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Resumen

En esta tesis doctoral se presenta la concepcién, implementacion y validacién
de una interfaz multimodal para el modelado, estudio y asistencia a la marcha
humana. Esta interfaz se ha integrado en un andador para conseguir un soporte
activo, adaptado, seguro y de facil manejo para ciertas personas con movilidad
muy reducida, que de otro modo quedarian relegados a la silla de ruedas con los
problemas fisiologicos que su uso conlleva.

Inicialmente, se realiza una revisién del estado del arte de los dispositivos de
ayuda a la movilidad y, en especial, un estudio critico de los andadores. Entre
estos dispositivos, se encuentra una clase de elementos conocidos como andado-
res avanzados o Smart Walkers, tema de interés en la actualidad de numerosos
grupos de investigacién en Estados Unidos, Europa y Japdén. En este estudio,
se realiza, ademas, una clasificacién funcional de los andadores avanzados y un
andlisis detallado de los sistemas mas significativos de la literatura en este campo.
A partir de este analisis critico inicial y de las carencias encontradas se propone
y se presenta el andador SIMBIOSIS, desarrollo central del trabajo realizado en
esta tesis doctoral y dentro del proyecto CYCIT (DPI-2005-07417) con el mismo
acrénimo.

Con el fin de cubrir las carencias mencionadas, se aborda en profundidad el
estudio y la caracterizacién de la marcha asistida por andadores y la interaccién
usuario-andador con el fin no solo de conocer mejor el proceso en si, sino también
de utilizar esta informacion para la obtencién de técnicas de procesamiento de
senales y de desarrollo de estrategias de control y conduccién del andador de forma
ma&s natural y segura para el usuario. Con este enfoque, se trata de potenciar el
uso de los andadores como herramienta eficiente de compensacién funcional y de
rehabilitacion de la marcha humana.

En este contexto se centran las principales aportaciones cientificas de este
trabajo: la caracterizacién de la marcha humana con el andador desarrollado, la
descripcién y el modelado de la interaccion entre los dos agentes y su relacién
con el entorno, la obtencién de una metodologia de procesamiento de senales y
de control centrada en el usuario y su interaccién con el andador y, finalmente,



la validacion funcional del sistema desarrollado con usuarios.

El sistema y los métodos desarrollados han sido efectivamente validados de
manera experimental con pacientes lesionados medulares con distintos grados de
afeccion y capacidades de locomocién. Los resultados, obtenidos tanto objetivos
como subjetivos, se ha considerado satisfactorios en un alto grado y se presen-
tan en la memoria, constatando el potencial del andador desarrollado no solo
como elemento de compensacion funcional para ciertos sujetos con afecciones de
marcha, sino también como elemento rehabilitador para personas con diferentes
disfunciones en sus miembros inferiores. Por todo ello, el resultado més significa-
tivo del trabajo de esta tesis doctoral ha sido la obtencién de una herramienta
segura y fiable de asistencia a personas con movilidad muy reducida.



Abstract

In this PhD thesis, the conception, implementation and validation of a multi-
modal interface for the modeling, study and assistance of human gait is presented.
Such an interface is integrated in a rollator walker to achieve an active, adapted
and safe support for individuals with reduced mobility, that are usually relegated
to the use of wheelchairs and the physiological issues related with their use.

Initially, a review of the state-of-the-art of the mobility assistive devices is
presented, specially focused on walkers. Among such devices, a class of advanced
walkers - the Smart Walkers - is found and it is the focus of many research groups
in the United States, Europe and Japan. In this study, a functional classification
of the advanced walkers and a detailed analysis of the most significant devices
in the literature is performed. From such analysis and considering the identified
shortcomings of the Smart Walkers, the SIMBIOSIS Project (CYCIT, ref. num-
ber DPI-2005-07417) is proposed and presented. The SIMBIOSIS project is the
framework of development of this PhD thesis.

With the objective of fulfilling the shortcomings presented, the characteriza-
tion of walker assisted (human) gait is presented along with the study of certain
parameters of the user-walker interaction. The purpose of studies is not only to
better understand the gait /interaction process, but also to use this information to
obtain signal-processing techniques and control strategies to command the walker
in a natural and user-safe manner. Within this focus, the idea is to empower the
use of advanced walkers as an efficient functional compensation tool and also for
the rehabilitation of pathological human gait.

In this context, the main scientific contributions of this thesis are:

1. The characterization of human gait with the developed walker,

2. the description and modeling of the interaction between both agents and
their relationship with the environment,

3. the obtaining of a new methodology for the signal processing and control
centered in the user and his/her interaction with the walker and,
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4. the functional validation of the developed system with the users.

The developed system and methods have been effectively verified and vali-
dated experimentally with spinal cord injury patients with different degrees of
mobility capabilities. The results, obtained both from objective and subjective
points-of-view, are considered very satisfactory and are presented in this docu-
ment, proving the potential of the developed device as a functional compensation
tool for people with gait related disabilities and as a rehabilitation system for
people with different lower-limbs dysfunction levels. In this regard, the most sig-
nificant result obtained from the work developed under this PhD thesis was the
construction of a safe and reliable assistive tool for people with reduced mobility.
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Introduccion

La movilidad es una importante facultad humana que afecta a la vida de la
persona en muy distintos ambitos. En el caso de los ninos, la movilidad, entre
otras facultades, incide en el desarrollo fisico y cognitivo del individuo. Es mas, la
falta de movilidad puede condicionar este desarrollo global humano en las edades
tempranas.

En el caso de adultos, la movilidad afecta no sélo a cuestiones sociales y
de desarrollo personal, sino también a aspectos laborales, condicionando, con
todo ello, la vida de la persona. Asi, debido a patologias de tipo fisico, sensorial
o neuroldgico, ademas de posibles traumas o la propia vejez del individuo, se
pueden dar situaciones de disminucion o incluso de carencia de movilidad por los
medios naturales.

Esta situacion de disminucién de movilidad, sea temporal o no, no deberia
perjudicar otros aspectos de la vida de un individuo. En este contexto, con la
finalidad de restaurar o reemplazar la pérdida de la movilidad se presentan diver-
sos tipos de dispositivos de ayuda. En el caso de disfunciones sensoriales, como
el caso de la ceguera, por ejemplo, el bastén utilizado por las personas que pade-
cen esta deficiencia sirve de elemento para mantener la posibilidad de movilidad
reduciendo el riesgo de colisionar contra obstaculos.

En el caso de patologias neurolégicas o fisicas, que imposibiliten cualquier
movilidad del individuo, se plantean elementos llamados alternativos, como son
las sillas de ruedas u otros vehiculos especiales que mitigan esta limitacién huma-
na a través de un sistema externo de ayuda. En los casos mas extremos de déficit
de movilidad con afeccién a extremidades inferiores y superiores, hay dispositivos
que incluso ofrecen la posibilidad de traccion eléctrica.

Entretanto, hay muchas situaciones intermedias, entre la movilidad plena y
la ausencia de la misma, en las cuales interesa utilizar, segin las posibilidades del
individuo, las capacidades residuales del mismo potenciando el mantenimiento
de la movilidad natural y contribuyendo al mantenimiento o al desarrollo de las
capacidades fisicas y cognitivas de una persona. De esta manera, se presentan
elementos potenciadores o aumentativos. Dichos elementos son representados por
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las ortesis y prétesis si el elemento es portado por el usuario, o bien por los
bastones, muletas, andadores, entre otros, en el caso de elementos externos.

En el mismo contexto de potenciar la movilidad humana natural, se presen-
tan en la actualidad elementos de ayuda llamados avanzados o robéticos. La
automatica y la robdtica han complementado, en las tltimas décadas, los dis-
positivos de ayuda a la movilidad ofreciendo ayuda en la realizacion de tareas
complejas como, por ejemplo, la percepcion, la planificacién, navegacién y ejecu-
cién de movimientos y la deteccion de obstéculos, entre otras.

Estos dispositivos son normalmente modificaciones de elementos convencio-
nales a través de la utilizacién de controladores que, normalmente, incorporan
sensores y actuadores, extendiendo su uso a un mayor numero de usuarios. En
el caso de las sillas de ruedas, se presentan interfaces avanzadas basadas en la
captacion de senales bioeléctricas o biomecanicas, aumentando las posibilidades
de interaccién entre el usuario y el dispositivo.

En el caso de los elementos aumentativos (ortesis, prétesis, bastones, anda-
dores, ...), el objetivo principal es evitar siempre que sea posible el uso discapa-
citante de los dispositivos alternativos, como las sillas de ruedas, contribuyendo,
asi, al mantenimiento y, en algunos casos, a la mejora de las capacidades fisicas
y cognitivas del individuo a través de la compensacién funcional. Adem4s, dichos
elementos presentan un grado mas elevado de interaccién fisica entre el usuario
y el dispositivo, toda vez que el individuo muchas veces depende del dispositivo
no sélo para desplazarse sino también para mantenerse de pie. En todos ellos, los
aspectos de seguridad, confort y ergonomia, entre otros, son fundamentales en la
concepcion y el desarrollo de dichos dispositivos.



Objetivos de la tesis y
organizacion del trabajo

Entre los dispositivos aumentativos de apoyo a la movilidad natural humana,
los andadores representan un papel destacado, considerando su gran nimero de
usuarios, sobre todo por la poblacién mayor, su simplicidad y el potencial reha-
bilitador que el dispositivo, en si mismo, ofrece. Funciones como estabilizacién
lateral, soporte parcial de peso y equilibrio, entre otras, estdn asociadas al uso de
los diversos tipos de andadores.

En este contexto se presenta el proyecto SIMBIOSIS, concebido y realizado
en el Grupo de Bioingenieria del CSIC y marco de la presente tesis doctoral,
en el cual se propone el desarrollo de una interfaz de mando y control de un
andador robotizado. Este proyecto surge con base en otro anterior, el proyecto
ASAS, en el cual se demostraron las grandes posibilidades rehabilitadoras de los
andadores instrumentados. No obstante, era preciso conocer a fondo el proceso
de marcha asistida con tales sistemas, dotar el dispositivo de seguridad activa y
generar estrategias de guiado mdés naturales, simples y seguras. Dicho andador
estd basado en un elemento convencional tipo rollator con cuatro ruedas libres.

Esta tesis se centra en (i) la realizacién del estudio y de la caracterizacién
del movimiento humano con el andador disenado ad hoc utilizando un sistema
de andlisis biomecanico del movimento, asi como en (ii) la caracterizacién de la
interacciéon hombre-maquina durante la marcha asistida, utilizando las fuerzas de
interaccion entre el usuario y el dispositivo, ademas de la informacién relatica a
la evolucion temporal de los pies del usuario durante el proceso de marcha. Todo
ello con el fin de abordar el desarrollo de una estrategia de interacciéon del usuario
con el andador controlando sendos motores del dispositivo para potenciar, de esta
forma, la movilidad natural y segura del usuario con el dispositivo.

Para la obtencién de mejores dispositivos de asistencia y para el entendimiento
del proceso de marcha humana con dichos dispositivos es importante adquirir, ca-
racterizar y modelar ciertos parametros relativos a la interaccion hombre-méaquina
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y al proceso de marcha. En el caso de los andadores, tal como se presenta en el
estudio critico realizado, la literatura ofrece muy escasos y poco profundos tra-
bajos en los cuales se aborde tanto el modelado de la interaccién entre los dos
agentes, hombre y dispositivo de asistencia, como la descripcién y el modelado
de los parametros clasicos de la marcha humana con andadores.

De esta manera, en esta tesis doctoral se presenta la concepcién, implemen-
tacién y validacion de una interfaz multimodal para el modelado, estudio y asis-
tencia a la marcha humana. Esta interfaz se ha integrado en un andador para
conseguir un soporte activo, adaptado, seguro y de facil manejo para ciertas per-
sonas con movilidad muy reducida, que de otro modo quedarian relegados a la
silla de ruedas con los problemas fisioldgicos que su uso conlleva.

Concretamente, los objetivos de esta tesis doctoral son:

= El estudio del estado del arte centrado en los andadores robdticos y en
los trabajos existentes sobre modelado y caracterizacién de la marcha con
andador.

= El diseno de un andador robético con distintos subsistemas para la capta-
ciéon de distintos pardmetros biomecénicos del usuario, caracteristicos del
proceso de marcha. El sistema sensorial debera estar integrado en una ar-
quitectura global de experimentacion para obtener pardametros propios del
usuario, de su interaccién con el andador y de la relacion de ambos con el
entorno.

» El estudio y la caracterizacién rigurosa de la marcha asistida consideran-
do tanto pardmetros cineméticos (espacio-temporales y articulares) como
cinéticos (fuerzas de reaccién en el suelo).

= La elaboracién e implementacién de estrategias de interaccién para confi-
gurar una interfaz multimodal para de estudio y la asistencia de la marcha
humana con andadores.

= La definicion y realizacién de experimentos para el desarrollo de un modelo
biomecanico, cinematico y dinamico, de la marcha humana no patolédgica
con andador.

» El desarrollo de estrategias de control a partir de los pardmetros anterior-
mente descritos y de la deteccién de gestos, posturas y comandos naturales
obtenidos de la interaccién del usuario con el dispositivo con el fin de me-
jorar la marcha de sujetos con patologias.

= La realizacién de experimentos de marcha asistida con usuarios con marcha
patoldgica con el fin de validar las técnicas de procesamiento de senales y
estrategias de guiado desarrolladas.
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Finalmente, esta el objetivo ultimo del trabajo en su contexto social. Se busca
el desarrollo de una herramienta que ofrezca un beneficio claro a un importante
segmento de personas con movilidad muy reducida con el fin de evitar el uso
discapacitante de la silla de ruedas, con todas las limitaciones y complicaciones
fisiolégicas asociadas a su uso. De esta manera, se plantea potenciar la movilidad
natural y la mejora de la autonomia de personas con deficiencias relacionadas con
la marcha.

Organizacion del Libro

En el Capitulo 1 se realiza la introduccion a la movilidad humana y a las
estrategias de apoyo. De forma particular, se centra este capitulo en los andadores
como herramienta de rehabilitacion y compensacién funcional, a través de la
realizaciéon de un andlisis critico del estado del arte.

En el Capitulo 2 se presenta el modelo de marcha, universalmente aceptado,
con sus fases, subfases y parametros. De forma complementaria, se presentan los
principales estudios de la literatura que abordan el problema de la caracteriza-
cion de la marcha con andadores. Este capitulo concluye con la presentacién del
andador SIMBIOSIS, desarrollado en el marco de esta tesis doctoral, y la arqui-
tectura global de experimentacién implementada para la ejecucién de los estudios
cientificos realizados en esta tesis.

De esta manera, en el Capitulo 3, se realiza la caracterizaciéon de la marcha
asistida con el andador desarrollado con el objetivo de comprender mejor el pro-
ceso y, sobre todo, los beneficios y desventajas del uso del dispositivo desde el
punto de vista de la biomecanica.

En el Capitulo 4 se realiza la caracterizacion de la interaccion entre el usuario
y el andador en base a las fuerzas de reaccién entre ambos agentes y a la evolucién
de las posiciones relativas de los pies del usuario respecto al andador SIMBIOSIS.
En este capitulo, se definen los principales componentes de estas senales y su
uso potencial para la obtenciéon de parametros de la marcha asistida y para la
deteccion de las intenciones del sujeto para el control y el guiado del andador.

Con base a lo realizado en los Capitulos 3 y 4, en el Capitulo 5 se presenta la
estrategia de control implementada para asistir a la marcha y la validacién de la
misma con sujetos sanos y, especialmente, con pacientes en el Hospital Nacional
de Parapléjicos de Toledo.

Finalmente, se presenta, en un apartado especial, el conjunto de conclusio-
nes y de las principales aportaciones, indicando posibles temas de interés para
investigaciones futuras que se abren con este trabajo.






Capitulo 1

Movilidad humana y estrategias
de apoyo

1.1. Introduccion

La movilidad es una de las mas importantes facultades humanas ya que afecta
no sélo a la capacidad de locomocién de una personay a la habilidad de realizacion
de tareas personales, sino que también estd relacionada con cuestiones fisiologicas
y personales, condicionando de esta forma el comportamiento de una persona
frente a su medio.

Existen diversas patologias como por ejemplo la poliomielitis, las lesiones en
la medula espinal, la esclerosis multiple o traumatismos que afectan o reducen la
movilidad de un individuo, como consecuencia de diversos tipos de déficit motor.
Ademds, es sabido que la movilidad de una persona se reduce gradualmente con
el envejecimiento principalmente por deterioro neurolégico, muscular y osteoar-
ticular. Debido a esto, muchas personas necesitan dispositivos de ayuda para
reemplazar, mantener, recuperar o aumentar la capacidad de movilidad. De este
modo, la selecciéon de un dispositivo de ayuda a la movilidad depende directa-
mente de la patologia y del grado de afeccién o deficiencia motora del individuo,

1].

1.2. Trastornos de la marcha y disfunciones

1.2.1. Personas mayores

Como se ha mencionado anteriormente hay diversos tipos de afecciones a la
movilidad humana. El mas comun y que afecta de manera general a gran parte de

7
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los individuos es el propio envejecimiento. La edad causa una serie de modifica-
ciones en la marcha humana, [2]. La longitud de cada paso y la velocidad tienden
a decrecer, con el fin de incrementar la seguridad y el rendimiento de la marcha,
toda vez que asi se gasta menos energia por paso. La disminucién de la velocidad
también permite una mejor compensacion de los grupos musculares para cual-
quier tipo de dificultad como por ejemplo el dolor o la debilidad, disminuyendo
la fuerza aplicada en las articulaciones.

Ademsds, hay que considerar las consecuencias de los trastornos de movilidad
en las personas que padecen de ellos. Por ejemplo, una persona mayor con una
marcha inestable tiende a limitar su actividad debido al miedo a las caidas. Esto
implica un decrecimiento del tono muscular y de la fuerza que a su vez puede
agravar enfermedades de fondo como la osteoporosis o la artritis. Se inicia por
tanto un circulo vicioso por el cual cada vez mas funciones fisicas se van perdiendo.
Asimismo, funciones cognitivas, sociales y emocionales pueden verse reducidas
debido a la disminucién de las actividades.

En lo que se refiere a la poblacién mayor, hay que prestar una especial atencion
a lo que representa la caida. Segin Gryfe, si una persona mayor se cae y hay
necesidad de hospitalizacién debido a ello, hay una tasa de mortalidad de 50 %
en el primer ano después de dicho accidente, [3], normalmente no debido a la
propia caida, sino a factores asociados como el deterioro de la salud o la pérdida
del condicionamiento fisico. Mas recientemente, Lilley demuestra que las caidas
son la principal causa de muerte accidental en personas con méas de 75 anos, [4].

En una caida, las manos y la cadera son normalmente las partes que con-
tactan primero con el suelo, [5]. En las personas mayores, las roturas de cadera
representan una pérdida importante en la autonomia personal, ya que en torno
al 50 % de estas personas tienen que ser admitidas para cuidados de largo plazo
en un hospital y el 16 % mueren en un plazo de tres meses, [6].

1.2.2. Trastornos, patologias asociadas y clasificacién

Hay enfermedades ligadas a los trastornos de marcha. Normalmente se cla-
sifican estas en tres grupos principales, segin el sistema orgéanico afectado, [2].
Inicialmente, se presentan las enfermedades del sistema musculoesquelético como
la osteoartritis, la osteoporosis, la enfermedad de Paget, etc. El segundo grupo
esté constituido por las enfermedades del sistema cardiovascular, como la disrit-
mia, el fallo cardiaco congestivo, la claudicacion intermitente, etc. Finalmente,
en tercer lugar se presentan las enfermedades que afectan al sistema nervioso,
como el Parkinson, las deficiencias visuales, la demencia, etc. La combinacién de
una o mas de estas enfermedades puede ocasionar afecciones en la marcha de un
individuo.

De un modo similar, los trastornos de marcha pueden ser clasificados segun el
nivel del sistema sensorimotor afectado por la enfermedad, [2]. El primer grupo,
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de nivel cognitivo més bajo, son las enfermedades de nivel sensorimotor bajo,
en el cual se presentan las enfermedades del sistema nervioso periférico y los
problemas musculoesqueléticos. En este nivel, los impulsos que originan la mar-
cha humana son generados y trasmitidos correctamente, pero no son ejecutados
apropiadamente por las estructuras periféricas. El segundo grupo, de nivel sen-
sorimotor medio, involucran estructuras bajas del sistema nervioso central, como
el cerebelo, el mesencéfalo, el tronco cerebral o la médula espinal. Finalmente, las
enfermedades de nivel sensorimotor alto afectan a la corteza cerebral incidiendo
en la generacién de los impulsos o comandos relacionados con marcha o bien el
procesado de la informacién de alto nivel.

Asi, algunos de los trastornos de marcha comunes son los presentados de
manera resumida a continuacién (mds detalles en [2, 7]):

= Marcha antélgica. Se tiende a favorecer ciertos movimientos para evitar el
dolor, minimizando el peso en el lado afectado. Se caracteriza por una fase
de apoyo corta. Es tipica en enfermedades como la osteoartritis o en lesiones
articulares.

= Marcha atéxica. Marcha inestable y poco coordinada con base amplia. La
ataxia (en griego significa “sin orden”) es un sintoma o enfermedad que se
caracteriza por provocar la disminucién de la capacidad de coordinar en el
movimientos. Este tipo de marcha esta presente en enfermedades como la
ataxia cerebelar, la esclerosis muiltiple, las enfermedades en la columna, etc.

= Marcha festinante. Se caracteriza por una postura rigida con el tronco in-
clinado hacia adelante. Los pasos se van haciendo mas cortos y los pies se
mueven de manera muy cercana al suelo. Es observada en personas con
Parkison.

= Marcha en tijeras. Es una forma de marcha asociada a la paralisis cerebral
espastica y se caracteriza por una oscilacién de las piernas sobre un eje
imaginario para evitar el contacto con el suelo.

= Marcha senil. Pasos cortos y arrastrando los pies. No esta asociada a ningu-
na enfermedad en particular, pero esta presente en multiples degeneraciones
relacionadas con la edad.

= Marcha en “steppage” o marcha en equino. Consiste en una flexion exage-
rada de la rodilla y cadera. Normalmente esta asociada con el pie equino.
Asociada a la neuropatia, la enfermedad del disco lumbar (hernia de disco),
etc.

= Marcha “waddling” o de pato. Se caracteriza por movimientos laterales de
troco exagerados y a la falta de estabilizaciéon de la cadera. Esta asociada
a la osteoartritis o la necrosis aséptica de la cadera entre otras.
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1.3. Dispositivos de ayuda a la movilidad

Una vez presentados los trastornos de la movilidad humana, segiin el tipo y
el grado de afeccién, se pretende asociar a estos el uso de dispositivos de ayuda.
En el caso de total incapacidad de movilidad (incluyendo bipedestacién y loco-
mocién) son adoptadas soluciones alternativas como los vehiculos auténomos y
sillas de ruedas. Por esta razon, las sillas de ruedas inteligentes son un topico
de investigacién en numerosos grupos por todo el mundo. Esos trabajos abordan
y resuelven, al menos parcialmente, problemas relacionados con la navegacién
auténoma y asistida utilizando interfaces hombre-médquina avanzadas, adaptadas
a diversos niveles de discapacidad de los usuarios. Esos trabajos constituyen un
cuerpo de doctrina conocido como Autonomous Robotic Wheelchairs (ARW) por
contraposicién a los AGV (Automated Guided Vehicle) propios del campo de la
robdtica moévil.

No obstante, el uso continuado de las sillas de ruedas causa problemas como
rigidez articular, ulceraciones en la piel, deformidades en la columna vertebral y
disfunciones fisioldgicas (renales, digestivas, dermatoldgicas, ...), relacionados con
el hecho de permanecer demasiado tiempo en la misma posicién sentado. Por esta
razon el uso de esos dispositivos debe ser evitado siempre que el usuario tenga
un nivel minimo de movilidad. Asi, en los casos de movilidad reducida, los usua-
rios son animados por los fisioterapeutas a utilizar elementos aumentativos, esto
es, que tratan de usar y potenciar sus propios medios (extremidades inferiores)
aprovechando las capacidades residuales. Estos elementos podemos clasificarlos
en autoportados, como las prétesis y ortesis, o externos (o independientes), como
los bastones, las muletas y los andadores. Actualmente, esos elementos aumentati-
vos también son objetivo de investigacion con soluciones avanzadas cada vez mas
comunes. A continuacion, se presenta una revision de esos elementos de ayuda a
la movilidad.

1.3.1. Dispositivos alternativos

De acuerdo a lo mencionado anteriormente, los elementos alternativos de ayu-
da a la movilidad son representados principalmente por los vehiculos auténomos
y las sillas de ruedas. Las sillas de ruedas quizé sean los dispositivos de ayuda a
la movilidad més usados y desarrollados en los tltimos anos.

Existen diversos tipo de sillas de ruedas. Las tradicionales son las de traccién
manual, como muestra la figura 1.1. Se diferencian entre si de acuerdo con las
exigencias personales, el tipo de aplicacién especifica (como las deportivas) o por
el volumen que ocupan.

No obstante, las sillas de ruedas con traccién eléctrica comandadas por joys-
ticks son, en la actualidad, bastante comunes, y quizds sean las que presentan
mayor diversidad en su diseno. Existen sillas de diversos tamanos, capaces de
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Figura 1.1: Sillas de ruedas convencionales con traccién manual.

moverse con distintas velocidades y por distintos terrenos, incluso hay sillas de
banos y otras con la capacidad de poner el usuario en posiciéon de bipedestacién
y capaces de subir y bajar escaleras (figura 1.2).

Figura 1.2: Sillas de ruedas con traccion eléctrica.

Del mismo modo, los dispositivos ARW (Autonomous Robotic Wheelchairs)
son los mas significativos de los dispositivos alternativos robéticos de ayuda a la
movilidad.

Debido a la gran similitud con los robots méviles, gran parte de los conceptos y
tecnologia de navegacion y control desarrollados para estos pueden ser empleados
de manera casi directa a estos dispositivos de apoyo.

Sin embargo, las personas que necesitan sillas de ruedas pueden encontrarse
en fases avanzadas de una enfermedad con deterioro importante de las funciones
neuromotoras afectando incluso a las extremidades superiores. Asi, el gran aporte
cientifico de los ultimos anos se encuentra en el desarrollo y la validacién de
maneras alternativas de comandar el dispositivo de un modo natural.

De esta manera, hay diversos grupos de investigacion dedicados a desarrollar
nuevas interfaces de interaccién persona-robot para permitir o facilitar el guiado
de estos dispositivos por personas que tienen la actividad motora muy reducida.
La figura 1.3 muestra el caso de una silla de ruedas comandada por senales de la
actividad eléctrica cerebral del usuario (senales electroencefalogréficas).

Asi, la utilizacién de senales bioeléctricas, en particular para el guiado de
sillas de ruedas avanzadas, es un tema de gran interés en el campo de los ARW.
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Figura 1.3: Silla de ruedas controlada por la actividad eléctrica cerebral del usua-
rio.

En el Department of Mechanical Systems and Intelligent Systems de la University
of Electro-Communications (Tokio, Japén) se ha desarrollado una silla de ruedas
totalmente comandada por senales electroencefalograficas, [8].

De la misma forma, el Grupo de Robética de Rehabilitacién del Departamento
de Ingenierfa Eléctrica de la Universidad Federal de Espirito Santo (UFES)- Bra-
sil tiene actualmente trabajos publicados relacionados con el estudio de senales
electromiogréficas (EMG) y electroencefalogréficas (EEG) en el guiado de robots
moviles, [9], y de sillas de ruedas auténomas, [10].

Robert Leeb, del Laboratory of Brain-Computer Interfaces del Institute for
Knowledge Discovery, Graz University of Technology, presenta un estudio que
demuestra la posibilidad de control de sillas de ruedas (en un ambiente virtual)
a través del procesamiento de senales de EEG de usuarios tetrapléjicos, [11].

Ademas, en lo que se refiere al procesamiento de senales de EEG para el
desarrollo de interfaces cerebro-ordenador (BCI), cabe resaltar los grupos de J.
Milldn (Suiza), [12], y J. R. Wolpaw (Austria), [13], que estan entre los que han
logrado los resultados méas importantes, aunque todavia no haya una solucién
universal y definitiva para el problema de los BCI.

En lo que se refiere a las estrategias de control de ARWs, un dispositivo
importante es el TRETRANAUTA, una silla de ruedas disenada para minimizar
el esfuerzo de comando de los usuarios con deficiencias severas al guiar sillas de
ruedas en entornos conocidos y previamente preparados, [14]. El dispositivo tiene
tres modos de operacion: (i) automético, en el cual el dispositivo sigue trayectorias
predefinidas marcadas en el suelo, (ii) semiautomético, en el cual el dispositivo
sigue una trayectoria predeterminada, pero permite al usuario interferir en el
guiado, y (iii) manual, en el cual el dispositivo es controlado manualmente como
una silla de ruedas convencional. Para evitar obstaculos durante la navegacién,
el sistema cuenta con sensores infrarrojos.
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En un contexto un poco distinto, el dispositivo CALL Centre Smart Wheel-
chair es una silla de ruedas comercial adaptada para ninos con deficiencias severas
y multiples que no son capaces de guiar sillas de ruedas convencionales, [15]. Se
trata de un dispositivo que permite al nino la capacidad de comunicarse, explorar
el entorno, jugar y de cierto modo adquirir un grado de movilidad independiente.
El dispositivo estd dotado de distintos modos de comando (pulsadores, selectores
de barrido, un joystick proporcional, ...) y sensores de colisién para garantizar la
seguridad del usuario. Ademads tiene la funcionalidad de seguir marcas en el suelo
para moverse de una habitacion a otra en un entorno estructurado.

En la figura 1.4 se presentan algunos dispositivos ARWs anteriormente men-

cionados.

Figura 1.4: Sillas de ruedas avanzadas: (i) University of Electro-Communications
(Tokio, Japon), (ii) Universidad Federal de Espirito Santo (Brasil), (iii) CALL
Centre Smart Wheelchair (Londres, Reino Unido).

Finalmente, un sistema interesante desde el punto de vista de la diversidad de
los canales de comunicacién hombre-maquina para el guiado de sillas de ruedas
es el Proyecto STAMO, un ARW desarrollado en el Departamento de Electrénica
de la Universidad de Alcala (figura 1.5). Por esta razén se dedica en este trabajo
un breve andlisis de este sistema.

Se trata de un sistema basado en una silla de ruedas dotado de un subsistema
completo de sensores (ultrasonidos, infrarrojos, vision, etc), estrategias avanzadas
de control y navegacion y un conjunto interfaz multimodal hombre-méaquina con-
trolado por senales de diversas naturalezas, [16]. Ademaés, del tradicional joystick,

el usuario puede comandar el sistema por:

= Soplo. Un sensor de flujo de aire diferencial es utilizado para detectar la
fuerza y la direccién del soplo del usuario, de manera que se pueda crear un
lenguaje de comunicacién de acuerdo con la manera que el mismo realiza
la expulsion de aire. Estos comandos codificados son, entonces, utilizados
para guiar el dispositivo.

= Reconocimiento de voz. En el caso del reconocimiento de voz, nueve co-
mandos bésicos fueron definidos para guiar el dispositivo. Estos comandos
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son grabados previamente por el usuario y almacenados en una tarjeta de
memoria personal que debe ser introducida al sistema en el momento en
que el usuario desee utilizarlo.

= Movimientos de cabeza. Una camara instalada delante de la silla de ruedas
y orientada hacia la cara del usuario capta los gestos realizados por el
mismo. De modo similar a los comandos por soplo, una serie de cédigos de
comunicacién son establecidos de acuerdo con los movimientos de cabeza

realizados por el usuario para guiar la silla de ruedas.

» Electrooculografia. La electrooculografia es un método que puede detectar
los movimientos oculares, y se basa en el registro de la diferencia de po-
tencial existente entre la cérnea y la retina (potencial corneo-retiniano).
Dichas senales, convenientemente capturadas y procesadas, permiten cono-
cer con razonable exactitud la direccién de la mirada de la persona, y asi son
utilizadas como informacién para el guiado de la silla de ruedas, [17].

= Electroencefalografia. Mas recientemente, las senales de electroencefalo-
grafia se han utilizado para guiar la silla del Proyecto STAMO. Se trata
de establecer un lenguaje basado en estados mentales del usuario que de-
ben ser reconocidos por el sistema y, de esta manera, ser utilizados para
guiar el dispositivo.

Figura 1.5: Proyecto SIAMO de la Universidad de Alcald, Espana.

Alternativamente a las sillas de ruedas ARW, existen ciertos vehiculos auténo-
mos dedicados al aumento de la movilidad y al desarrollo de capacidades cogni-
tivas. El Proyecto PALMA, [18], y su sucesor PALMIBER (ver figura 1.6), [19],
ambos desarrollados por el Grupo de Bioingenieria del Instituto de Autométi-
ca Industrial (CSIC) en colaboracién con entidades extranjeras, son ejemplos de
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dispositivos de este tipo. El segundo dispositivo, actualmente en fase preindus-
trial, propone la utilizacién de sensores inerciales adaptados en un casco para
identificar movimientos voluntarios en nifios con paralisis cerebral.

Figura 1.6: Proyecto Palmiber del Grupo de Bioingenieria del IAI - CSIC, Espana.

Desarrollado para personas con lesiones medulares altas con imposibilidad de
bipedestacion y movilidad, el prototipo desarrollado en el Proyecto Lazarim en
el TAI-CSIC propone una solucién complementaria a las sillas de ruedas, [20].
Este dispositivo de ayuda estd dotado de un sistema activo de elevacion con el
cual los usuarios son capaces de ponerse en posicién de pie con poca o ninguna
ayuda externa utilizando un arnés. Una vez en bipedestacion, el individuo puede
moverse por un entorno utilizando un joystick similar al usado en las sillas de
ruedas. Una versién comercial del dispositivo es actualmente comercializado por
la empresa ORTOTECSA S.A (figura 1.7).

1.3.2. Dispositivos aumentativos

En lo que se refiere al apoyo a la movilidad los dispositivos aumentativos
o potenciadores son la solucién ideal para los usuarios que poseen capacidades
residuales de locomocién o bien para pacientes en rehabilitacion. Investigaciones
anteriores comprueban que hay muchos beneficios relacionados con el hecho de
mantener la posicién de pie y caminar. Entre ellos estan, [21]:

= la disminucion de problemas secundarios como la formacién de heridas en
la piel, contraccion de los miembros inferiores, osteoporosis, complicaciones
renales y urinarias, entre otras;

= la reduccién de la dependencia de cuidador;

= la mejora de las funciones cardio-respiratorias;
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Figura 1.7: Proyecto Lazarim del Grupo de Bioingenieria del IAI - CSIC, Espana.

= la mejora en aspectos psicolégicos en el proceso de rehabilitacién, como por
ejemplo la autoestima, las relaciones sociales y la vida social.

A continuacién, se presentan dichos dispositivos clasificados en elementos au-
toportados y elementos externos.

Elementos autoportados: ortesis y protesis

Los dispositivos aumentativos de apoyo a la movilidad son elementos portados
por un usuario para que suplementen la funcién (ortesis) de uno de sus miembros
o para que lo reemplacen (protesis), figura 1.8. Primeramente, una ortesis es una
estructura mecdnica que replica cineméticamente la anatomia humana. Su fun-
cién es restaurar funcionalmente al miembro deteriorado, actuando en paralelo,
mientras que la prétesis es un dispositivo que sustituye un miembro tras una
amputacion.

En este contexto, los dispositivos robdticos autoportados son versiones elec-
tromecanicas de los anteriormente mencionados. Los robots autoportados pueden
operar en paralelo con el miembro humano, como en el caso de los robots ortésicos,
o en serie con el miembro sustituyendo alguno de sus segmentos (robots protési-
cos). Cabe resaltar que la portabilidad no necesariamente implica su autonomia.
Cuando los robots autoportados no son auténomos y portatiles es frecuentemente
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Figura 1.8: Ejemplo de prétesis y ortesis de miembro inferior.

debido a no disponerse de las tecnologias necesarias, en particular actuadores y
fuentes de energia.

De los distintos tipos de robots autoportados, los robots ortésicos o exoes-
queletos son los que presentan una ma&s intensa interaccion fisica y cognitiva
con el hombre. La investigacion en el ambito de los robots autoportados sur-
ge a principios de los 60 por el interés del Departamento de Defensa de EEUU
por desarrollar un exoesqueleto motorizado. Estos esfuerzos en el ambito militar
han tenido continuidad hasta la actualidad, como es el ejemplo del exoesqueleto
BLEEX mostrado en la figura 1.9, [22].

Figura 1.9: BLEEX (Berkeley Lower Extremity Exoskeleton) del Kazerooni’s La-
boratory de la University of California, Berkeley.

Actualmente estos dispositivos son utilizados en aplicaciones de amplificacion
de potencia (empowering), teleoperacién, investigacién neuromotora y en dispo-
sitivos de rehabilitacion y compensacién funcional.

En los dispositivos de amplificacién de potencia, la persona suministra senales
de control para el exoesqueleto, mientras el exoesqueleto proporciona la mayor
parte de la potencia mecdnica necesaria para llevar a cabo la tarea. El propdsito
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principal de este tipo de exoesqueletos es amplificar la capacidad de carga que
pueda desarrollar un operador. Ejemplos conocidos de elementos de este tipo son
las distintas versiones del HAL (Hybrid Assistive Limb), [23], y el exoesqueleto
de asistencia de enfermeras del Instituto de Tecnologia de Kanagawa - Japon,
[24], mostrado en la figura 1.10.

Figura 1.10: Exoesqueleto de asistencia de enfermeras, Instituto de Tecnologia de
Kanagawa, Atsugi, Japan.

En aplicaciones de teleoperacion, se utiliza el exoesqueleto como un dispo-
sitivo guante maestro, permitiendo al operador unido al exoesqueleto (maestro)
controlar un robot (esclavo). Ademads, las fuerzas aplicadas sobre el brazo robéti-
co por el entorno pueden ser reflejadas al maestro, realizando una realimentacion
héptica al usuario, [25].

En el caso de aplicaciones de investigacién neuromotora, los exoesqueletos
pueden representar una herramienta de medicién del comportamiento y evolucién
del paciente, mejorando de esta manera las técnicas de rehabilitacién tradiciona-
les.

En este trabajo el interés principal se encuentra en los elementos de rehabili-
tacion y la compensacion funcional. La funcién de estos dispositivos es amplificar
o complementar la capacidad del miembro, para restaurar la funcién perdida
debido a una patologia especifica.

En este 4mbito, el Grupo de Bioingenieria (GBIO) del extinto Instituto de
Automaética Industrial del CSIC tiene experiencia en participacién y liderazgo de
proyectos de alcance nacional y europeo en la concepcién y desarrollo de esos
robots autoportados para la rehabilitacién tanto de miembros inferiores como de
miembros superiores. La figura 1.11 presenta tres desarrollos del Grupo de Bioin-
genieria relacionados con los robots autoportados: (i) WOTAS un exoesqueleto
para supresién de temblor en miembros superiores, [26]; (ii) MANUS una protesis
de antebrazo y mano controlada por EMG, [27]; y (iii) GAIT un exoesqueleto de
miembro inferior para pacientes con problemas de movilidad en una pierna, [28].
Ademads el mismo grupo ha elaborado un libro que trata exclusivamente de los
robots autoportados, [29].
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Figura 1.11: Sistemas robots autoportados desarrollados por el Grupo de Bioin-
genierfa del Instituto de Automatica Industrial (CSIC).

En lo que se refiere a dispositivos de rehabilitacion y compensacién funcional
especificamente relacionados con la ayuda a la movilidad, ademas del ejemplo
del proyecto GAIT presentado anteriormente, existen en la bibliografia diversos
desarrollos de elementos autoportados.

Uno de ellos, el MIT Ankle-Foot Orthosis, consiste en un dispositivo para
ayudar a una patologia conocida como pie equino, [30]. Ese trabajo consiste en la
modificaciéon de una ortesis pasiva, a través de la adicion de actuadores eldsticos
en serie, [31], para permitir variar la impedancia mecanica en flexién y extension
del tobillo (figura 1.12). El dispositivo se controla mediante las fuerzas de reaccién
del suelo y ciertos datos de posicién angular.

Figura 1.12: MIT Ankle-Foot Orthosis.

Otro dispositivo importante es un exoesqueleto de miembro inferior para am-
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bas piernas desarrollado en el Centre of Robotics and Automation en la Univer-
sidad de Salford del Reino Unido, [21]. Se trata de un dispositivo actuado por
musculos neumaticos, que son capaces de emular, segin el autor, las acciones de
los musculos naturales. Los musculos neumaticos también son utilizados por el
grupo del Dan Ferri’s Lab de la Universidad de Michigan. Este grupo ha desa-
rrollado una serie de ortesis activas para usarse durante la terapia, [32, 33, 34].

Otros elementos (figura 1.13) estédn acoplados a cintas de ejercicio del tipo ta-
piz deslizante (treadmill). Estos dispositivos estan orientados al entrenamiento de
la marcha y la rehabilitacién de pacientes con lesiones medulares. Aunque no sean
dispositivos portatiles, son autoportados y son importantes en lo que se refiere a
la interaccién con el usuario y la ayuda a la movilidad. El principal ejemplo de
este tipo de dispositivos es el Lokomat, [35]. Actualmente, en la Universidad de
Twente, un entrenador de marcha (LOPES) se encuentra también en desarrollo,
[36].

Figura 1.13: Versién comercial del Lokomat (izqda.) y la ortesis LOPES (dcha.).

Mas informacion sobre el estado del arte de las ortesis activas de miembro
inferior y los desafios y cuestiones relacionadas con estos dispositivos puede ser
encontrada en la revisién que se presenta en [37].

Elementos independientes o externos: bastones, andadores y dispositivos de
guia

Los elementos independientes aumentativos de ayuda a la movilidad humana
son los mas comunes y estan representados principalmente por los bastones, las
muletas y los andadores. Estos dispositivos son indicados para ayudar al usuario
con problemas de equilibrio (o estabilidad) y para el soporte parcial del peso. La
seleccién de qué dispositivo usar pasa por la evaluacion por parte del profesional
de salud de: las funciones cognitivas, las capacidades de visién, las funciones
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vestibulares, la forma fisica, la fuerza en los miembros superiores y el entorno
en el cual se ha de utilizar entre otros factores, [7]. La mala seleccién de un
determinado dispositivo puede comprometer los patrones de marcha del usuario,
aumentando el consumo energético del proceso y ocasionando riesgo de caida.
Estos factores son extremamente importantes, sobre todo en el caso de usuarios
mayores, normalmente los sujetos més frecuentes de los dispositivos mencionados.

Los bastones son dispositivos utilizados para aumentar la base de soporte
del usuario. Tradicionalmente, estos dispositivos son usados para el aumento de
estabilidad durante la marcha patoldgica y no para el soporte parcial del peso,
aunque hay bastones actualmente disenados para esta tltima funcién. Algunos
de estos dispositivos modificados son bastones de multiples patas, bastones tipo
offset (offset canes) y dispositivos estables conocidos como walk canes (o hemi-
walker) que son elementos entre el bastén tradicional y el andador de patas (ver
figura 1.14).

Figura 1.14: Tipos de bastones convencionales.

Los bastones estandar (figura 1.14(a)) son dispositivos de bajo precio, nor-
malmente fabricados de madera o aluminio tutiles para sujetos que necesitan un
punto de apoyo extra para estabilizar la marcha, [7], y no necesitan de gran so-
porte de peso. Patologias asociadas al uso del bastén pueden ser las disfunciones
vestibulares, los problemas de vision, la ataxia sensorial, etc.

El segundo tipo de bastén presentado es el offset cane (figura 1.14(b)). La
principal diferencia de este dispositivo con respecto al baston estandar es que son
disenados para sujetos cuyas patologias demandan, ocasionalmente, el soporte
parcial del peso del mismo durante la marcha. Normalmente, este tipo de bastén
es indicado para personas con patologias que implican dolor durante la marcha,
como la osteoartritis de rodilla o cadera.

Siguiendo en la misma direccién, los bastones de multiples patas (figura
1.14(c)) son disenados para sujetos que necesiten ain més soporte de peso en
la marcha, como puede ser el caso de pacientes con osteoartritis severa. La prin-
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cipal desventaja de este tipo de baston es que para obtener un soporte parcial de
peso adecuado, todas las patas (normalmente son cuatro) deben tocar el suelo
durante la marcha, imponiendo al usuario una disminucion en la velocidad del
caminar.

Finalmente, los dispositivos conocidos como walk canes son elementos de base
ancha disenados para usuarios que necesiten el soporte parcial del peso de manera
constante durante la marcha, pero que sélo puedan utilizar un brazo para ello
(véase la figura 1.14(d)), como por ejemplo sujetos que hayan tenido un acciden-
te cerebrovascular (apoplejia) o hemiparesis, causando una pérdida moderada o
severa del movimiento de una extremidad inferior.

Adicionalmente, con funciones muy diferentes, otros tipos de bastones son
utilizados por personas invidentes como elemento fundamental para la exploracién
del territorio y el guiado.

Las muletas, son elementos disenados para aumentar no sélo la base de so-
porte, sino también la estabilidad lateral durante la marcha. En contraste con
los bastones, las muletas pueden ser utilizadas para el mayor soporte del peso
durante la marcha y hay dos tipos principales.

El primer tipo son las muletas auxiliares (figura 1.15(a)), y son usadas por
personas con un problema de marcha temporal. Son considerados dispositivos
incémodos y dificiles de usar, requiriendo cierto grado de fuerza en los miembros
superiores.

El segundo tipo de muletas son las muletas canadienses (figura 1.15(b)), in-
dicadas para sujetos mas activos en proceso de rehabilitacién o con necesidad de
apoyo bilateral, como, por ejemplo, en el caso de pacientes de paraplejia causada
por estrechamiento espinal (spinal stenosis). Este tipo de muleta son més faciles
de usar incluso en el caso de subir y bajar escaleras.

Versiones robéticas de estos dispositivos (bastones y muletas) no son tan co-
munes como en los casos de las sillas de ruedas o de los elementos autoportados
(ortesis y protesis). Un ejemplo multifuncional pero centrado en la ayuda al guia-
do més que en el apoyo fisico es el SmartCane, [38], un trabajo realizado por el
Massachusetts Institute of Technology, que utiliza un sensor de fuerzas y pares
(ambos tridimensionales) para medir los esfuerzos aplicados por el usuario en un
dispositivo tipo bastén montado sobre un robot mévil. Estas senales de entra-
da son transformados en informaciones de velocidad y direccién por un sistema
de control de impedancia implementado en un ordenador portatil tipo PC104.
La figura 1.16 presenta una foto del dispositivo y un esquema de los compo-
nentes embarcados en el. El controlador de impedancia permite que el sistema
sea programado para tener una sensacion distinta de guiado personalizada pa-
ra cada usuario, y tener comportamientos distintos para situaciones diversas. El
dispositivo también contempla distintos sensores, como una camara CCD para
localizacion en entornos estructurados y un sistema sonar para la deteccion de
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Figura 1.15: Bastones y muletas convencionales.

obstaculos y asi permitir evitarlos.
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Figura 1.16: El dispositivo SmartCane.

Otro dispositivo robotico tipo bastén exclusivamente orientado a la ayuda al
guiado, presentado en la figura 1.17, es el GuideCane, [39]. Efectivamente el obje-
tivo de este dispositivo es ayudar al guiado de personas con discapacidad visual,
evitando obstéculos. El sistema esta equipado con 10 transductores ultrasénicos
controlados por un ordenador central embarcado y servomotores con encoders
en las dos ruedas. El usuario indica la direccion intencionada del movimiento a
través de un joystick para el dedo pulgar puesto en la empunadura del sistema.
El dispositivo posee su sistema sensorial para indicar la direcciéon mas apropiada
de movimiento en cada instante elaborando un mapa local de hasta 18x18m. Sin
embargo, el dispositivo es semi-auténomo, ya que necesita la entrada del joys-
tick de usuario para la planificacion de trayectoria y la localizacién. Ademas el
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dispositivo puede ser equipado con un sistema de navegacién global GPS (Glo-
bal Positioning System) para el guiado en exteriores. Finalmente, cabe resaltar
que este dispositivo estd proyectado solamente para ayudar en la navegacion, de
forma que no ofrece al usuario apoyo a la movilidad como el dispositivo anterior.

Figura 1.17: Dispositivo de ayuda al guiado de personas con discapacidad visual,
GuideCane.

Finalmente, entre los dispositivos aumentativos externos de ayuda a la movi-
lidad se encuentran los andadores o caminadores. Como en este trabajo se presta
una espacial atencion al estudio de estos dispositivos, una revisién detallada de los
andadores y las principales versiones avanzados serd presentada a continuacion
en la seccién 1.4.

1.4. Andadores como dispositivos de ayuda a la movilidad

Como se ha mencionado anteriormente, en lo que se refiere a la movilidad,
los dispositivos de apoyo son divididos en dos grupos: alternativos y aumentati-
vos. Entre los elementos aumentativos externos los andadores ocupan un lugar
destacado, por su gran numero de usuarios dada su simplicidad y su importante
potencial rehabilitador ya que es un medio que utiliza las capacidades residuales
de locomocion del usuario, evitando el uso precoz y discapacitante de las sillas
de ruedas u otros elementos alternativos de locomocién. Existen muchas varian-
tes de andadores en cuanto a los materiales constitutivos, accesorios (asientos,
cestas, ...), tamanos y configuraciones estructurales. Sin embargo el aspecto més
importante es el que se refiere a la configuracién de apoyo en el suelo (figura
1.18). Asi existen los tres tipos siguientes:

= con patas;
= con ruedas (tres o cuatro);

= hibridos (con patas y ruedas).

Los andadores incrementan la estabilidad en la marcha humana, aumentando
la base de soporte del usuario, la estabilidad lateral y actuando, en algunos casos,
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Figura 1.18: Tres tipos de andadores convencionales, en lo que refiere a la confi-
guracién de apoyo en el suelo.

como dispositivo de soporte parcial de peso. En contrapartida, los andadores son
muchas veces dificiles de manipular por zonas angostas (especialmente en el paso
por puertas) debido a su tamano. Otras desventajas de este tipo de dispositivos
es la reduccién en los movimientos de brazos en la marcha, y en algunos casos
una mala postura debido a la excesiva flexién de espalda.

Investigadores como G. Lacey y F. van Hook presentan en [40] y [7] una
clasificacién de los distintos tipos de andadores, asi como la descripcion de los
tipos de patologias para las que estan prescritos.

El primer tipo de andadores, conocidos como andadores estandar (Standard
Walking Frames), son desarrollados para proporcionar una base de soporte extra
para personas con debilidad en los miembros inferiores. Normalmente son disposi-
tivos de cuatro patas (sin ruedas). Se debe prestar una atencién especial al ajuste
de la altura del dispositivo de manera que el usuario mantenga una buena pos-
tura en el uso. Ademaés, su uso requiere un patrén de marcha lento y controlado,
en el cual las patas del dispositivo hagan contacto de manera simultanea con el
suelo. Este patron de marcha se caracteriza por levantar el dispositivo totalmente
del suelo, ubicarlo en una posiciéon un poco mas avanzada y dar el paso. Estos
dispositivos son indicados para pacientes con ataxia cerebral moderada o severa.
Sin embargo, se debe evitar su uso por sujetos con problemas cognitivos debido
a la atencién necesaria en la utilizaciéon del mismo.

Otro tipo de andador son los andadores con ruedas delanteras, indicados para
pacientes con una velocidad de marcha mas elevada o bien para usuarios que
sientan dificultades para levantar el dispositivo. Al mismo tiempo, se observa
un patrén de marcha més natural. Son indicados a pacientes de patologias de
marcha relacionadas con problemas en el 16bulo cerebral frontal, ataxia moderada
y personas con Parkinson moderado o severo.

Los andadores tipo Rollators son dispositivos con ruedas en todas las patas.
En algunos casos se llama de tipo Rollator a los andadores con ruedas en las dos
delanteras, pero en este trabajo se hace esta distincién debido al hecho de que sus



26 CAPITULO 1. MOVILIDAD HUMANA Y ESTRATEGIAS DE APOYO

usuarios presentan necesidades distintas a los de los andadores con dos ruedas
delanteras. Estos dispositivos son empleados en situaciones donde el problema
principal del usuario es el equilibrio, o en situaciones en las cuales el usuario no
posea suficiente fuerza para levantar el andador. En todos los casos, se deberia
evitar el soporte de gran parte del peso debido al riesgo de caida. Son indicados
para usuarios que necesitan caminar distancias mas elevadas. Normalmente sus
usuarios presentan patologias como Parkinson moderado o ataxia.

Finalmente, estan los dispositivos conocidos como Estructuras Reciprocas
(Reciprocal Frames). Estos elementos son muy similares a los primeros (Standard
Walking Frames), excepto que poseen bisagras permitiendo el desplazamiento de
cada uno de los apoyos independentemente. El objetivo de esta modificacion es
la acomodacion a una marcha mas natural respetando el movimiento opuesto de
brazos y piernas al caminar. Son también utilizados en el hogar donde el espacio
es limitado.

No obstante, estos dispositivos de ayuda presentan problemas clésicos rela-
cionados con: (i) la energia de empuje en su caso o de reposicionamiento en cada
paso, que debe ser suministrada por el usuario; (ii) la pauta de marcha, que no
es natural, ya que, al andar, el usuario tiene muchas veces que levantar y bajar el
andador, cambiando la cadencia normal de la marcha; (iii) la estabilidad, debido
al movimiento libre del dispositivo y los problemas de frenado, especialmente en
los sistemas compuestos tnicamente por ruedas que requieren un buen tono mus-
cular y (iv) una adecuada coordinacién neuromotora ante situaciones de peligro
(rampas descendentes, irregularidades en el suelo, ...).

Para solucionar los problemas mencionados mas arriba, se proponen los dis-
positivos conocidos como andadores robdticos avanzados o andadores inteligentes
(Smart Walkers) con el fin de aprovechar capacidades residuales de locomocién
del usuario, evitando el uso precoz de sillas de ruedas para usuarios mayores y en
general en procesos de rehabilitacién de lesiones con posibilidades de personali-
zacién de estos procesos y la reduccién de la duracién de los mismos.

La figura 1.19 presenta los cuatro tipos de andadores descritos en la clasifica-

cién de Lacey y van Hook.

1.5. Andadores inteligentes

En el campo de asistencia robdtica a la marcha deficiente existen diversos
estudios y proyectos en el drea de la asistencia a la deambulacién mediante la
utilizaciéon de versiones robotizadas de bastones, andadores y dispositivos guia.
Entre estos, los andadores avanzados son los dispositivos de ayuda a la movilidad
que mas han sido desarrollados en los tltimos anos. Estos dispositivos presentan
diversas funciones dependiendo de su aplicacién especifica o del tipo de usuario
que lo va a manejar.
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Figura 1.19: (a) Andador estandar; (b)Andador con ruedas delanteras;
(c)Andador tipo Rollator; (d)Estructura Reciproca.

En este trabajo, se clasifican las funciones realizadas por los andadores inteli-
gentes en ayudas fisicas, cognitivas, sensoriales y de monitorizacién de la salud del
usuario. En las secciones siguientes se presenta una descripcion detallada de cada
una de las categorias. Un version resumida de esta clasificacién de los andadores
inteligentes estd publicada en [41].

1.5.1. Ayudas fisicas

Por la naturaleza y el tipo del dispositivo de ayuda, practicamente todos
los andadores inteligentes realizan algin tipo de ayuda fisica. Aqui se pretende
aportar soporte fisico al usuario a través de soluciones activas o pasivas, como
las descritas mas adelante.

Mejoras pasivas o estructurales

La mayor parte de los destinatarios de los andadores presentan problemas de
estabilidad en sus desplazamientos por déficit transitorio o permanente de tipo
fisico, neuroldgico o mixtos.

Una mejora simple de la estabilidad consiste en ampliar la superficie de la
base del andador, debiendo mantenerla por debajo de unos ciertos limites para
garantizar el paso por puertas y no comprometer la maniobrabilidad del disposi-
tivo.

En cuanto al mantenimiento de la posicion de bipedestaciéon, una mejora
importante consiste en cambiar los tradicionales manillares por plataformas de
apoyo de antebrazos y manos, mejorando el soporte del peso del usuario. Con
ello se consigue eliminar los grados de libertad correspondientes a la mufeca y,
parcialmente, al codo, ofreciendo una forma mas facil de mantener la verticalidad
durante la marcha.

Ademads, con esta solucion, la parte superior del tronco puede descansar mas
facilmente sobre el andador requiriendo un menor esfuerzo y aumentando a la vez
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la componente de friccion del sistema al reducir los problemas de deslizamiento.

Otros cambios sencillos pueden aumentar de estabilidad dindmica de todo el
sistema. Por ejemplo, se puede montar todos los elementos pesados (motores,
bateria y sistema de carga y electrénica) de forma equilibrada en el plano inferior
del andador, ademds de seleccionar ruedas con materiales de alto coeficiente de
rozamiento.

Mejoras activas

Uno de los problemas que presentan los andadores dotados de ruedas, mas
aun los de cuatro que los de dos, es el de frenado de las mismas.

La solucién que adoptan la mayoria de los fabricantes de andadores conven-
cionales es la de incorporar frenos independientes de una y otra rueda sobre los
punos de forma similar a las bicicletas. Ahora bien, esta solucién representa al
mismo tiempo un problema importante ya que exige que la persona tenga capaci-
dad de respuesta, en términos de tiempo de reaccién y de fuerza, adecuada para
hacer frente a una situacién de aceleracién excesiva en la que el cuerpo pueda
quedar por detras de la base del andador, ya sea por desplazamiento en rampa o
por falta de control del mismo, lo que entrana un alto riesgo de caida.

Normalmente las personas que presentan problemas de estabilidad y de mo-
vilidad adolecen de falta de tono muscular y de coordinacién psicomotriz para
accionar convenientemente el frenado del andador. De esta manera, la solucion
adoptada no es 6ptima para gran parte de los usuarios de estos dispositivos, de
manera que estos son dirigidos al uso de las sillas de ruedas.

Al problema del frenado se suma el esfuerzo necesario para arrastrar el anda-
dor, que en muchos casos es considerable en términos relativos. De esta manera, es
deseable que en algunas situaciones, en las cuales el usuario no presenta el tono
muscular para arrastrar de manera correcta el andador, que el sistema aporte
energia de empuje al conjunto usuario-andador.

Para ello, ciertos andadores avanzados son capaces de interpretar el compor-
tamiento o los gestos del usuario y adaptar asi su movimiento. Sensores de varios
tipos son utilizados para definir este canal de comunicacion gestual entre usuario
y el dispositivo, haciendo posible la extraccién de informaciéon de guiado para
el control del dispositivo. Esta informacién es utilizada para controlar motores
que actian sobre las ruedas del dispositivo, suministrando la energia de empuje
necesaria para el desplazamiento.

Al mismo tiempo la utilizacién de motores autoblocantes en una o més ruedas
del dispositivo soluciona el problema de frenado y control de velocidad, especial-
mente en subidas y bajadas en rampas. Los motores pueden servir para frenar
el dispositivo cuando una situacion de inestabilidad es detectada o para apor-
tar estabilidad al moverse en rampas siendo capaces de detectar y compensar
activamente inclinaciones en el suelo.
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En esta categoria se encuentran también elementos un poco mas particulares,
capaces de modificar activamente su estructura mecanica para auxiliar al usuario
al sentarse o levantarse.

1.5.2. Ayudas sensoriales

Los andadores también pueden ser utilizados como elementos de ayuda sen-
sorial. Para navegar con seguridad, algunos andadores son dotados de sensores
para la deteccién de obstaculos. Normalmente son sensores de tipo infrarrojo,
ldser o ultrasonicos instalados en la estructura del dispositivo. De esta manera,
son capaces indicar o guiar al usuario para evitar obstaculos estaticos y dinami-
cos en el entorno del andador. El guiado y la trayectoria siguen siendo definidos
por el usuario, cambidandose momentédneamente en el caso de detecciéon de un
obstdculo. Esta funcién es interesante principalmente para la ayuda al guiado de
personas con deficiencias de visién o en el caso de obstaculos que se oculten por
la estructura del dispositivo.

1.5.3. Ayudas cogpnitivas

En este grupo se encuentran los dispositivos de guiado y ayuda en la nave-
gacién y localizacién en entornos estructurados y en exteriores (utilizando GPS,
por ejemplo). Estos elementos son importantes para usuarios con problemas re-
lacionados con la pérdida de memoria o de orientacién.

En este grupo, hay dispositivos que son programados para seguir un camino
determinado en un mapa o ir hasta un objetivo planificado previamente por
el usuario o por un cuidador en una residencia. Ademds de navegar mediante
mapas, algunos de estos dispositivos son capaces de autolocalizarse en un entorno
conocido o crear automaticamente mapas, evitando la desorientacién del usuario
y mejorando la navegacion.

Estos dispositivos, ademads, pueden comunicarse con el usuario a través de
comandos de voz (bidireccionales), en los cuales el usuario puede dar un orden al
dispositivo o el andador puede informar al usuario acerca de las condiciones del
entorno y de la localizacién actual.

En el caso de aplicaciones para usuarios invidentes, estos dispositivos con
funciones de navegacion también pueden considerarse ayudas sensoriales.

1.5.4. Monitorizaciéon de la salud del usuario

Alternativamente a las ayudas anteriormente mencionadas, hay dispositivos
capaces de monitorizar el estado de salud del usuario que lo lleva. Algunos disposi-
tivos destinados a personas con otros problemas de salud son dotados de sensores
capaces de medir senales fisiologicas del usuario, tales como temperatura, pulsos
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cardiaco, presién arterial y generar alarmas e informar a un centro de salud o al
cuidador en el caso de una emergencia.

1.6. Andadores inteligentes en la literatura

Muchas veces los usuarios de andadores necesitan ayudas para suprimir défi-
cits funcionales relacionados con mas de un de los aspectos anteriormente citados.
Las personas mayores, por ejemplo, pueden padecer enfermedades que afectan no
solo la estabilidad fisica, sino también a aspectos cognitivos o sensoriales. De
ahi surge la necesidad de elementos que engloben dos o més funciones.

Los elementos mixtos son, entonces, dispositivos que desarrollan funciones de
los distintos grupos presentados a la vez. Representan gran parte de los dispositi-
vos de la literatura, ya que practicamente todos ofrecen alguna forma de soporte
fisico ademds de otras funciones distintas.

Un ejemplo es el Mobil, [42]. Este dispositivo presenta cuatro ruedas-libres
y dos tractoras y esta disenado para ofrecer mas soporte a través de unas pla-
taformas de apoyo de antebrazo, ademds de apoyo pasivo al usuario a la hora
de levantarse o sentarse. El sistema tiene dos modos de operacion, pudiendo ser
comandado por un mando a distancia o siguiendo al usuario. Para el segundo
modo de operacion el usuario debe utilizar un cinturén activo emisor de ultraso-
nidos que se comunica con unos receptores instalados en una parte elevada del
dispositivo. Por 1ltimo, el dispositivo es capaz de desviarse de obstdculos o de
otras personas presentes en el entorno a través de un segundo conjunto de senso-
res ultrasonicos instalados en el dispositivo. La figura 1.20 presenta el dispositivo
descrito.

Figura 1.20: Andador inteligente Mobil.

Sin embargo, los andadores mas importantes y mas citados en la literatura,
son la familia de los PAM-AID (PAM-AID, VA-PAMAID y GUIDO), el PAMM
Smart Walker y el MARC Smart Walker. A continuacién se presenta un analisis
de estos y otros dispositivos relevantes presentes en la literatura.
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1.6.1. PAM-AID, VA-PAMAID y GUIDO

El andador PAM-AID (Personal Adaptive Mobility AID) es el resultado de un
proyecto del grupo del Dr. Gerard Lacey del Trinity College (Dublin, Irlanda).
El objetivo es aumentar la independencia de personas con deficiencias visuales y
de movilidad (figura 1.21), [43, 40, 44]. El dispositivo ha tenido diversas versiones
y actualmente es comercializado por la empresa Haptica Ltd.

Figura 1.21: Algunas de las versiones del andador PAM-AID.

Uno de los enfoques del proyecto inicial era que el usuario deberia tener control
sobre el sistema en todos los momentos, de forma que el dispositivo no esuviese
dotado de locomociéon motorizada. El controlador del dispositivo actia solamente
sobre las ruedas delanteras controlando la direccién de marcha del dispositivo,
pero sin aportar energia de empuje.

Para la ayuda a personas con discapacidad visual (ayuda sensorial), el dispo-
sitivo esta equipado con sensores para deteccion de obsticulos. En las primeras
versiones del andador fueron utilizados sensores frontales tipo sonar y en la iltima
versién se han instalado sensores laser.

Otro propédsito importante del proyecto es que la interfaz con el usuario fuese
lo mas simple y intuitiva posible con la finalidad de facilitar el uso por parte de
usuarios mayores. De esta manera, se ha optado por utilizar un elemento similar
al manillar de una bicicleta que puede girarse de —15 a +15 grados. El angulo de
giro del manillar es medido con un sensor lineal de efecto hall posicionado entre
el campo de dos imanes. El manillar posee auto-centrado de manera que en la
ausencia de aplicacion de pares por parte del usuario retorna automaticamente a
la posicién centrada (0 grados).

Una funcién de transferencia convierte la desviacién del manillar en orienta-
cién de las ruedas motorizadas. Una llave permite también cambiar la orientacion
de las ruedas para permitir que el usuario se sitie en el centro de giro (turn-on-
spot), como muestra la figura 1.22.

Otro componente importante de la interfaz es la comunicacién a través de
mensajes de voz. El dispositivo utiliza sus sensores para actualizar constante-
mente el estado del entorno. La informacién de este estado es pasada al usuario
a través de dos tipos de mensajes de voz. El primero tipo estd relacionado con
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Figura 1.22: (a) Guiado normal y (b) guiado con la funcién turn-on-spot.

las caracteristicas de la topologia del entorno, como la aparicién de pasillos o
entradas de puertas. El segundo esta relacionado con los obstaculos presentes,
como por ejemplo, obstaculo adelante, a la derecha, etc. Los mensajes tienen
niveles de prioridad para evitar conflictos y situaciones de peligro, de manera
que un mensaje de un obstaculo adelante, por ejemplo, siempre tiene prioridad
superior a un mensaje de topologia del entorno. Ademas, el tiempo entre men-
sajes estd determinado de manera que se evite saturar el usuario con demasiada
informacién.
El andador PAM-AID presenta dos modos de operacion, [44]:

= Manual: el usuario tiene el control completo sobre el guiado del sistema. El
dispositivo emite mensajes verbales de los dos tipos (topologia y obstécu-
los), pero en ningin momento asume el control del dispositivo.

= Asistido: el andador asume el control del guiado momentaneamente ayu-
dando al usuario a evitar obstaculos, pero manteniendo la direcciéon global
indicada por el mismo. Como en el modo manual, el dispositivo emite los

mensajes de voz.

En el ano 2000, Gerard Lacey fundé la empresa Haptica Ltd, la cual empezé a
comercializar el dispositivo PAM-AID. Cinco unidades del dispositivo fueron ad-
quiridas por el Department of Veterans Affairs (USA) que hizo algunas modifica-
ciones, creando el dispositivo VA-PAMAID, [45]. El dispositivo VA-PAMAID es
bastante similar al PAM-AID de forma que presenta los dos modos de operacion
anteriores mas un tercer modo llamado “aparcado”, en el cual las ruedas delan-
teras del dispositivo se orientan de forma que impidan el movimiento del mismo,
auxiliando en las transferencias al usuario de sillas de ruedas. El dispositivo VA-
PAMAID se presenta en la figura 1.23.

En otro intento de comercializacion, el Proyecto PAM-AID fue renombrado
GUIDO Smart Walker. El dispositivo se torné estéticamente més atractivo y er-



1.6. ANDADORES INTELIGENTES EN LA LITERATURA 33

Figura 1.23: Vista frontal y lateral del andador VA-PAMAID.

gonémico (ver figura 1.24) y otras funcionalidades fueron agregadas. Las funciones
de turn-on-spot, los tres modos de operacién (manual, automatico y aparcado) y
la comunicacién por mensajes de voz presentados anteriormente en el PAM-AID
y VA-PAMAID fueron mantenidos en el GUIDO.

En la pagina web de la empresa Haptica Ltd, [46], se presentan los subsistemas
patentados del andador GUIDO. EIl primero es llamado CleanSweep, orientado
a extraer informaciones del entorno para permitir que el sistema sea capaz de
navegar, evitar obstaculos y seguir los comandos del usuario. El segundo subsis-
tema se llama ContextControl, enfocado a fusionar las entradas multiples de los
sensores y del usuario y hacer el filtrado de los mismos de manera apropiada.
Finalmente, el subsistema TalkingSpace se centra en la comunicacién del sistema
con el usuario a través de mensajes de voz y guiado.

Mas recientemente, en una colaboracién con la Universidad Politécnica de
Madrid el software de control del dispositivo fue mejorado en ciertos aspectos,
[47]. El software anterior (CleanSweep) basado en comportamientos reactivos fue
reemplazado por uno basado en navegacién en mapas, capaz de determinar dénde
estd el dispositivo y ¢cémo llegar a un destino determinado. Ademds se anade al
dispositivo la capacidad de construir mapas del entorno en el que se encuentra
utilizando: sensores ldser, sonar y sensores de posicién (encoder), [48].

Figura 1.24: GUIDO Smart Walker.

Los sensores laser son utilizados para detectar los obstaculos ubicados delante
del dispositivo. Los sensores de tipo sonar detectan objetos en los laterales y en
planos superiores al dispositivo. De esta manera, el andador inteligente es capaz
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de identificar puntos de referencias (landmarks) y otros puntos de decisién en el
entorno como obstaculos, puertas y pasillos. Finalmente, se utilizan sensores de
posicién en las ruedas del dispositivo para reconstruir la trayectoria del andador
por odometria. Asi el dispositivo es capaz de, simultdneamente, localizarse y
construir mapas (Simultaneous Localization and Map Building - SLAM ), planear
trayectorias y evitar obstaculos.

Otro cambio del dispositivo GUIDO en relaciéon al PAM-AID es la utilizacion
de sensores de fuerza en los manillares del dispositivo para extraer los comandos
de guiado del dispositivo, [49].

1.6.2. PAMM Smart Walker

Otro sistema de importancia en el ambito de los andadores inteligentes es
el Personal Aid for Mobility and Monitoring (PAMM), [38]. El sistema tiene
dos versiones: la primera inspirada en un bastén modificado, PAMM SmartCane
(presentado en la seccién 1.3.2) y la segunda un andador inteligente, véase la
figura 1.25.

Figura 1.25: PAMM Smart Walker.

Este segundo dispositivo estd orientado a proporcionar guiado, soporte fisico,
monitorizacién de la salud y ayudar al usuario recordandole horarios o agendas,
como, por ejemplo, la hora de tomar medicinas. La idea es proveer funciones
que ayuden al usuario mayor en problemas comunes de la senilidad como la
pérdida de memoria, desorientacion, debilidad musculo-esquelética, inestabilidad
en la marcha y observacién del estado cardiovascular. Ademads, segin el autor,
mediante las funciones desarrolladas por el dispositivo, el mismo puede también
ser usado como elemento de rehabilitaciéon por pacientes jovenes.

Para la monitorizacién del estado de salud del usuario, el sistema PAMM
estad equipado para detectar variaciones de corto y largo plazo. El sistema es capaz
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de mantener un historial del nivel de actividad del usuario (velocidades de guiado,
por ejemplo) que a largo plazo pueden servir como un indice de la evolucién
de una patologia para los médicos responsables del usuario. Adicionalmente, un
monitor robusto de senales electrocardiograficas (ECG) fue desarrollado para
detectar problemas o situaciones de riesgo cardiacos en el usuario. Finalmente,
utilizando los sensores de fuerza instalados en el manillar, el sistema es capaz
de estimar asimetrias y parametros de la marcha del usuario, como por ejemplo
velocidades y longitudes de zancadas, utilizando estas informaciones para ayudar
en la identificacién de posibles lesiones, o predecir situaciones de inestabilidad y
caidas.

Para el soporte al guiado, el dispositivo estd dotado de una base ancha con
cuatro ruedas, dos de ellas motorizadas. Las ruedas motorizadas son omnidirec-
cionales, lo que permite el desplazamiento en superficies no ideales llamado Active
Split Offset Castor (ASOC), desarrollado por los creadores del dispositivo, [50].
Este sistema mejora las posibilidades de desplazamiento del usuario en entornos
con espacio limitado, permitiendo que el dispositivo pueda moverse en cualquier
direccién.

Para el control y la navegacién, el PAMM Smart Walker utiliza tres tipos de
sensores: un conjunto sonar, una camera CCD y sensores de fuerza. Auxiliando
en la navegacion, el dispositivo es capaz de desviarse de obstaculos no previstos
en el mapa del entorno utilizando el sistema sonar instalado en la parte frontal
de la estructura. Para la determinacién de la localizacién actual del andador en
el mapa del entorno, el dispositivo posee una camara CCD orientada hacia arriba
para detectar marcas pasivas de localizacién instaladas en el techo. Finalmente,
las fuerzas y pares ejercidos por el usuario en el manillar del dispositivo son
adquiridas por un sensor tridimensional. De estas fuerzas y pares son extraidas
informaciones de guiado, nivel de soporte y estabilidad del usuario.

Un controlador de admitancia ajustado para cada usuario permite la trans-
formacion de las fuerzas y pares en velocidades. Las ecuaciones que representan
el modelo dinamico presentado en la figura 1.26 son resueltas en tiempo real y
la cinematica inversa del sistema es calculada generando las velocidades de los
actuadores.

V(t)

M D —

=

Figura 1.26: Modelo dinamico utilizado para el controlador de impedancia.
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Una cuestién interesante abordada por el sistema PAMM (en las dos versiones
- andador y bastén) es cémo dar el maximo control del dispositivo al usuario a
pesar de posibles degradaciones del estado cognitivo del mismo sin afectar la
seguridad. Para solucionar esta cuestiéon, un algoritmo de control compartido
adaptativo fue desarrollado para dividir el control del dispositivo entre el usuario
y el sistema electrénico. Por un lado, el PAMM es capaz de moverse en modo
auténomo por un entorno cartografiado. Por otro lado, el andador puede ser
guiado totalmente por el usuario sin ningtin tipo de ayuda del sistema electrénico.

Asi cuando el usuario actia de modo seguro y efectivo, él mismo debe tener el
maximo control del dispositivo. Sin embargo, el sistema electrénico asume mayor
parte en el control cuando el paciente demuestra inestabilidad o incapacidad para
operar de manera segura el dispositivo. Aln asi, en ningiin momento el controla-
dor electrénico debe forzar al usuario a una trayectoria no deseada, es decir, las
correcciones que el sistema aplica sobre las acciones de guiado del usuario deben
ser suaves siempre.

El controlador funciona como se describe a continuacién. Primero el usua-
rio debe introducir un destino dentro de un entorno estructurado. El sistema
electrénico calcula la trayectoria hasta el destino basado en el conocimiento del
mapa. Si el usuario se desvia de la trayectoria estipulada por el sistema, éste
genera entradas virtuales de fuerzas basadas en la diferencia entre la trayectoria
actual y la generada. De esta manera tenemos dos entradas en paralelo: (i) la del
usuario, generada a través de la aplicacién de fuerzas y pares en el manillar del
andador y (ii) la del sistema electrénico, generada virtualmente. El algoritmo de

control compartido estd dado por la ecuacién 1.1:

F=F.xK.+ Fp* K, (1.1)

Donde F, con las fuerza/pares virtuales generadas por el ordenador del sis-
tema, F}, son las fuerzas/pares introducidas por el usuario y K. y K} ganancias
que reflejan la autoridad de control del dispositivo. Estas ganancias obedecen a la
ecuacién 1.2 y son calculadas de acuerdo con el grado de estabilidad y seguridad
del usuario al guiar el dispositivo. Mas informacién a cerca de como obtener las

ganancias K.y K} se presenta en [38].

K.+ Kp=1 (1.2)

Finalmente, el controlador de admitancia presentado anteriormente (figura
1.26) transforma los esfuerzos resultantes F' en velocidades V' (ecuacién 1.3).

-
G== (1.3)
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1.6.3. MARC Smart Walker

El andador MARC Smart Walker esta basado en una adaptaciéon de un anda-
dor comercial de tres ruedas, como se puede ver en la figura 1.27. A este andador
comercial se anadié en cada empunadura un sensor de 6 grados de libertad, para
medir las fuerzas y pares de interacciéon con el dispositivo, con la finalidad de
extraer la informacion de guiado.

Figura 1.27: MARC Smart Walker.

Desde el punto de vista del tipo de actuacién, el andador MARC se asemeja
bastante al PAM-AID, ya que solamente se actia sobre la direcciéon del movi-
miento (cambiando la orientacién de la rueda directriz delantera, como muestra
la figura 1.28) y sobre el frenado, sin aportar energia de empuje. Sin embargo, el
MARC difiere del PAM-AID en que su controlador estd enfocado en la adapta-
cién del andador a las senales generadas por el usuario y en la determinacién de
objetivos de navegacién e intencién del usuario basados solamente estas senales
de fuerza y pares.

Figura 1.28: Actuacién sobre la rueda delantera para controlar el guiado del
dispositivo.
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El sistema de control del MARC Smart Walker esta disenado para ayudar al
usuario aportdndole movilidad y apoyo, [51]. El autor menciona que en el desa-
rrollo del sistema de control del andador se tuvo en cuenta el aspecto colaborativo
que hay, en este caso, entre dos agentes: el primero es el usuario, que introduce
las fuerzas de guiado para conducir el andador a un objetivo; y, el segundo, el
propio sistema de control del dispositivo, capaz de actuar directamente sobre el
frenado y la direccién en la cual el andador se mueve. En otras palabras, el as-
pecto colaborativo puede ser visto como la fusién de dos sistemas de control a
través de la estructura mecédnica del dispositivo (interfaz fisica).

El controlador desarrollado se basa en cuatro niveles ascendentes de actuacion:

= Sistema de aviso. En este nivel, el controlador no actiia directamente sobre
el frenado o la direccién del dispositivo, indicando tnicamente al usuario, a
través de vibradores instalados en el manillar del dispositivo, la presencia
de una situacién de riesgo.

= Frenado de seguridad. El controlador actia sobre el frenado pero no sobre
el guiado del dispositivo. El frenado de seguridad se activa en situaciones
en las cuales el usuario y el dispositivo se encuentran parados o cuando se
detecta una colisién inminente con un obstaculo.

= Frenado y guiado de seguridad. Este nivel se asemeja al anterior, pero con
la adicién de la actuacion por parte del sistema de control sobre el guiado
del dispositivo en el caso de situaciones de riesgo. En los casos de ausencia
de situacién de peligro (colisién o accidentes en el suelo) el usuario tiene
total control sobre el dispositivo.

= Seguimiento de trayectoria. En este nivel, el sistema actia sobre el guiado y
frenado del dispositivo ain en situaciones de ausencia de riesgo, conducien-
do el usuario por una trayectoria determinada. La ventaja de este nivel de
control es que el controlador es capaz de ajustarse a las posibles variaciones
de las capacidades del usuario mientras conduce el dispositivo, aportandole
mas o menos ayuda en el guiado.

Adicionalmente, se establecieron algunos principios en el disefio de todos los
niveles de control para garantizar seguridad al usuario. Estos son:

= Diverger de las entradas introducidas por el usuario de manera suave. El
andador no debe realizar movimientos bruscos opuestos a los introducidos
por el usuario.

= Mantener la direccién de las curvas indicadas por el usuario. Cuando se
activa el sistema de control, el dispositivo no debe en ninguna situacién
realizar una curva en direccién opuesta a la introducida por el usuario.
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» El andador debe ser adaptativo (compliant). Para la mejor aceptacién por
parte del usuario, el dispositivo debe seguir siempre que sea posible los
comandos introducidos por el mismo, actuando solamente cuando sea real-
mente necesario.

Posteriormente a lo presentado, los desarrollos publicados del dispositivo
MARC Smart Walker se centran en la deteccién de intenciones del usuario,
[52, 53], v la extraccién de pardmetros de la marcha del usuario de las senales de
fuerzas y pares aplicados por el mismo en el manillar durante el guiado, [54].

Segin el autor, la intencién del usuario puede ser interpretada como una
estimacién del sistema de control de un determinado objetivo deseado por el
usuario. Esto difiere de una simple planificacion de trayectoria (aunque la misma
puede ser parte de la deteccién de la intencién del usuario), por el hecho de que
involucra un horizonte més amplio de tiempo, [52].

El diagrama de la figura 1.29 presenta la arquitectura de control del MARC
Smart Walker. Como se puede ver, el sistema determina la intenciéon del usuario
a partir de tres factores: las fuerzas y momentos aplicados en las empunaduras
del dispositivo, el estado del entorno para identificar posibles destinos, adquirido
con los sensores y el estado actual del sistema de control del andador (historia
del sistema). De las mismas entradas se obtiene la intencién del andador, solo
que esta vez la informacion del entorno y el estado anterior del dispositivo son
utilizados para detectar situaciones de peligro a la trayectoria introducida por
el usuario. La légica de control finalmente pondera la intenciéon de guiado in-
troducida por el usuario con las intenciones determinadas por el sistema para
mantener la seguridad del mismo y produce una salida de control para manipular
la posicién de la rueda delantera del dispositivo, [53].

Fuerzas/
Pares
Intencion
del usuario Salida del
Estado del Légica de | Controlador
entorno control
Intencion
del andador
Estado del
andador

Figura 1.29: Diagrama de la arquitectura de control del MARC Smart Walker.

En lo que se refiere a la caracterizacion de la marcha humana, sus autores han
realizado un estudio con el andador MARC y un sistema de fotogrametria ( Vicon)
en el cual se obtiene como resultado la deteccién de caracteristicas de la marcha
como el contacto del talon, el despegue de puntera, las fases de apoyo doble y
simple (con diferenciacién para cada pie) y los tiempos de zancada, Uinicamente
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extrayendo informacién de las senales de los dos sensores de fuerza y par, [54].
El principal objetivo de este estudio es la deteccién de la fase de doble apoyo
con la finalidad de aplicar en este momento las estrategias de control de guiado,
maximizando la estabilidad del usuario al caminar con el dispositivo.

1.6.4. Otros andadores inteligentes

Ademsds de los dispositivos presentados anteriormente, hay otros andadores
avanzados en la literatura que deben ser mencionados.

El grupo del Departamento de Bioingenieria y Robética de la Universidad de
Tohoku, Japoén, ha trabajado en andadores avanzados para ayuda a la movilidad.
Los dispositivos desarrollados se basan en la robdtica pasiva que, a ejemplo del
MARC Smart Walker, no es dotado de actuacion para mover el dispositivo sino
solamente para controlar la direccién del movimiento. Como se ha mencionado
anteriormente, en el caso del MARC Smart Walker, un motor era utilizado para
controlar la direccion de la rueda delantera del andador. En el caso del RT Walker,
desarrollado por el grupo en cuestién, la actuacién se hace controlando el par
de frenado de las dos ruedas traseras del dispositivo, [55]. Segin los autores del
trabajo, [55, 56], la gran ventaja de estos andadores pasivos reside en la seguridad
intrinseca del dispositivo al utilizar sélo fuerzas y pares aplicados por el usuario
para moverse.

El RT Walker cambia su dindmica (actuando solamente sobre los frenos de las
ruedas) de acuerdo con las condiciones del entorno, [55], obtenidas a través de un
sensor laser, para detectar obsticulos y escaleras descendentes, y un inclinéme-
tro, utilizado para realizar funciones de compensacién de gravedad ayudando al
usuario a moverse en rampas (ver figura 1.30).

Figura 1.30: Andador inteligente RT Walker.

Para evitar obstaculos, se utiliza una estrategia de control basada en la ge-
neracion de fuerzas y pares virtuales reactivos que son funcién de la posicién
relativa entre el andador y los obstéculos del entorno (figura 1.31).

En una version mas reciente del dispositivo, se utiliza también un sensor de
fuerza y par para la deteccién de las intenciones del usuario y se incluyen motores
de traccién, cambiando la plataforma a un dispositivo activo, [57]. Sin embargo,
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Figura 1.31: Estrategia de control basada en la generacion de fuerzas y pares
virtuales utilizada en el RT Walker.

segun los autores, el comportamiento del sistema sigue siendo pasivo, ya que se
basa en la deteccién de intenciones de guiado aplicadas por el usuario, medidas
con los sensores de fuerza y par, basandose en el comportamiento reactivo en las
condiciones del entorno, anteriormente explicado. La figura 1.32 ilustra la nueva
plataforma experimental presentada en [57].

Force/Torque
Sensor

Computer
System

Figura 1.32: Plataforma experimental, evolucién del RT Walker.

En un contexto un poco distinto, algunos andadores robdticos ofrecen meca-
nismos de ayuda a la bipedestaciéon. Estos dispositivos pueden ser vistos como
andadores inteligentes en los cuales la funcién de ayuda fisica por medio de me-
joras activas es mas pronunciada.

El dispositivo MONIMAD tiene la funcién de ayudar en la operacién de le-
vantar y sentar del usuario, [58]. Para ello, modifica activamente su estructura
mecdnica como se muestra en la figura 1.33. Ademads, posee desplazamiento mo-
torizado controlado por las fuerzas aplicadas por el usuario sobre el manillar del
dispositivo.
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Figura 1.33: Modificacién de la estructura mecanica del MONIMAD para ayudar
al usuario a levantarse o sentarse.

El andador NURSEBOT (figura 1.34), desarrollado por la Carniegie Mellon
University posee motores que actian sobre el desplazamiento del dispositivo,
[59]. Este andador es capaz de buscar un sitio donde aparcarse y hacerlo au-
tomaticamente, retornando al usuario cuando este active una senal en un mando
a distancia. Cuando esta siendo utilizado por una persona, no hay ninguna ac-
tuacion sobre las ruedas del andador, de manera que éste se comporta como un
rollator convencional. Sin embargo, los sensores del dispositivo auxilian a la nave-
gacion del usuario en un mapa conocido indicando en una pantalla el camino por
donde seguir con una flecha e informacién de la distancia viajada por el mismo.
Lo tnico que debe hacer el usuario es indicar un destino utilizando pulsadores
instalados en el dispositivo.

Figura 1.34: El andador avanzado NURSEBOT.

El proyecto SHARE-it (Supported Human Autonomy for Recovery and En-
hancement of cognitive and motor abilities using information technologies) es un
proyecto STREP enmarcado en el Sexto Programa Marco de la Uniéon Europea
en la IST (Information Society Technologies) Thematic Priority I1ST-2005-2.6.2
Ambient Assisted Living (AAL) in the Ageing Society. El proyecto coordinado
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por el Prof. Ulises Cortés de la Universidad Politécnica de Catalunia cuenta con
la participacién de un miembro industrial, otras dos Universidades, dos insti-
tutos de investigacién y dos instituciones de asistencia médica. El objetivo del
proyecto es desarrollar sistemas adaptativos y escalables integrables de manera
modular en un entorno inteligente para aumentar la autonomia individual. El
enfoque principal son tecnologias de apoyo a personas mayores y con algun tipo
de discapacidad. El Proyecto SHARE-it aborda cuestiones relacionadas con redes
de sensores, entornos inteligentes (Ambient Intelligence) y ayuda a la movilidad.
Mis informacién relacionada con el Proyecto SHARE-it se encuentra en [60].

En el marco del Proyecto SHARE-it se ha desarrollado el caminador i Walker
(ver figura 1.35), [61]. El dispositivo ¢ Walker estd dotado de sensores de fuerza
tridimensionales instalados en los manillares del dispositivo y sensores de fuerza
uniaxiales en los soportes de las ruedas traseras para la medicién de las fuerzas
normales al suelo. Cuenta también con sensores de inclinacién, un sistema de
deteccion de la posicién relativa los pies del usuario en relacion al andador, un
sistema ultrasénico de localizaciéon dentro de un entorno estructurado y traccién
motorizada en las ruedas traseras.

Figura 1.35: Andador avanzado iWalker (Proyecto SHARE-it).

Como complemento de la formacién investigadora, el autor de este trabajo
ha realizado una estancia de investigaciéon en el ano de 2008 en el Departamento
de Enginyeria de Sistemes, Automatica i Informatica Industrial (ESAII) de la
Universidad Politécnica de Catalunia bajo la tutela de los profesores Alicia Ca-
sals Gelpi y Antonio Benito Martinez Velasco. Durante esta colaboracién, se han
desarrollado y validado circuitos electrénicos y software de procesamiento para
la lectura y gestién de los datos obtenidos de encoders eléctricos instalados en
las ruedas del andador iWalker, acelerémetros 2D para la determinacion de la
inclinacion del andador y detecciéon de rampas y finalmente un estudio detalla-
do, experimentos y validaciéon de un sistema de posicién relativa de los pies del
usuario.

En un contexto un poco distinto a la rehabilitacion, el Fraunhofer Institute
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for Manufacturing Engineering and Automation de Stuttgart desarrolla robots de
servicio que pueden ser considerados andadores inteligentes, [62]. Se trata de las
dos versiones del CARE-O-BOT (I y II), un dispositivo que puede ser comandado
por ordenes de voz, con una pantalla tactil o a través de un manillar que capta
las fuerzas de empuje del usuario, es capaz de evitar obstaculos con estrategias
de control reactivo, [63], y seguir trayectorias preprogramadas, [64].

Sin embargo, el dispositivo se diferencia de los andadores anteriormente ci-
tados debido al hecho de ser un dispositivo que se aproxima mas a un robot
personal de servicios que un elemento de rehabilitacién o compensacion de la
marcha. Aunque el dispositivo sirva de apoyo fisico para la locomocion, las dos
versiones del CARE-O-BOT son también utilizadas para el entretenimiento (ver
canales de televisién, visualizar contenidos multimedia, ...), la comunicacién per-
sonal (con cuidadores, médicos, ...) a través de su pantalla téctil y un canal de
audio/video, el guiado de personas en entornos publicos como museos y, en el caso
del CARE-O-BOT 11, coger y cargar objetos ayudando a su operador mediante
la utilizacién de un brazo robot (figura 1.36).

Figura 1.36: CARE-O-BOT I (izq.) y CARE-O-BOT II (dcha.)

Miés recientemente, otro sistema presentado por D. Chugo, [65, 66, 67], ofrece
también la asistencia a la operacién de bipedestacién y a caminar. Para ello,
se hace uso de tres actuadores para la elevacién/descenso del usuario y otros
dos instalados en las dos ruedas delanteras, para controlar el desplazamiento del
individuo, (ver figura 1.37). Ademés, hace uso de dos frenos electromagnéticos
(uno en cada rueda delantera) que actian en situaciones de riesgo de caida.

Como se puede intuir por el nimero de motores empleado en la elevacién,
el sistema presentado por Chugo esta bastante enfocado en el mantenimiento de
una postura correcta y en aprovechar al maximo las posibilidades del usuario en
el proceso de elevacion. Para ello se utilizan dos sensores de fuerza, ajustando el
nivel de ayuda aplicado por el dispositivo en el proceso de elevacién, aprovechando
también las capacidades residuales del usuario.
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Figura 1.37: Sistema propuesto por D. Chugo para ayuda a la bipedestaciéon y al
caminar.

Avanzando un poco més en el nivel de ayuda fisica, se encuentran dispositivos
como los presentados por Kap-Ho Seo (figura 1.38), [68]. Sin embargo, estos
dispositivos no deberian estar incluidos en el grupo de los andadores avanzados,
sino, quizés, en el grupo de entrenadores de marcha ambulatorios.

Figura 1.38: Los dispositivos WHERE I y II desarrollados en el Department of
Electrical Engineering and Computer Science, Korea Advanced Institute of Scien-
ce and Technology.

En un contexto similar, actualmente en el Grupo de Bioingenieria del CSIC,
se estd trabajando en el Proyecto Standimovi que es resultado de los trabajos
realizados en el Proyecto SIMBIOSIS, en esta tesis doctoral y en el Proyecto LA-
ZARIM. Se trata de construir un entrenador de marcha con suspensién activa de
parte del peso del usuario por medio de unos brazos y un arnés. El sistema parte
de la plataforma bésica de bipedestacion LAZARIM, presentada en el apartado
1.3.1 de esta tesis. Esta estructura estable y de peso considerable estd siendo
adaptada eliminando la plataforma de la base, instalando unos sensores de sus-
pension en los brazos y unos apoyos instrumentados de antebrazos y manos. Se
pretende desarrollar ciertos algoritmos de detecciéon de intenciones del usuario,
inspirados en los desarrollados en esta tesis, para realizar la asistencia a la marcha
patolégica de pacientes con afecciones severas y con problemas relacionados con
la estabilidad en la marcha. El autor de esta tesis actia como investigador en
este proyecto bajo la direccién del Dr. Ramén Ceres Ruiz.
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1.7. Conclusiones

En este capitulo se ha presentado una breve introduccion a la movilidad hu-
mana, los trastornos que la afectan y una revisiéon de los dispositivos de ayuda a
la movilidad, prestando una atencién especial a los andadores.

En relacion a estos ultimos, cabe resaltar su gran potencial rehabilitador y
de compensacién funcional, ya que utilizan para la locomocién las capacidades
residuales del usuario tratando de mantener y potenciar las mismas. La realizacién
y construccién de andadores avanzados se ha dado de forma un poco tardia
considerando, por ejemplo, todo el desarrollo cientifico realizado en el marco de
las sillas de ruedas avanzadas. Sin embargo, en los ultimos afios se ha observado
cierto movimiento en el desarrollo de distintos tipos de andadores robéticos por
numerosos grupos de investigacién en Europa, Japén y Estados Unidos.

En estos trabajos se ha dado un énfasis especial en el guiado y en la navegacién
asistida por entornos estructurados, implementando estrategias de conduccion y
evitacién de obstaculos, entre otras. En este contexto, se han obtenido interesantes
resultados y, a lo largo de este Capitulo 1, se ha intentado recoger los que han
sido mas representativos en la comunidad cientifica.

No obstante, en lo que se refiere a la ayuda directa al soporte del peso del
usuario, la estabilizacién del mismo y a la aportacién de energia de empuje du-
rante la marcha asistida por andador, se ha observado cierta carencia en cuanto
a los desarrollos y a la investigaciéon en general. El soporte parcial del peso del
usuario, importante para la disminucién de la carga sobre los miembros inferio-
res, ha sido abordado solamente por dispositivos méas complejos, presentados al
final del presente capitulo de este trabajo. El confort y la seguridad en el proceso
de marcha tampoco ha sido el enfoque principal de gran parte de los estudios
encontrados en la literatura. Ademds, apenas aparecen en la bibliografia estudios
relacionados con los efectos del uso continuado de andadores y su repercusion
en la marcha humana asistida por el dispositivo y la literatura carece de una
descripcién detallada de los principales pardmetros que describen la interaccién
entre el usuario y el dispositivo.

De esta manera, el autor cree que es de gran relevancia la obtencién de dispo-
sitivos mas seguros, que aporten soporte fisico a los usuarios con el fin de evitar
el uso de elementos de rehabilitacién alternativos, como las sillas de ruedas, que
muchas veces tienen un efecto discapacitante en los usuarios debido a su uso pro-
longado lo que origina multiples complicaciones fisiologicas y a no potenciar el uso
de las capacidades residuales del usuario. De forma complementaria, el estudio y
la caracterizacion de la marcha asistida por andadores deben ser abordados con el
fin de, no sélo conocer mejor el proceso, sino también de utilizar esta informacién
para la obtencién de estrategias de procesamiento de senales y de control mas
eficientes y seguras para el usuario, potenciando el uso de los andadores como
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herramienta importante de compensacion funcional y de rehabilitacion.
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Capitulo 2

Analisis de la marcha humana
asistida. Plataforma de
caracterizacion

2.1. Introduccidon

En su manera maés simplificada, la locomocién consiste en el desplazamiento
del centro de gravedad de un individuo de un punto a otro, [69]. Considerando un
enfoque mas complejo, la locomociéon humana independiente y funcional implica
(i) el mantenimiento de la bipedestacion, (ii) el equilibrio y, 16gicamente, (iii) la
capacidad de realizar los movimientos de los pasos, [70].

Todas las multiples formas de locomocién animal (el nadar, reptar, volar,
trepar, gatear, correr, andar, etc) consisten basicamente en movimientos oscila-
torios producidos por segmentos de su cuerpo. Estos movimientos angulares son
convertidos por el cuerpo en movimientos de traslacién lineal, [69].

La marcha es el proceso natural que permite a los seres humanos la locomo-
cién utilizando principalmente las extremidades inferiores. Este proceso puede ser
descrito como una serie de movimientos alternantes, ritmicos, de las extremida-
des y del tronco, que determinan un desplazamiento del centro de gravedad. En
términos generales, la marcha humana se entiende como un proceso en el que el
peso del cuerpo se va desplazando hacia adelante mientras es soportado de ma-
nera alternada por las piernas, [71]. Més especificamente, la locomocién humana
puede describirse enumerando alguna de sus caracteristicas.

La ejecucién de un movimiento involucra procesos cognitivos, [72], desde fun-
ciones de alto nivel relacionadas con la planificacién de tareas hasta el control
motor evidenciando la interaccién de varios sistemas del cuerpo humano, partien-
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do en el sistema nervioso central y alcanzando el sistema musculo-esquelético. De
forma complementaria, Duxbury define la marcha como la habilidad del sistema
nervioso central para generar un nimero de movimientos neuromusculares com-
plejos y sincronizados por el cerebro de manera que el cuerpo humano sea capaz
de moverse hacia delante, [2]. Asi, la marcha humana es generada en el 16bu-
lo frontal del cerebro por un generador ritmico de impulsos que a su vez sufre
modificaciones debido a entradas sensoriales de los sistemas visual y vestibular,
ademas del cerebelo.

De manera resumida, [73], el proceso secuencial natural que ocurre durante
el caminar puede ser descrito de la siguiente manera:

1. Inicialmente, el sistema nervioso central activa una secuencia de comandos
para la realizacién de la marcha.

2. El sistema nervioso periférico transmite senales a los musculos.

3. Los musculos, cuando son activados (contraccién muscular), generan ten-

sién mecanica.

4. Las tensiones generadas se convierten en fuerzas y momentos en las articu-
laciones sinoviales.

5. A su vez, las fuerzas y momentos generados causan el movimiento de los
segmentos del cuerpo humano y la aplicacién de fuerzas sobre el entorno
externo generando las fuerzas de reaccién con el suelo.

Ademds, el sistema sensorial de los musculos, articulaciones y otros sensores
propioceptivos del cuerpo humano permiten la realimentacion al sistema nervioso
central del proceso de marcha, controlando y modulando el movimiento del cuerpo
humano.

El movimiento del cuerpo humano se puede dividir en tres planos (véase la
figura 2.1) que son: el plano transversal, normal al eje superior-inferior; el plano
sagital, normal al eje transversal; el plano coronal, normal al eje anteroposterior.
Dado que la mayoria de los movimientos durante la locomocién humana tienen
lugar en el plano sagital, los patrones de movimiento y los estudios biomecanicos
en general, se centran en considerar lo que ocurre en este plano.

Se puede caracterizar la marcha a partir de diferentes pardmetros que des-
criben la evolucion espacial y temporal del proceso. Del mismo modo, la mar-
cha humana es caracterizada por pardmetros biomecanicos relacionados con la
dinamica de las articulaciones. En las siguientes secciones se realizara un estudio
de los distintos parametros utilizados para el estudio de la marcha humana.
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Figura 2.1: Planos y ejes anatémicos para el estudio del movimiento del cuerpo
humano.

2.2. El ciclo de marcha

La secuencia de acontecimientos que tiene lugar entre dos repeticiones con-
secutivas de uno cualquiera de los sucesos de la marcha se define como ciclo de
marcha o zancada, [71]. Por conveniencia, normalmente se define que el ciclo de
la marcha comienza cuando el pie contacta con el suelo y termina con el siguiente
contacto del mismo pie.

Concretamente, este ciclo se compone de dos fases denominadas cominmente
fase de apoyo y fase de oscilacion. Una pierna estd en la fase de apoyo cuando
estd en contacto con el suelo y esta en la fase de oscilacion en la evolucion, sin
contacto con el suelo, al apoyo siguiente. El apoyo, puede ser monopodal, cuando
s6lo un pie estd en contacto con el suelo y doble (o bipodal), cuando estén ambos
pies simultaneamente. La ausencia de la fase de doble apoyo distingue el correr
del andar. Del mismo modo, se definen los tiempos de apoyo (total, monopodal
y bipodal) y el tiempo de oscilacién.

Adicionalmente, se definen algunos pardmetros espacio-temporales relaciona-

do con el ciclo de marcha humana, [74], como:

= Longitud de la zancada , que es la distancia medida entre dos apoyos con-
secutivos (o contactos iniciales) del mismo pie.

= Longitud del paso, que es la distancia, medida en la direcciéon de progresién,
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que separa el apoyo inicial de un pie del apoyo inicial del otro.

= Cadencia, que es el niimero de pasos ejecutados en un intervalo de tiempo,
tipicamente medido en pasos por minuto, en pasos por segundo, la cadencia
es el doble de la inversa de la duraciéon de un ciclo de marcha.

= La velocidad de la marcha, que es la distancia recorrida por el cuerpo en la
unidad de tiempo.

= La velocidad media, que es el producto de la cadencia por la longitud de la
zancada.

En las secciones siguientes se describe de manera resumida las fases de apoyo
y oscilacion y sus respectivas subfases.

2.2.1. Fase de apoyo y subfases

Como se ha mencionado anteriormente, en cada ciclo de marcha completo cada
pierna pasa por una fase de apoyo y por una fase de oscilaciéon. La fase de apoyo
puede ser dividida, a su vez, en cinco etapas que se describen a continuacion, [75].

Contacto del talén o contacto inicial (Cl)

Constituye la toma de contacto del pie con el suelo y ocurre en el intervalo
del 0 — 2% del ciclo de marcha (apoyo bipodal). El objetivo principal del cuerpo
en esta subfase es posicionar el pie correctamente al entrar en contacto con el
suelo, [71].

Apoyo plantar o apoyo inicial (Al)

Esta fase se identifica con el primer periodo de doble apoyo en la marcha
humana y se prolonga hasta el 10% del ciclo de marcha. Transcurre entre el
instante de contacto inicial y el despegue de antepié del miembro contralateral.
El miembro inferior debe absorber el impacto inicial manteniendo la estabilidad
del apoyo y la progresiéon suave del cuerpo.

Apoyo medio (AM)

Esta fase se inicia al principio del apoyo monopodal hasta el instante del
despegue del talén (aproximadamente del 10% al 30% del ciclo de marcha).
Tiene la finalidad de mantener la progresion del cuerpo sobre el pie estacionario.

Apoyo final (AF)

Comienza con el despegue del talén y finaliza cuando el miembro contralateral
contacta con el suelo (aproximadamente del 30% al 50 % del ciclo de marcha).
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Los objetivos son proporcionar aceleracién y asegurar una longitud de zancada
adecuada.

Oscilacion previa (OP)

El contacto inicial del miembro contralateral marca el inicio del segundo pe-
riodo de doble apoyo, denominado oscilacién previa, que culmina con el despegue
del antepié. Este periodo marca la preparaciéon para la fase de oscilacién del
miembro y corresponde al intervalo de 50 % a 60 % del ciclo.

2.2.2. Fase de oscilacion y subfases

A su vez, la fase de oscilacién se puede dividir en tres intervalos:

Oscilacién inicial (Ol)

Los limites de este intervalo son el despegue del miembro y el momento en
el cual este alcanza el miembro contralateral, aunque la definicién de este 1iltimo
instante es algo imprecisa (60 % al 73 % del ciclo de marcha). Los objetivos basicos
de esta subfase son conseguir una separacién pie-suelo suficiente y alcanzar la
cadencia adecuada.

Oscilacién media (OM)

Este intervalo comienza cuando ambos miembros se cruzan y finaliza cuando
la tibia oscilante alcanza la posicién vertical (73 % al 87 % del ciclo de marcha).
La finalidad de esta fase es mantener una adecuada separacion entre el pie y el
suelo durante la oscilacién.

Oscilacion final (OF)

Esta fase se inicia en el instante en el cual la tibia oscilante se encuentra en
posicién vertical y finaliza en el momento en el que el pie oscilante contacta con
el suelo.

La figura 2.2 ilustra graficamente el proceso de la marcha indicando las fases
y subfases mencionadas anteriormente. Informacién méas detallada referente a las
fases y subfases de la marcha humana, asi como un estudio descriptivo a nivel
articular y musculo-esquelético, pueden ser consultadas en [71, 75, 76].

2.3. Estudio y modelado biomecanico de la marcha hu-
mana

El estudio de la marcha humana implica la caracterizacién de los movimientos
de los distintos segmentos del cuerpo humano desde el punto de vista de la ci-
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Figura 2.2: Fases y subfases de la marcha humana.

nemdtica y la cinética (fuerzas y momentos), ademds del conocimiento en cuanto
al trabajo, energia y la potencia involucrados en el proceso. La mejor compren-
sién del fenémeno requiere el conocimiento de los fundamentos del control motor
humano, desde el punto de vista de entender los mecanismos neurolégicos, los
sistemas sensoriales y el sistema musculo esquelético, [74].

Para el estudio completo del proceso de la marcha humana, se deberia con-
siderar la adquisicién de parametros de todos los sistemas involucrados en el
proceso, desde las etapas de generacién y planificacién del movimiento origina-
do en el sistema nervioso central, hasta la ejecucién del mismo por el sistema
musculo-esquelético. Los avances en las tecnologias de adquisicion, tratamiento e
interpretacion de los datos electrobiolégicos y biomecanicos permiten acercarse a
esta situacion.

Sin embargo, clasicamente el estudio y el modelado de la marcha humana
(normal y patoldgica) se hace segin algunos pardmetros biomecanicos. David A.
Winter presenta en [77] los patrones tipicos que caracterizan la biomecénica de
las articulaciones obtenidos a partir de datos medios en experimentos realizados
con sujetos sanos. En las secciones que siguen, se hace una breve descripcion de
estos parametros y de como adquirirlos experimentalmente.

2.3.1. Cinematica

Teniendo en cuenta que la Cinemaética es la parte de la mecanica clasica que
estudia las leyes del movimiento de los cuerpos sin tener en cuenta las causas que
lo producen, limitandose esencialmente, al estudio de la trayectoria en funcion
del tiempo, asi, en el estudio de la marcha humana, los parametros analizados
son normalmente desplazamientos lineales y angulares, asi como velocidades y
aceleraciones de las distintas articulaciones y los distintos segmentos corporales.
En efecto, la descripcion cinemédtica completa de cualquier segmento del cuerpo
humano requiere la adquisicién de quince variables, [77]:
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Posicién (z,y,z) del centro de masa del segmento.

Velocidad lineal (z,7,2) del centro de masa del segmento.

Aceleracién lineal (,3,Z) del centro de masa del segmento.

Angulo del segmento en dos planos, 6, 8,,..

Velocidad angular del segmento en dos planos, wgy, wy.:.

Aceleracién angular del segmento en dos planos, ag,y, ..

De esta forma, considerando el analisis tridimensional para un modelo sim-
plificado del cuerpo humano, considerando 12 segmentos (pies, piernas, muslos,
tronco, cabeza, brazos y antebrazos y manos) se obtendrian 180 variables. Asi,
ciertas simplificaciones son aplicadas para la disminucién de datos en el caso de la
marcha humana normal y simétrica (o no patolégica). Por ejemplo, normalmente
se analiza el movimiento en el plano sagital, obviando también el movimiento
de los brazos y asumiendo que la cabeza, brazos y tronco son un solo segmento
(HAT, del inglés head, arms and trunk).

Hay diversas tecnologias sensoriales utilizadas para la adquisicién de los paré-
metros cinematicos en el estudio de la marcha humana. De manera directa, go-
niémetros o sensores inerciales basados en acelerémetros y giroscopios son posicio-
nados sobre las articulaciones o segmentos del usuario. De manera indirecta, los
parametros cinematicos pueden ser estimados a través de video o fotogrametria.
En ambos casos los datos adquiridos deben ser sometidos a un postprocesamiento
para la extraccién de ruido de medida y utilizados para el calculo de los distintos
parametros con significado biomecanico.

De esta manera, en cuanto a los pardmetros cinematicos normalmente se
obtienen los dngulos de las articulaciones y a partir de éstos las velocidades y
aceleraciones. Tomando como ejemplo la articulaciéon de la rodilla y las variables
de la figura 3.13, el 4ngulo de la rodilla (6,.) se mide como se indica en la ecuacién
2.1.

0, =021 — 043 (2.1)
Donde, 0;; se calcula segin la ecuacién 2.2

Yi —Yi
0;; = arctan (ﬁ) (2.2)

Del mismo modo se obtienen la velocidad (w,) y aceleracién () angulares
segln las ecuaciones 2.3 y 2.4.
07"-1—1 - 67"—1

, = 2l -l 2.
w 7 (2.3)
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9r+1 - 297“ + 97"71

oy = A (2.4)

Figura 2.3: Localizacion de marcadores y definicién de segmentos para el calculo
de angulos de articulaciones.

2.3.2. Antropometria

La antropometria es una rama de la antropologia que estudia las proporcio-
nes fisicas del cuerpo humano. Para el estudio cinético de la marcha humana es
necesario saber la longitud de los segmentos, sus masas, centros de gravedad y
momentos de inercia. De esta manera, en [77] se encuentra una tabla realizada
con estudios anteriores de todos los parametros antropométricos del cuerpo hu-
mano asi como una explicacién de como obtenerlos. El resumen de los calculos
para la obtenciéon de masas y momentos de inercia de los segmentos se encuen-
tran en [73]. El método se basa en medidas externas sencillas para estimar los
parametros anteriormente mencionados considerando la forma de los segmentos.
Por ejemplo, la figura 2.4 presenta las analogias geométricas (simplificaciones) de
segmentos de los miembros inferiores, [73].

2.3.3. Cinética

La obtencién de las fuerzas y momentos en cada articulacién del cuerpo hu-
mano es un problema complicado, toda vez que no hay una manera sencilla
directa de obtenerlos. De este modo, para la estimacién de dichos parametros
se hace uso de un modelo biomecanico basado en estudios antropométricos. El
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/

< @bD %C

Figura 2.4: Segmentos de la extremidad inferiores y sus correspondientes
geométricos: a. Muslo; b. Pantorrilla ; c. Pie.

a

modelo més usado es el conocido como Link-Segment Model, [77]. Este modelo

parte de algunas aproximaciones, a saber:

= Cada segmento tiene una masa fija puntual situada en el centro de masa
del mismo.

= La ubicacién del centro de masa de cada segmento se mantiene fija durante
el movimiento.

= Las articulaciones son consideradas de tipo rétula.

= El momento de inercia de cada segmento sobre el centro de masa es cons-
tante durante el movimiento.

= La longitud de cada segmento permanece constante durante el movimiento.

De este modo, se simplifica, por ejemplo, la pierna de la manera mostrada en
la figura 4.42

2@ m2

y

. 3o 3

Figura 2.5: Modelo de pierna basado en Link Segment Model.

Asi, se consideran actuando sobre el modelo las fuerzas gravitacionales, ex-
ternas o reacciéon del suelo y las de los miusculos y ligamentos para obtener los
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parametros cinéticos de la marcha humana. Para ello, se combina informacién

cinematica y antropométrica segin se representa en la figura 2.6.

Fuerzas y momentos
en articulaciones

Ecuaciones de
movimento

f f

Masas y momentos de Velocidades y
inercia de segmentos aceleraciones
Y
Parametros Movimiento de los Fuerzas de reaccion
antropométricos segmentos del suelo

Figura 2.6: Combinando informaciones antropométricas y medidas para la carac-
terizacion cinemaética articular.

De esta manera, para cada segmento, en el plano sagital, se obtienen las tres
ecuaciones de cuerpo libre indicadas en las ecuaciones 2.5, 2.6, 2.7 (ver figura
2.7). Se parte de las fuerzas de reaccién del suelo y se hace el célculo dindmico
inverso para obtener las fuerzas y momentos en cada segmento.

R

yP

Figura 2.7: Diagrama de cuerpo libre del segmento.
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YF; = Ryp — Ryqg = may (2.5)
YF, = Ry, — Ryqg — mg = may, (2.6)
SM = Iha (2.7)

El célculo dindmico inverso es un método muy potente para la comprensién
del movimiento. Obviamente, la medicion directa de fuerzas y momentos trans-
mitidos por las articulaciones humanas, la tensién en los grupos musculares y la
activacién de los sistemas nerviosos periféricos y centrales son tareas complejas
debido a limitaciones metodoldgicas, [73]. De esta manera, el célculo dindmico
inverso se plantea como la solucién posible para la caracterizacion dinamica del
movimiento humano. Sin embargo, hay que conocer las limitaciones inherentes
de las consideraciones tomadas anteriormente. Por ejemplo, es sabido que hay
fricciones en las articulaciones, ademas de la distribucién de masas no uniforme
por segmento. La simplificacién de considerar la masa del segmento concentrada
en un punto fijo introduce errores en la estimacién de los pardmetros cinéticos
en las articulaciones. Hay errores al considerar las articulaciones como simples
rétulas, especialmente en el caso de la rodilla, en la cual el centro de rotacién se
desplaza considerablemente durante el movimiento, [78]. A estos errores se suman
los posibles errores en medida de los parametros cinematicos que se acumulan en
los célculos cinéticos.

2.3.4. Parametros de la marcha normal

Considerando lo presentado en las secciones anteriores, se definen ciertos
parametros biomecanicos que caracterizan un ciclo de marcha humana normal.
La figura 2.8 presenta los patrones tipicos que caracterizan la biomecdanica de las
articulaciones de rodilla y el tobillo obtenidos a partir de datos medios en sujetos
sanos presentados por Winter, [77].

2.4. Caracterizacion de la marcha humana asistida

Como se ha comentado anteriormente, hay diversos medios de asistir a la
movilidad humana, desde la utilizacién de elementos sustitutivos como las sillas
de ruedas en los casos de total discapacidad hasta elementos que hacen uso de las
capacidades residuales de sujetos con patologias, potenciando la marcha natural.

A continuacién (seccién 2.4.1), se presentaran estudios encontrados en la li-
teratura que demuestran que estos dispositivos son importantes en el manteni-
miento de la movilidad, ayudando al equilibrio y a la estabilidad tanto estatica
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Figura 2.8: Angulos y momentos en las articulaciones de la rodilla y tobillo a tres
velocidades de marcha.

como dindmica considerando las ventajas mecanicas y por realimentacién soma-
tosensorial. Ademds, bastones, muletas y andadores pueden ser utilizados para
la descarga parcial del peso, reduciendo la carga sobre un miembro afectado o
ayudando en la compensacion de alguna debilidad.

Por otro lado (seccién 2.4.2), ciertos estudios comprueban que el uso de dis-
positivos de ayuda muchas veces esté relacionado con caidas o lesiones, aumento
de demandas neuromotoras, de atencién, fisiolégicas y metabdlicas. En esta sec-
cién se presenta una revision de los estudios de la marcha humana asistida por
elementos externos. Inicialmente, se introducen las ventajas y los efectos adversos
del uso de los dispositivos de ayuda. El caso de la marcha asistida por andadores
se trata con mas detalle en la seccién 2.4.3, presentando los estudios encontrados
en la literatura de caracterizacion de ciertos parametros de la marcha humana.

2.4.1. Beneficios biomecanicos y neuromotores del uso de dispositivos
de ayuda a la movilidad

De manera intuitiva, la primera ventaja evidente del uso de dispositivos de
ayuda como los bastones y andadores es la estabilizacién biomecanica. El equi-
librio dindmico implica regular la posicion y el movimiento del centro de masas
(CoM) con respecto a los limites establecidos por la base de apoyo, [79]. Asi, el
uso de dispositivos de ayuda aumenta la base de apoyo, permitiendo un mayor
movimiento del CoM sin pérdida de estabilidad. La figura 2.9 muestra el aumento
de la base de apoyo al utilizar un bastén estandar o un andador de cuatro patas
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y la secuencia de los pasos en el caso de la marcha con dichos dispositivos. El
aumento de la base de apoyo permite al usuario mantener el CoM dentro de la
misma durante una proporcién mayor del ciclo de marcha.

Baston

(2]

Andador

|©

Pie afectado
Pie no afectado

Base de soporte

e N[O

Patas del baston /andador

&

Figura 2.9: Secuencia de pasos de la marcha con bastén y andador y la base de
apoyo en cada momento.

Chen demuestra en un estudio con 20 pacientes de apoplejia usuarios de
bastén que las fases de apoyo simple se reducen a 9,8% del ciclo de marcha
para la pierna no afectada y un 0,2% en el caso de la pierna afectada, [80]. En
el mismo estudio, se comprueba que las fases de doble apoyo (dos piernas o una
pierna y el bastén) y triple apoyo (ambas piernas y bastén) representan, respec-
tivamente, un 52% y un 40 % del ciclo. Estos valores representan un aumento
significativo al compararse con la marcha humana no asistida en la cual el apoyo
simple y el doble apoyo representan un 40 % y un 20 % de la marcha humana. En
el caso de la marcha con andadores la situacién es atin més favorable debido al
hecho de no haber ningin instante de apoyo simple.

Ademas, los dispositivos de ayuda permiten el aumento de la estabilidad bio-
mecéanica a través de fuerzas de reaccién generadas en las manos del usuario.
El uso de bastones y andadores para generar fuerzas de estabilizacién frente a
perturbaciones externas fue demostrado por Bateni et al. en [81]. Especialmente
en el caso de los andadores, el efecto de la estabilizacion es amplificado por el
hecho de la generacion de fuerzas de reaccion bilaterales.
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Otra ventaja biomecanica del uso de dispositivos externos es la reduccion de
la carga en los miembros inferiores. La capacidad de poder aplicar fuerzas contra
una plataforma disminuye la componente vertical de la fuerza de reaccién con el
suelo y la sobrecarga de las articulaciones y huesos. Estos efectos son, una vez
mas, amplificados en los andadores debido al apoyo bilateral.

De manera complementaria, la posibilidad de utilizar bastones para genera-
cién de fuerzas horizontales de reaccién con el suelo que colaboran con la propul-
sién y frenado de la marcha asistida ha sido estudiado en [82]. Esto es importante
sobre todo en el caso de pacientes que presentan dificultades al iniciar y finalizar
la marcha debido a dolor o a debilidad muscular.

Finalmente, hay evidencias de que la informacién téctil (o haptica) en ma-
nos es importante en la estabilizacién postural, [83]. Para el mantenimiento de
la postura, el sistema nervioso central requiere informacién de la posicién y el
movimiento de los segmentos del cuerpo con respecto a ciertas referencias. Es-
ta informacién es obtenida del sistema visual, vestibular y somatosensorial. La
contribucién de indicios hapticos son importantes no sélo para la estabilidad bio-
mecanica, sino también para la obtencién de informacion de orientaciéon espacial
y para el control del equilibrio, [83].

2.4.2. Demandas y efectos adversos del uso de dispositivos de ayuda
a la movilidad

El uso de dispositivos de ayuda presenta ciertos inconvenientes. Considerando
la demanda neuromotora y de atencién, hay que resaltar que el uso de ciertos
elementos requiere la habilidad de levantar, avanzar y posicionar el dispositivo
de manera apropiada y sincrona con los demdas movimientos del cuerpo humano,
evitando el contacto con obstaculos y con los propios miembros inferiores del
usuario.

Wright y Kemp utilizan el paradigma de la doble tarea para caracterizar la
demanda de atencién al utilizar los andadores, [84]. En dicho estudio, los autores
comparan el tiempo de respuesta a un estimulo auditivo al utilizar un andador
estandar, un andador rollator y en marcha no asistida. El tiempo de reacciéon para
sujetos sanos y jévenes fue muy superior en el caso de la marcha con andadores
estandar, demostrando que el uso de estos elementos de ayuda requiere cierto
grado de atencién del usuario.

La asignacién de recursos cognitivos para el manejo del dispositivo es im-
portante dado que el control postural también demanda atencion y ciertos tipos
de recursos cognitivos, [85]. Ademds, se conoce que el tiempo de respuesta al
cambiar de tareas que demandan atencién al control postural se ve afectada en
sujetos mayores, [86]. Asi, la demanda de atencién debido al uso del dispositivo de
ayuda puede disminuir la capacidad de recuperarse de perturbaciones externas,
aumentando el riesgo de tropiezos y caidas, [87].
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Hay que prestar cierta atenciéon a los mecanismos que pueden llevar a la
desestabilizaciéon biomecanica. Como consecuencia del peso y de la inercia del
brazo sumado al del dispositivo, el hecho de levantar el elemento de apoyo puede
generar fuerzas de reaccion y momentos en el hombro capaces de perturbar el
CoM si no son contrarestados por ajustes posturales, [88]. Aunque especialmente
en personas mayores, el movimiento de los brazos pueda ser de menor velocidad,
el aumento del peso soportado por los brazos puede generar cierta inestabilidad.
Sumandose a esto, las colisiones del dispositivo con obstaculos del entorno pueden
aumentar el riesgo de pérdida de estabilidad.

Otra exigencia del uso de dispositivos de ayuda, especialmente los andadores
de cuatro patas, es la carga soportada por los miembros superiores. Winter et
al. presentan en [89] un estudio que analiza la carga en los miembros superiores
de usuarios de bastones y concluye que son necesarios momentos considerables
aplicados por los extensores de hombros y codos y por el abductor de la muneca.
Del mismo modo, Bachschmidt concluye en [90] que el esfuerzo requerido en
codos, hombros y munecas es elevado (incluso en el caso de sujetos jévenes y
sanos) en el caso de andadores de cuatro patas y apoyo en manos.

Finalmente, otro punto a considerar es el consumo metabdlico inherente de la
marcha asistida. Sin embargo, este punto es dificil de analizar debido al cambio
de la velocidad y de la cadencia de la marcha. En un estudio con 9 sujetos jévenes
y sanos, se ha observado un consumo mayor de oxigeno aunque la velocidad haya
disminuido, [91]. Dicho aumento en el consumo de oxigeno ha ido acompanado de
un aumento del ritmo cardiaco, [92], comparado tanto con la marcha libre como
con la marcha asistida por baston.

2.4.3. Estudios anteriores y caracterizacion de la marcha humana asis-
tida por andadores

Considerando las ventajas y efectos adversos del uso de ciertos dispositivos
de ayuda a la movilidad presentados anteriormente, en esta seccién se dedica una
atencién especial a los estudios de caracterizacién de pardmetros de la marcha
humana con andadores.

Ishikura estudia en [93] la relacién del peso soportado por el andador en
funcién del dngulo de flexiéon de la cadera. Para ello, utiliza un andador con
apoyos de antebrazo y mano y una plataforma de fuerzas instalada en el suelo
con el fin de medir las fuerzas de reaccién durante la marcha. Variando la altura
del dispositivo se consiguen los distintos angulos de la cadera. Los experimentos
son realizados con 30 sujetos adultos (15 hombres y 15 mujeres) sin patologias
relacionadas con la marcha.

Se observa un cambio en la forma de la fuerza de reaccién al caminar con
andador. En la marcha sin andador la componente vertical de la fuerza de reaccién
en el suelo tiene la forma presentada en la figura 2.10. El primer pico corresponde
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a la aceptacion de la carga y supera el valor del peso del sujeto indicando que
hay una aceleracién hacia arriba del cuerpo. A continuacién, ocurre la flexién de
la rodilla en la fase de apoyo medio, y se observa una descarga de la plataforma
pasando por debajo del peso del sujeto indicando una aceleracién hacia abajo del
cuerpo. Finalmente ocurre el segundo pico superior al peso del sujeto indicando
el fin de la fase de apoyo en la cual una vez mas hay una aceleracién del centro
de masas del sujeto en la direccién vertical positiva.

100 -

90 L

80 L
=70 |
260 |
50 L
40 L
30 L
20 L
10 +
0

-10 ; ; ; ; ; ; ; ; ; ‘
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

% Unidad temporal

Peso sujeto

NN~

Kg

Fuerza

Figura 2.10: Forma tipica de las fuerzas de reaccion en el suelo durante la marcha
normal.

En el caso del estudio de la marcha con andador presentado por Ishikura, se
observa una disminuciéon de este doble pico asociada al grado de flexion de la
cadera (ver figura 2.11). El autor relaciona este cambio con dos razones principa-
les. La primera es la restriccién impuesta al movimiento del centro de gravedad
del sujeto al caminar con andador, es decir, como el sujeto estd apoyado sobre
la estructura, hay un menor desplazamiento vertical del centro de gravedad del
sujeto.

La segunda es debida a la disminucién de la velocidad de marcha al utilizar
el andador. Como el sujeto camina a menor velocidad, los movimientos verticales
del centro de gravedad tienen menor aceleracion disminuyendo en amplitud el
valor del doble pico de las fuerzas de reaccién del suelo. Sin embargo, el autor no
realiza ninguna medida cinemdtica del usuario, dificultando la comprobacién de
las dos razones propuestas.

James W. Youdas realiza un estudio similar al presentado por Ishikura ana-
lizando la capacidad de sujetos sanos de disminuir la carga en los miembros
inferiores a través del uso de distintos dipositivos de ayuda (bastén, muleta y
andador), [94]. Este autor obtiene resultados equivalentes a los de Ishikura, [93],
e igualmente no presenta ningtn tipo de medicién cinemética para justificar los
resultados.
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Figura 2.11: Valores obtenidos por Ishikura en los experimentos de marcha con
andador a distintos niveles de flexion de cadera.

Tine Alkjaer presenta en [95] un estudio mucho més completo realizado con
andadores convencionales de tipo rollator con manillares. En este estudio, se han
analizado siete sujetos del sexo femenino sin patologias. La dindmica y cinemati-
ca en el plano sagital de las articulaciones del tobillo, rodilla y cadera fueron
calculadas. Adicionalmente, se hizo un estudio de la articulacién de la cadera en
el plano frontal.

Para el estudio se hizo uso de un sistema de fotogrametria y dos plataformas de
fuerza instaladas en un laboratorio de anélisis de movimiento. Quince marcadores
fueron ubicados en los usuarios segin la distribucién descrita por Vaughan en [73]
y estos deberian caminar por el laboratorio con y sin el andador. Para evitar que
las ruedas del andador tocasen las plataformas de fuerza se instalaron dos railes
para guiar las ruedas. El andador utilizado es un dispositivo convencional no
modificado, de manera que ningin sensor fue instalado en el andador.

Como resultado, se aprecia, por un lado, una mayor descarga en los exten-
sores de las articulaciones del tobillo y rodilla, ademas de una mayor flexién de
la cadera y una menor dorsiflexién y flexién de las articulaciones del tobillo y
rodilla respectivamente. Por otro lado, se observa un aumento en la flexién de la
cadera contribuyendo al aumento del momento en esta articulaciéon. Por ello, el
autor indica que no se observa, de manera global, una descarga en los miembros
inferiores.

Sobre la caracterizacion de la biomecanica en miembros superiores en marcha
asistida por andadores se cuenta con una cantidad menos significativa de traba-
jos. Aunque en muchos dispositivos se utilizan sensores de fuerza para el guiado
del dispositivo, en general ha habido menos interés en describir los parametros
cinematicos y cinéticos durante la marcha asistida.

En el caso del trabajo presentado por Bachschmidt en [90], se instalan doce
galgas extensométricas en los manillares de un andador convencional de cua-
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tro patas con la finalidad de caracterizar las fuerzas y momentos aplicados por
el usuario sobre la estructura durante la marcha con andador. Adicionalmente,
parametros cinematicos de los miembros superiores son adquiridos con un sistema
de fotogrametria infrarroja dotado de seis cimaras. LLos momentos internos en las
articulaciones de la muneca, codo y hombro en los tres planos clinicos (sagital,
frontal y transversal) son estimados utilizando el método de la dindmica inversa.

Siete sujetos de edad media de 27 afos y sin ningun tipo de patologias par-
ticipan en los experimentos. Se han realizado experimentos a distintos niveles
de apoyo - 0%, 10%, 50 % del peso del cuerpo. Una salida de sonido indicaba
al sujeto si el nivel de descarga parcial del peso era inferior o superior a ciertos
umbrales en cada caso. Cada sujeto deberia seguir un determinado protocolo,
pasando por un pasillo de 10 m sin y con andador descargando el peso segin los
niveles propuestos. A cada nivel de descarga y en marcha libre sin andador, cada
sujeto deberia realizar tres experimentos validos. De esta manera se ha realizado
la caracterizacién cinematica y cinética de los miembros superiores en marcha
con andador de cuatro patas.

En lo que se refiere a los andadores tipo rollator se encuentra en la literatura
el trabajo presentado por Alwan en [96]. En este trabajo, los autores presentan un
andlisis de las fuerzas y momentos aplicados en los manillares del andador MARC
Smart Walker utilizando estos para estimar ciertos eventos de la marcha. Para
ello, utiliza un sistema de fotogrametria con el cual determina los instantes del
contacto del talén y el despegue de puntera. Estos eventos caracterizan el inicio
de las fases de apoyo y oscilacién. Ademds, se estima la duracién de zancada, los
intervalos de apoyo doble y sencillo. La idea es, de alguna forma, elaborar una
herramienta de analisis in situ de la marcha, proporcionando la posibilidad de
evaluar parametros basicos temporales de la marcha humana asistida durante el
uso cotidiano.

De esta manera, se realizan experimentos con quince sujetos sanos en cinco
escenarios distintos: andando en linea recta y con giros a la derecha e izquierda con
dos inclinaciones distintas. Para la adquisicién de fuerzas y momentos aplicados
sobre el andador, se hace uso de dos sensores de seis grados de libertad (US120-
160, ATT Industrial Automation). Para la adquisicién de la cinematica de los
miembros inferiores, se hace uso de un sistema de fotogrametria infrarroja y
marcadores posicionados en los pies de los 22 sujetos y sobre la estructura del
andador.

Los errores en la estimacién de los distintos pardmetros propuestos en [96] se
encuentran en la tabla 2.1.

2.4.4. Conclusiones preliminares y parametros a estudiar

Como se observa de la exposicién de trabajos presentada, en lo que se refiere
al estudio y la caracterizacién de la marcha humana con andadores, no hay una
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Tabla 2.1: Determinacién de instantes y eventos de la marcha humana utilizando
sensores de fuerza presentado por Alwan.

Evento/Pardmetro  Error temporal [ %)]

Contacto del talén (5,27 + 3,66) %
Despegue de puntera (5,18 £ 2,75
Duraciéon de zancada (5,86 +2,49

(
(

Apoyo sencillo 5,24 £ 2,29

)%
) %
)%
Apoyo doble 4,34 +2,13) %

gran diversidad de estudios en la literatura. Ademds, los estudios encontrados se
centran en partes puntuales del proceso de marcha con andador, evidenciando la
necesidad de una caracterizacion més completa de mas parametros del ciclo de
marcha con el mismo andador, con el fin de obtener una caracterizacién completa
del proceso. De esta manera, se observa la necesidad del estudio de la marcha
humana con andador para caracterizar con el mismo dispositivo los siguientes
parametros:

1. Cinematica en miembros inferiores. Basandose en los mismos criterios pre-
sentados por Winter, obtener los pardmetros espacio temporales de la mar-
cha humana y los dngulos en las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo.

2. Cinética en los miembros inferiores. Del mismo modo, calcular los momentos
en las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo. Ademas, se considera de
interés realizar un estudio de las fuerzas de reaccion en el suelo durante la
marcha asistida por andadores.

3. Interaccién en miembros superiores y tronco. Completando el modelo con-
vencional de la marcha humana, es interesante conocer las fuerzas de in-
teraccién entre sujeto y andador en el caso de la marcha asistida, asi como
el significado de las mismas identificando apoyos, posturas, gestos y ciertos
eventos de la marcha humana.

4. Deteccién de las fases de marcha. Utilizando sensores instalados en el dispo-
sitivo es interesante obtener de modo continuo los parametros caracteristi-
cos de las fases de apoyo y oscilacién durante el ciclo de marcha para conocer
la situacion del sujeto en todos los instantes.

Con la excepcién de la cinética articular, que requiere la construccién de mo-
delos biomecédnicos complejos, fuera de los objetivos de este trabajo, se abordaran
todos los temas presentados anteriormente en esta tesis doctoral. Para ello, en
la seccion siguiente, se presenta el proyecto SIMBIOSIS que trata del desarrollo
de un sistema de estudio, caracterizacién y asistencia a la marcha humana con
andador.
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2.5. Proyecto SIMBIOSIS. Plataforma para caracteriza-
cion y asistencia a la marcha

2.5.1. Antecedentes y objetivos del proyecto

En el Capitulo 1 se han presentado algunos de los andadores inteligentes mas
importantes encontrados en la literatura. El considerable nimero de grupos de
investigacion en Europa, Estados Unidos y Japén que dedican lineas de investi-
gacion al desarrollo de este tipo de dispositivos de ayuda a la movilidad evidencia
la relevancia del tema en la actualidad. Como se ha mencionado anteriormente,
los trabajos abordados por los andadores presentados anteriormente se centran
principalmente en aspectos de navegacién y guiado asistido, prestando menos
atencién a los temas relacionados con la descarga parcial del peso y la estabilidad
durante la marcha y, sobre todo, a la utilizacién de distintos canales de comuni-
cacion hombre-maquina. Del mismo modo, el estudio y la caracterizacién de la
marcha con andadores no son temas abordados por la mayoria de los proyectos
de investigacién.

De esta manera, el andador propuesto en el proyecto SIMBIOSIS, que sera pre-
sentado en esta seccidén, estd enfocado, por un lado, al confort, la seguridad y
estabilidad durante la marcha junto a la reduccién de la energia de empuje. Esto
se propone a través del desarrollo de una interfaz multimodal y de la fusién sen-
sorial de subsistemas responsables de la adquisicion e interpretacion de acciones
o posturas adoptadas en la marcha tanto con los miembros inferiores como con
los superiores. Se pretende aprovechar las ventajas de los andadores (estabilidad
lateral, aumento de la base de soporte, descarga parcial del peso) y minimizar las
desventajas de los andadores convencionales tipo Rollator a través del control del
movimiento de las ruedas del mismo, disminuyendo el riesgo de caidas, anadiendo
plataformas para el soporte parcial del peso del usuario, con el fin de extender el
potencial uso de este tipo de andadores a més personas con distintas patologias
sin comprometer los patrones naturales de la marcha humana.

Asimismo, de los estudios realizados en el Grupo de Bioingenieria, surgié la
necesidad de conocer en detalle el proceso de la marcha humana asistida por
andadores para mejor adaptar el dispositivo a las necesidades del usuario.

Ciertos aspectos relacionados con las ayudas fisicas que se han indicado an-
teriormente fueron contemplados en el proyecto preliminar “Andador Pseudo-
robético de Alta Seguridad (ASAS)”, un andador activo para la rehabilitacién y
el mantenimiento de la movilidad natural desarrollado por el Grupo de Bioinge-
nieria del IAI - CSIC, [97], véase la figura 2.12.

Este andador es una modificacién de un producto comercial. Las mejoras
pasivas adoptadas se basaron en modificar la estructura general consiguiendo la
ampliacién de la anchura de la base, la adiciéon de apoyos para los antebrazos y
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la instalacion de los elementos de mayor peso en la parte inferior del dispositivo.
Estas modificaciones mejoraron la estabilidad durante la marcha. Ademads, se
han incorporado motores en las ruedas traseras con cierto control de velocidad.
Estos motores son controlados a través de dos pulsadores instalados uno en cada
manillar del andador a la altura del dedo pulgar.

Figura 2.12: Andador Pseudorobético de Alta Seguridad (ASAS).

Aunque los resultados obtenidos en la validacién clinica del Proyecto ASAS
fueron bastante satisfactorios, [98], el dispositivo presenta carencias principal-
mente en lo que se refiere a la interfaz con el usuario. En realidad, cada pulsador
comanda el motor correspondiente del mismo lado, es decir, por ejemplo al pul-
sar el boton de la mano derecha, el motor de la rueda derecha se activa. De esta
manera, para moverse en linea recta, el usuario debe mantener presionados los
dos botones durante todo el tiempo. Para realizar una curva, debe presionar tini-
camente uno de ellos. Este sistema no es natural y requiere cierto entrenamiento
por parte del usuario.

De esta manera, como una evolucién del proyecto ASAS se ha propuesto el
proyecto SIMBIOSIS - “Plataforma multisensorial biomecédnica de cooperacion
predictiva hombre-maquina en robots modviles de servicios. Desarrollo de una
aplicacién de asistencia personal de ayuda a la movilidad”.

En dicho proyecto se trata de estudiar e implementar un nuevo sistema de
guiado del andador mediante una interfaz multimodal. Esta interfaz engloba el
desarrollo y la adaptacion de una serie de sensores biomecanicos para identificar
ciertas posturas, gestos e intenciones para construir una plataforma de mando y
control de robots en general. El proyecto se orienta al guiado asistido de robots
aplicindose en particular a un andador robotizado para ayuda a personas con
movilidad reducida.

Ademads, en esta tesis doctoral, de forma complementaria a lo propuesto en
el proyecto en cuestion, se pretende generar conocimiento relativo al proceso de
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la marcha humana con andadores, obteniendo un modelo descriptivo de dicho
proceso.

En este contexto, las interfaces multimodales proponen una estrategia de com-
binacion de los diversos canales en los distintos niveles de interacciéon hombre-
maquina, generando sistemas naturales de comunicacién y més robustos, con
mejor comprensién del fendémeno fisiolégico a través del empleo de técnicas de
fusién de datos, [72].

Mediante el Proyecto SIMBIOSIS se pretende generar nuevos conocimientos
y desarrollar técnicas innovadoras, poniendo a punto nuevos sensores y sistemas
de mando de robots al tiempo de resolver una aplicacién de ayuda a personas con
ciertas dependencias.

Se trata de estudiar y diseniar un sistema no autoportado intuitivo de coope-
racion hombre-robot aprovechando las capacidades naturales de expresién e in-
tencion de posturas y evoluciones de las propias extremidades inferiores de la
persona.

Para este propésito se han desarrollado e integrado en una plataforma una
serie de sensores propioceptivos tanto autoportados sobre las mismas estructuras
corporales como otros externos circundantes a la persona situados sobre el pro-
pio robot o instalados en el entorno. Ademds, se ha utilizado el laboratorio de
andlisis de movimiento del Grupo de Bioingenieria (IAI-CSIC) para la obtencién
de parametros de la marcha humana. De esta forma, tal como se presentara en
los capitulos que siguen, se ha obtenido informacién de la interacciéon hombre-
maquina en miembros superiores e inferiores y sus evoluciones y, de un modo
predictivo, se realiza la estimacion de las intenciones de movimiento mediante la
medida de fuerzas asociadas a estas intenciones.

Los datos obtenidos son procesados de un modo integrado en una arquitectura
electrénica sirviendo de base para el guiado del sistema por accionamiento de dos
motores instalados en las ruedas traseras.

2.5.2. Consideraciones sobre el andador seleccionado y las modifica-
ciones mecanicas

En el proyecto SIMBIOSIS, asi como en el proyecto ASAS, se ha utilizado
un andador tipo rollator. Aunque la decisién de utilizar dicho tipo de andador
parezca elemental por la similitud con un robot mévil, hay que tener en cuenta
otras consideraciones:

= Pauta de marcha. De manera intuitiva y considerando las ponderaciones
presentadas en las secciones anteriores (2.4.1 y 2.4.2), el hecho de no tener
que levantar el dispositivo, hace que la pauta de marcha sea méas natural y
se aproxime a la marcha no asistida.
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= Estabilizacion biomecanica. En el caso de los andadores rollator, siempre
hay contacto del andador con el suelo, manteniendo la base de soporte siem-
pre amplia y permitiendo el mayor movimiento del CoM. Adicionalmente,
el hecho de no tener que levantar el dispositivo no genera los momentos en
los hombros que podrian llevar a la perturbacién del CoM, anteriormente
descrita en la seccién 2.4.1.

» Tiempo de reaccién. Como se ha presentado anteriormente, en [84] se ob-
serva una reduccién del tiempo de reaccion a estimulos externos al utilizar
un andador rollator frente a un andador estandar.

» Consumo energético. En el estudio presentado en [99], se ha observado una
reduccién del 50 % del consumo energético al usar un andador rollator frente
a un andador convencional de cuatro patas.

Del mismo modo, hay que considerar las desventajas de los andadores rolla-
tor. En lo que se refiere a la estabilizaciéon biomecanica, el hecho de tener cuatro
ruedas libres puede ser prejudicial para sujetos que necesitan apoyar una par-
te considerable del peso sobre la estructura del andador. Por esta razon, para
mejorar la estabilidad en la marcha, en los andadores ASAS y SIMBIOSIS se
han integrado motores de corriente continua (CC) que permiten el control del
movimiento (y frenado) del dispositivo.

Ademads, se han reemplazado los convencionales apoyos en manos por dos
plataformas de apoyo de manos y antebrazo, lo que permite una mayor descarga
parcial del peso del usuario sobre la estructura del andador. Esto permite, a su
vez, la disminucion de la carga en los miembros inferiores y extiende el uso del
dispositivo a sujetos con problemas de debilidad muscular, dolores articulares y
lesiones. Al mismo tiempo, se consigue reducir la longitud de los apoyos del tronco
y disminuir en buena medida los movimientos descontrolados de la articulacién
mas débil y distante del tronco, la muneca.

2.5.3. Elaboracion de una arquitectura modular de adquisicién y pro-
cesamiento de datos

Para la obtencién de un sistema modular de medida, hace falta la elaboracion
de una arquitectura electrénica con posibilidades de comunicacién con sistemas
de medida diversos. Ademads, es importante la utilizacion de una herramienta de
facil programacion reduciendo el tiempo de prototipado.

Considerando los sistemas de adquisicién y analisis de movimiento adquiridos
por el Grupo de Bioingenieria se ha elaborado la arquitectura electrénica del
andador SIMBIOSIS. Estos sistemas son:

= Un laboratorio de andlisis del movimiento desarrollado por BTS Bioengi-
neering dotado de seis camaras CCD sensibles a la radiacion infrarroja con
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sus respectivos iluminadores IR, para andlisis y reconstruccién del movi-
miento en tres dimensiones. Ademads, este sistema estd equipado con dos
plataformas de fuerzas para el andlisis dindmico inverso de la marcha y
un sistema inaldmbrico de adquisiciéon de electromiografia para el estudio
de la activacién muscular durante el movimiento. El laboratorio de anéli-
sis de movimiento puede ser sincronizado con sistemas externos a través
de senales digitales y puede adquirir datos analdgicos utilizando entradas
conectadas a una tarjeta de adquisicion. En el caso concreto de estudio de
marcha humana, hay algoritmos de calculo de los principales parametros
cinematicos y cinéticos de la marcha a través de la adquisicién simultanea
de posicién de marcadores ubicados segin el protocolo de Davis, [100], y
fuerzas de reaccion con el suelo.

= Un sistema de sensores inerciales fabricados por Technaid S.L., spin-off del
Grupo de Bioingenieria. Este sistema estd compuesto por siete sensores
dotados de acelerémetros, giroscopios y magnetémetros tridimensionales
conectados a un concentrador que se comunica con un ordenador central a
través de conexion Bluetooth o un puerto USB.

Ademds de estos dos sistemas, se previé la instalacién de sensores tridimen-
sionales de medicién de fuerza en los apoyos de antebrazo del dispositivo, de un
sistema ultrasénico para la determinacién de la posicion relativa entre usuario y
andador, de encoders para la deteccién del movimiento del andador en el plano
x —y y motores de traccién en las ruedas traseras (figura 2.13). Ademsds, el siste-
ma se integra en un laboratorio de andlisis del movimiento a través de un enlace
inaldmbrico de sincronia.

El sistema embarcado de adquisicién y control deberia funcionar en tiempo
real. Para ello se ha utilizado el conocimiento del grupo en proyectos anteriores
en los cuales se ha utilizado la Toolbox Real-Time Workshop de MATLAB que
permite la creacion de sistemas de tiempo real a partir de bloques de SIMULINK.
De esta manera, se puede desarrollar una aplicacion completa, incluyendo el pro-
grama que serd ejecutado en tiempo real, con bastante velocidad, aprovechando
todas las herramientas de andlisis de datos ya incorporadas en MATLAB. Asi,
el desarrollador del sistema puede abstraerse del problema de programacién y
centrarse en el desarrollo y experimentacién de conceptos. De este modo se ha
construido la arquitectura electrénica para ser embarcada que se presenta en la
figura 2.14.

El sistema estd compuesto por dos elementos de procesamiento principales. El
primero es un PC portatil convencional sin ninguna modificacién especial, modelo
ThinkPad Z61m de Lenovo. El segundo es una Unidad Central de Procesamiento
(CPU) del fabricante Seco, modelo M585R. Se trata de una CPU del estdndar
PC/104-Plus plataforma Intel Celeron de 650 MHz, con 128 MB de RAM y 32
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Figura 2.13: Diseno de la arquitectura y entorno de experimentacién desarrollado.
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Figura 2.14: Arquitectura electronica desarrollada.

MB de FLASH-IDE. Esta arquitectura mixta basada en un PC/104 y en un PC
convencional, representado por un ordenador portatil se debe a algunos factores:

» la conectividad USB/Bluetooth del sistema de sensores inerciales que no es
compatible con las herramientas de tiempo real de MATLAB utilizadas;

= la limitaciéon del almacenamiento en tiempo real de las senales (para el
estudio posterior) adquiridas con el PC/104 a un buffer de adquisicién. En
el sistema propuesto, las senales son enviadas por red y almacenadas en el
portatil sin comprometer el funcionamiento en tiempo real del sistema;

= ¢l control, a través de conexiéon remota inalambrica, del portatil de todo el
sistema durante la adquisicién;
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= el aumento de la capacidad computacional del sistema, posibilitando la

implementacién de algoritmos complejos en tiempo real;

= posibilidad de utilizacion de otros programas en paralelo con el sistema de
tiempo real ejecutado en el PC/104, dando lugar a un sistema més universal
y ampliando las posibilidades de comunicacién con otros sistemas existentes.

Esta arquitectura tiene por finalidad crear una plataforma de experimenta-
cién y validacion de estrategias de control que pueda ser adaptada en trabajos
futuros posteriores a esta tesis doctoral. Como se puede ver en la figura 2.14 se ha
elaborado un enlace de sincronia inalambrica que conecta el sistema de tiempo
real instalado en el PC/104 con el laboratorio de anélisis de movimiento. Se han
realizado dos placas electrénicas para el envio de la senal de sincronia en tiempo
real y la recepcién de esta sefial a través de una de las entradas de la placa de
adquisicion del ordenador central del laboratorio de analisis de movimiento.

El sistema tiene ademas la posibilidad de conexién de sistemas de sensores
y actuadores embarcados en el andador a través de una tarjeta de adquisicién
(estandar PC/104) del fabricante Diamond Systems Corporation, modelo DMM-
32X-AT. Esta tarjeta posee canales de entrada/salida digitales (3 puertos de 8
bits) y analdgicas (32 single-ended) de 16 bits con autocalibrado.

Para la programacién del sistema PC/104-Plus y comunicacién con el portétil
durante la adquisicién se utiliza una tarjeta de red del fabricante Advantech,
modelo PCM-3663.

Finalmente, para la alimentacién del sistema ha sido desarrollada una fuente
personalizada alimentada por una bateria de 12V 9Ah, con salidas de 5V 16A
basada en el convertidor de Texas Instruments PTHO8T220W.

De esta manera, para la caracterizacién de los parametros de la marcha hu-
mana con andador presentados en la seccién 2.4.4, se ha disenado un dispositivo
capaz de incorporar sensores y ser sincronizado con sistemas externos, ampliando

su uso a otros ambitos de investigacion.

2.6. Conclusiones

En este capitulo se ha presentado el modelo de la marcha humana universal-
mente aceptado, con sus principales parametros, asi como la metodologia expe-
rimental utilizada para estimacion de estos parametros. En cuanto al estudio y a
la caracterizacion de la marcha asistida, se ha constatado la escasez de trabajos
cientificos en la literatura, especialmente en lo que se refiere a la caracterizacion
de la marcha humana con andadores. Ello ha determinado el hecho de abordar
en esta tesis doctoral ciertos temas de investigacion de interés para la obtencién
de una descripcién mas detallada del proceso de marcha asistida por andadores.
Estos temas se concretan en los siguientes:
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» Caracterizacién de pardmetros cinematicos (espacio-temporales y articula-
res) en miembros inferiores.

= Caracterizacién de parametros en las fuerzas de reaccién en el suelo durante
la marcha asistida.

= Modelado de las fuerzas de interaccién entre usuario y andador, asi como sus
evoluciones temporales, con el fin de extraer parametros relacionados con
la marcha y fenémenos transitorios debidos a posturas y gestos adoptados

durante la conduccién del dispositivo.

= Estimacién de las fases y subfases de la marcha a partir de la interaccion
de fuerzas y de la evolucién temporal de los miembros inferiores del sujeto

respecto al andador.

Para la realizacién de los estudios presentados en los capitulos subsiguientes,
se ha presentado el proyecto SIMBIOSIS, marco de trabajo de esta tesis docto-
ral. En este contexto, se ha introducido el origen del proyecto, su objetivo y su
metodologia. Asimismo, se presenta el sistema electrénico bésico embarcado para
la adquisicion de datos y control del dispositivo junto con la plataforma global de
experimentacién que se compone de sistemas de medida instalados en el andador,
en el sujeto y en el entorno.

Asi, en los capitulos que siguen, se presentard, por un lado (Capitulo 3),
una metodologia para la obtencién y el andlisis de parametros de marcha con
andador y, por otro, en el Capitulo 4, se hara el estudio y la caracterizacién de
otros parametros que definen la interaccién entre el usuario y el dispositivo de

ayuda desarrollado.






Capitulo 3

Caracterizacion biomecanica de
la marcha con el andador

SIMBIOSIS

3.1. Introduccidén

Como se ha discutido en capitulos anteriores, las patologias que afectan a
la movilidad representan un problema importante para las personas con disca-
pacidad, influyendo negativamente en su autonomia. De esta manera, el soporte
parcial del peso, la estabilidad lateral, el aumento en el equilibrio, entre otros
aspectos clave para la marcha estable de estas personas, son proporcionados por
diversos tipos de elementos de ayuda a la movilidad.

Sin embargo, especialmente en el caso de los andadores (considerando toda su
diversidad de tipos), la literatura carece de estudios completos sobre los efectos
de su uso en la marcha de sujetos tanto sanos como con discapacidad. Asi como
Prince presenta en [6] un estudio de los pardmetros normales de la marcha en
personas mayores con la finalidad de establecer una base de datos de comparacion
para los que necesitan atencién o cuidado especial, aqui se busca obtener estos
mismos patrones de referencia para la marcha normal con andadores. Asi se puede
generar una base de datos para comparar con los usuarios con marcha patolégica
en estudios futuros.

Otros investigadores importantes de este drea, Murray, [70], y Drillis, [69],
también destacan la importancia de conocer en detalle los distintos parametros
de la marcha normal con el propdsito de entender las causa o los efectos de ciertas
patologias o anomalias de la marcha humana.

De esta manera, en este capitulo se presenta un estudio de los parametros de

7
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la marcha humana con sujetos sanos en experimentos realizados con el andador
SIMBIOSIS. Tras la discusién inicial del protocolo de experimentos utilizado en
este capitulo, se hace el analisis de la marcha humana asistida considerando los
parametros cinemaéticos y cinéticos.

3.2. Protocolo y sistema de adquisicion y analisis de mo-
vimiento

Para los estudios realizados en este capitulo se ha empleado el sistema de anéli-
sis de movimiento de BTS Bioengineering presentado con anterioridad ademas
de las plataformas de medicién de fuerzas de reaccién tridimensionales.

De esta manera, las seis cdmaras son utilizadas para la obtencién de la posi-
cién tridimensional de marcadores pasivos posicionados sobre el cuerpo del sujeto
segun el protocolo de Davis, [100], durante los experimentos. A partir de la posi-
cién de estos marcadores y haciendo uso de un modelo biomecanico, se reconstruye
de manera digital la orientacién y demds variables biomecanicas de los segmentos
del cuerpo humano.

Combinando la informacion cinemética obtenida con los datos adquiridos de
las plataformas de fuerza, se podrian obtener los pardmetros cinéticos en cada
articulacion.

Aunque no se utilice en el presente trabajo, al andlisis cinemédtico y cinéti-
co se puede anadir datos obtenidos con un sistema portatil de adquisicion de
senales electromiograficas y estimar la fuerza realizada en los grupos musculares
involucrados en la marcha humana.

3.2.1. Diseiio y preparacion de los experimentos

Antes de empezar con la medicién y la realizaciéon de los experimentos, se
debe medir los pardmetros antropométricos e introducirlos en el sistema. Para el
modelo utilizado, se deben realizar las siguientes medidas (véase la figura 3.1):

= peso y altura;
= Jlongitud de las piernas
= anchura y altura de la pelvis

= didmetro de las rodillas y de los tobillos

Una vez realizadas las mediciones se procede a la colocacién de los marca-
dores, que son esferas cubiertas con un material reflectante a la luz infrarroja.
El posicionamiento de marcadores (figura 3.2) se hace siguiendo el protocolo de
Davis, [100], segtin indica el fabricante del sistema de anélisis de movimiento. Asi,
los marcadores utilizados y su posicién en el cuerpo son:
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Figura 3.1: Detalle de las mediciones realizadas con cada sujeto en la preparacién
de los experimentos.

» Hombros (tres marcadores). Un marcador en cada acromion y uno en la
séptima vértebra cervical (C7).

» Pelvis (tres marcadores). Un marcador en la cresta iliaca derecha, uno en
la izquierda y uno en la espalda, en el sacro.

» Muslo (tres marcadores). En cada pierna se posiciona un marcador en el
trocanter mayor, en el condilo lateral y un tercer marcador con una varilla
alineado con los dos marcadores anteriores.

» Espinilla (tres marcadores). Un marcador en la cabeza de la fibula, uno en
el maleolo lateral y el tercer marcador con una varilla alineado con los dos
marcadores anteriores.

= Pies (dos marcadores). Un marcador en la articulacién del quinto metatarso
y otro en el talén.

El dltimo paso de la preparacién de los experimentos es el calibrado del siste-
ma. Este proceso consiste en la definicion de los ejes x, y, z y el origen del espacio
de trabajo, el cdlculo del error dentro del volumen de trabajo y la posiciéon de
las plataformas de fuerza. Esto se hace utilizando un accesorio del sistema que
consiste en tres varillas ortogonales entre si con marcadores.

Para la definicién de los ejes y del origen del espacio de trabajo, se posiciona el
accesorio de calibracién en el centro del laboratorio indicando con la varilla del eje
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Figura 3.2: Posicionamiento de los marcadores en los experimentos.

x, la direccién de avance. Para establecer el volumen de trabajo y estimar el error
dentro del mismo, se utiliza la varilla correspondiente al eje z, moviendo la misma
por el espacio de trabajo. Finalmente, se realiza el registro de las posiciones de
las plataformas de fuerza con las varillas correspondientes a los ejes x e y (ver
figura 3.3).

Figura 3.3: Proceso de calibracién del sistema de andlisis de movimiento.

3.2.2. Adquisicién, preparacion de datos y analisis de los experimentos

Una vez finalizada la preparacién de los experimentos descrita anteriormente,
se hacen los experimentos. Inicialmente, se toma un experimento estatico de cinco
segundos de duracion con el sujeto posicionado sobre una de las plataformas de
fuerza.

A continuacién se realizan los experimentos de marcha. En estos, el sujeto
debe caminar por el laboratorio pisando con un pie en cada una de las plata-
formas de fuerza. De acuerdo con el andlisis que se quiera realizar, se hacen las
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repeticiones debidas.

Para evitar el efecto conocido como aiming, [101], que consiste en el ajuste
de la longitud de un paso para pisar la plataforma de fuerzas, se instruye a los
sujetos a no mirar hacia abajo durante los experimentos. A parte de esto, no
se realiza ningtn tipo de indicacién de la velocidad de marcha a los sujetos, de
manera que estos eligen de manera libre la velocidad de marcha. Incluso en los
experimentos de velocidad de marcha lenta, la tnica instruccién que se ofrece
al usuario es de caminar a velocidad lenta, sin indicar o limitar esta de ninguna
manera.

Una vez realizados todos los experimentos, se hace la asignaciéon de nombres
a los marcadores en el programa de seguimiento (tracking). Finalmente, se inicia
el andlisis de los datos utilizando todos los datos obtenidos anteriormente. La

figura 3.4 presenta un ejemplo de un experimento realizado.

realizacion de eerrimentos

I
Desciplion: [\/aking Dovis i gaund eochor

Figura 3.4: Posicionamiento de los marcadores en los experimentos.

3.2.3. Consideraciones sobre los experimentos de marcha con andador

El andlisis biomecanico de la marcha humana no asistida es algo muy exten-
dido actualmente en la literatura. Aunque se encuentren distintos protocolos y
sistemas de adquisicién, los estudios realizados en los distintos grupos de investi-
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gacion pueden ser comparados debido al establecimiento de conductas comunes
en el proceso de experimentacion.

Sin embargo, en el caso de la marcha asistida, debido a los distintos tipos de
dispositivos y a las variaciones dentro de cada uno, las normas o conductas de
experimentacién no siempre estan explicitamente definidas. Mas especificamente
en el caso de la marcha asistida por andadores, la gran mayoria de los estudios
se realizan con los andadores convencionales tipo rollator con apoyos en manos.
En este caso, se define, por ejemplo, la altura de los manillares, [95], con el fin de
buscar un estandar para la experimentacion.

En el caso del andador utilizado en este trabajo, ante la ausencia de directrices
aceptadas, se ha definido un protocolo especifico de experimentacién. El primer
parametro de interés es la velocidad de la marcha. Se ha establecido que el usuario
debe caminar a su velocidad natural de marcha cuando utilice el dispositivo de
manera que no se ofrece al usuario ningin tipo de indicacién de la velocidad. Esto
se debe al hecho de que se desea conocer cual es la velocidad de marcha natural
utilizando el andador desarrollado y, ademaés, no se quiere forzar al usuario a
realizar un tipo especifico de marcha. Se busca asi la comodidad del sujeto y la
obtencion de patrones naturales de marcha.

Otro parametro importante es la altura de los apoyos de brazos. Se ha esta-
blecido como punto de partida que la altura del apoyo de antebrazos debe ser
igual a la altura medida desde el codo del sujeto hasta el suelo. De esta mane-
ra, se sigue la indicaciones utilizadas en la literatura para otros tipos de ayudas
técnicas que indica que el usuario debe tener el tronco erguido, [95, 94]. En el
caso de los experimentos realizados con el andador SIMBIOSIS, el sujeto estaria
con el tronco erguido y con el angulo de flexién de codo a 90 grados cuando se
encuentre apoyado sobre el dispositivo durante el reposo.

Habiendo definido los criterios presentados en esta seccion, se han realizado
los distintos experimentos que son analizados y discutidos a continuacién, com-

pletando la etapa del estudio biomecanico de la marcha humana no patolédgica

con el andador SIMBIOSIS.

3.3. Cinematica de miembros inferiores

Los estudios presentados en esta seccién revnen el analisis de los resultados
experimentales de la marcha asistida con andador y de la marcha humana libre.
De esta manera, se divide el estudio de la cineméatica en miembros inferiores en dos
partes. La primera considera el andlisis de los parametros espacio-temporales de
la marcha humana. La segunda trata de los pardmetros referentes a la cinematica
articular en tobillo, rodilla y cadera.
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3.3.1. Parametros espacio-temporales de la marcha humana

En esta seccion se presenta un analisis de los parametros espacio-temporales
de la marcha humana. Se realiza una comparacién de estos en la marcha asistida
y libre de para identificar las principales similitudes y diferencias. Para ello, se
han realizado experimentos de marcha en el laboratorio de andlisis de movimiento
con siete sujetos (varones adultos) sin patologias relacionadas con la marcha.

Parametros a evaluar

Los parametros espacio-temporales de la marcha que seran analizados en este
estudio son, [76]:

» Anchura de paso (AP). Medida en metros, la anchura de paso es la distancia
en el eje transversal entre la posicién de los dos pies durante la marcha.
Normalmente, se utiliza como referencia el punto medio de cada talén para
realizar esta medida (figura 3.5).

» Longitud de paso (LP) / zancada (LZ). Es la distancia horizontal en el plano
de progresion desarrollada en un paso. En otras palabras, es la distancia
medida en metros desde un determinado punto de un pie hasta el mismo
en el otro. Por ejemplo, la longitud del paso izquierdo seria medida desde
la posicién de contacto del talén derecho hasta la posicién de contacto
subsiguiente del talén izquierdo (figura 3.5). La longitud de zancada es la
distancia en la direcciéon de avance entre el contacto inicial de un pie y el
contacto inicial subsiguiente del mismo pie. Esta medida deberia ser igual
para los dos pies incluso en la presencia de asimetrias de marcha si el sujeto
camina en linea recta, [76]. En el caso de los experimentos realizados en este
capitulo, en los cuales los sujetos no presentan marcha patolégica, se puede
analizar solamente la longitud de zancada, toda vez que no hay diferencias
significativas en las longitudes de paso derecho e izquierdo.

» Cadencia (CAD). Es la medida del nimero de pasos por unidad de tiempo.
Normalmente, es expresada en pasos por minuto [pasos/min|. La cadencia
natural o libre es la cadencia obtenida cuando se instruye a los sujetos a
andar de manera libre o natural.

» Duracién de la fase de apoyo (DAp). Medida en tiempo o en porcentaje del
ciclo de marcha, la duracién de la fase de apoyo es el intervalo temporal
entre el contacto inicial del talén hasta el despegue de puntera que marca
el inicio de la oscilacién. En este estudio se diferencia entre los pies derecho
e izquierdo, pero en algunos casos, se trabaja con el valor medio.

» Duracién de la fase de oscilacién (DOsc). Igualmente medida en tiempo o
en porcentaje del ciclo de marcha, este pardmetro es el intervalo temporal
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entre el despegue de puntera hasta el contacto inicial del talén subsiguiente

de un pie.

» Duracién del periodo de doble apoyo (DDap). Este pardmetro esté definido
como el intervalo temporal en el cual los dos pies estan en contacto con el
suelo simultaneamente durante la marcha. Esta medida puede ser expresada
en el unidades temporales o en porcentaje, considerando como el 100 % el
tiempo medio de ciclo de marcha.
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Figura 3.5: Parametros espaciales de la marcha.

En el estudio presentado en este trabajo, las medidas espaciales de la marcha
son normalizadas segun la altura del sujeto (h). Es comun la utilizacién de esta
normalizacién en la literatura con el fin de poder comparar los parametros espa-
ciales de sujetos con alturas distintas. También se suele utilizar la normalizacion
de estos pardametros segin la longitud de la pierna del sujeto. En [102] se defi-
ne una metodologia para escalar los diversos parametros de la marcha segin las
medidas del sujeto y ambas alternativas son vélidas.

Otras medidas espacio-temporales pueden ser inferidas a partir de las medidas
presentadas, de manera que son parametros dependientes y por esta razén su
analisis no es relevante. Por ejemplo, la velocidad media de la marcha se obtiene

de la ecuacién 3.1.

LZ[m] - CAD|pasos/min]
120

Vmedia [m/s] - (31)
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Resultados experimentales

En los experimentos, se han obtenido para cada uno de los siete sujetos en sus
nueve repeticiones una medida de los parametros espacio-temporales descritos
anteriormente. En la tabla 3.1 se presentan el valor medio de los parametros
espacio-temporales para cada uno de los sujetos, asi como el valor medio para el

parametro considerando todos los sujetos.

Validez de los datos experimentales

Para comprobar si los datos experimentales obtenidos en este trabajo se en-
cuentran en los rangos de normalidad que se obtienen en la literatura, se pre-
senta la tabla 3.2. En esta tabla se muestra una comparacion de los parametros
obtenidos en el estudio realizado en este trabajo y otros estudios de referencia
presentados por Winter y Hof en la literatura. Como no se presentan diferencias
significativas, se dan por validos los experimentos de marcha libre y se utilizan
estos datos para comparar con los datos de la marcha asistida por el andador

SIMBIOSIS.

Cadencia, longitud de zancada y velocidad Como se puede observar en la
tabla 3.1 presentada anteriormente, hay una clara reduccién en los parametros
espaciales en la marcha asistida al compararse con la marcha libre a cadencia
preferida. Ademads, se observa una reduccién de la cadencia de marcha preferida
con el andador.

En lo que se refiere a los pardmetros temporales, se observa una reduccién
de la fase de oscilacién acompanada del aumento de las fases de apoyo y doble
apoyo.

Las relaciones entre velocidad, cadencia, longitud de zancada, duracion de
la fase de apoyo y doble apoyo en la marcha libre han sido documentadas en
la literatura, [104, 105, 70, 69]. Considerando que la velocidad se obtiene del
producto de la cadencia y la longitud de zancada, estos tres parametros estan
fuertemente asociados, [101]. De esta manera, muchos estudios demuestran que
un aumento de la velocidad se logra con el aumento simultdneo de la cadencia
y de la longitud de zancada. Sin embargo, no se conoce si las relaciones entre el
aumento de la velocidad y la cadencia o la longitud de zancada se mantienen en el
caso de la marcha asistida. De esta manera se presentan en este trabajo resultados
experimentales para verificar cémo influye el hecho de llevar el andador en las
relaciones entre las principales variables espacio-temporales de la marcha humana.

Segin se encuentra en la literatura, [106], existe una relacién lineal, ecuacién
3.2, entre la cadencia y la velocidad media de marcha. De esta manera, cinco de
los siete sujetos de los experimentos realizados fueron sometidos a experimentos
de marcha lenta no asistida con el fin de obtener datos para observar si hay
alteraciones en esta relacién al utilizar el andador. La figura 3.6, presenta los



Tabla 3.1: Parametros espacio-temporales de la marcha humana libre y asistida. Valores medios de experimentos.

Sujeto Tipo Prueba AP LZ CAD DAp_der DAp_izq Dosc.der Dosc_izq Ddap
laltura] [altura] [pasos/min] [%ciclo] [%ciclo] [%ciclo]  [%ciclo] [ %ciclo]
1 Libre 0,094 0,790 106,758 61,311 59,767 39,567 40,522 20,200
Andador 0,088 0,697 84,371 63,011 62,422 37,956 38,989 24,389
2 Libre 0,090 0,745 109,958 59,656 59,244 38,356 38,867 20,967
Andador 0,085 0,666 80,453 59,856 60,567 39,163 38,556 21,656
3 Libre 0,083 0,807 103,166 59,800 61,580 39,940 37,820 21,300
Andador 0,075 0,712 91,381 61,543 63,971 37,700 36,186 25,371
4 Libre 0,121 0,799 105,036 62,160 62,560 38,320 37,760 24,380
Andador 0,097 0,679 91,748 63,160 62,680 35,660 35,840 27,320
5 Libre 0,092 0,756 101,014 61,286 60,657 38,986 38,686 22,000
Andador 0,080 0,691 80,706 61,589 60,667 38,567 36,963 22,844
6 Libre 0,084 0,773 112,030 57,711 59,400 41,722 40,000 17,744
Andador 0,081 0,668 76,426 59,429 62,471 38,957 39,586 21,271
7 Libre 0,085 0,707 101,237 60,433 61,744 39,589 38,867 21,744
Andador 0,074 0,642 82,094 62,856 63,111 36,689 36,800 26,322
Media Libre 0,093 0,768 105,600 60,337 60,708 39,497 38,932 21,191
+0,013  £0,035 +4,242 +1,462 +1,291 +1,163 +1,029 +2,002
Andador 0,083 0,679 83,883 61,635 62,270 37,813 37,560 24,168
+0,008 40,023 +5,759 +1,514 +1,245 +1,267 +1,467 +2,328
Relacién  Andador/Libre 89,37%  88,42% 79,43 % 102,15% 102,57% 95,74 % 96,48%  114,05%
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Tabla 3.2: Comparacién de los datos obtenidos en los experimentos con los en-
contrados en la literatura.

Pardmetro ~ Winter, [76] Hof, [103] Estudio actual
Anchura de Paso - - 0,093-altura
Longitud de Zancada - 0,771-altural 0,768-altura
Cadencia 107 pasos/min 111 pasos/min 105,6 pasos/min
Duracién Apoyo 58 % a 61 % - 60,52 %
Duracién Oscilacién  42% a 39% - 39,21 %
Duracién Doble Apoyo 16 % a 22% - 21,19 %

datos obtenidos en los experimentos y el ajuste obtenido considerando solamente
los datos de la marcha libre y todos los datos experimentales.

CADIpasos/min] = ai - Vipedia|m/s] + ao (3.2)

Marcha Libre (+)
Marcha Asistida (o)
Marcha Libre Velocidad Lenta (*)
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Figura 3.6: Cadencia vs. velocidad media de marcha normalizada segin la altura
del sujeto.

Se han obtenido, respectivamente para los datos de marcha no asistida y para
el conjunto de todos los datos experimentales, valores de a; igual a 112,8266 y
110,9185; y g igual a 29,4720 y 30,8927.

"Hof presenta que la longitud de zancada (LZ) es 1,57 por la longitud de la pierna(lp). De
[77] se obtiene que la longitud de la pierna representa el 0,491 de la altura del sujeto (h). De
esta manera se obtiene la medida presentada LZ = 1,57 -lp = 1,57-0,491 - h
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A parte de este resultado, la correlacion entre los datos de la marcha libre y
entre todos los datos experimentales no presenta alteraciones significativas. En
el caso de los experimentos realizados, se obtienen coeficientes de correlacién de
Pearson® iguales a 0,9782 y 0,9747 para los experimentos de marcha libre y con
todos los datos experimentales, respectivamente.

Los resultados indican que, en el caso de sujetos sanos, el hecho de llevar
el andador desarrollado en este trabajo no afecta la relacion entre velocidad y
cadencia en la marcha.

Del mismo modo, se obtiene de la literatura que la longitud de zancada varia
de manera logaritmica, véase la ecuacién 3.3, con la velocidad media de marcha,
[106], o bien, acotando a una cierta franja de velocidades, esta relacién puede
ser aproximada con una recta, [77, 101] cuya ecuacién posee forma similar a la
presentada en el caso anterior, véase la ecuacion 3.2. En la figura 3.7 se presenta la
relacién entre la longitud de zancada normalizada y la velocidad media de marcha
en los experimentos realizados y ambos ajustes (logaritmico y recta) considerando
ambos casos, la marcha libre y los datos de marcha libre y asistida.

LZ[h] =f - ln(Vmedia [h/s]) + Bo (3'3)
Marcha Libre (+)
09 - Marcha Asistida (0)
Marcha Libre Velocidad Lenta (*)
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Figura 3.7: Longitud de zancada vs. velocidad media de marcha ambas normali-
zadas segun la altura del sujeto.

2El célculo del coeficiente de correlacién lineal se realiza dividiendo la covarianza por el

producto de las desviaciones estandar de ambas variables: r = Ssxx':y. Siendo sXY la covarianza

de (X,Y) sX y sY las desviaciones tipicas de las distribuciones marginales.
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Una vez mas, se observan las similitudes en los ajustes de las curvas presenta-
das. Para los ajustes logaritmicos, se ha obtenido, respectivamente para la curva
con los datos de marcha libre y considerando todos los datos experimentales, 5y
igual a 0,8788 y 0,8868; y 51 igual a 0,2678 y 0,2807. Por otro lado, considerando
el ajuste lineal, obtenemos respectivamente para los datos de marcha no asistida
y para el conjunto de todos los datos experimentales, valores de « igual a 0,4743
y 0,4739; y ag igual a 0,4485 y 0,4496. Finalmente, se obtienen una vez mas altos
coeficientes de correlacién de Pearson iguales a 0,9368 y 0,9274 para los experi-
mentos de marcha libre y con todos los datos experimentales, respectivamente.

Como se puede notar, sobre todo en las figuras 3.7 y 3.9, hay cierta dispersion
de los datos en relacién a la curva ajustada. Esta situaciéon es comun en la litera-
tura. En las curvas obtenidas por Kirtley en [106] y presentadas en la figura 3.8
se observan dispersiones incluso superiores a las obtenidas en los experimentos
realizados en este trabajo.

Del mismo modo, se resalta que todos los datos analizados presentan una
correlacién estadisticamente significativa (P << 0,001) y valores de correlacién
similares a los obtenidos en la literatura. Por ejemplo, en el estudio realizado en
[101] la relacién entre la velocidad media de marcha y la cadencia o la longitud

de zancada presentan coeficientes de correlacién del orden de 0,95 (P < 0,001).
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Figura 3.8: Curvas obtenidas por Kirtley: (a) cadencia vs. velocidad media de
marcha y (b) Longitud de zancada vs. velocidad media de marcha.

Finalmente, en la tabla 3.3, se presentan la distancia media entre los puntos
de los conjuntos de datos de marcha normal, lenta y con el andador a dos curvas
ajustadas considerando los datos de marcha libre y todos los datos experimen-
tales. Como se puede observar no hay diferencias significativas en los datos de
marcha asistida y los demas, incluso considerando el ajuste de curva en los cuales
estos no fueron utilizados. Este resultado indica que el uso del dispositivo por
sujetos sanos no afecta a las relaciones entre cadencia y longitud de zancada a la
hora de obtener una determinada velocidad de marcha.
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Tabla 3.3: Distancia media entre los puntos de los tres conjuntos de datos y los

ajustes de recta obtenidos.

Tipo de Experimento

Curva Datos Normal Lenta Andador
Cadencia vs. Vel Media  Marcha libre  3,2687  2,1373 2,219
error medio [pasos/min] Todos 3,2001  2,2569  2,1648

L. zancada. vs. Vel Media Marcha libre 1,5241  2,2416  2,2087
error medio [h] Todos 1,5173  2,1662  2,1976

Otro resultado interesante es que se observa una mayor concentracién en

los parametros espacio-temporales en la marcha a velocidad normal y asistida

que en los pardametros de la marcha lenta. Se recuerda que no se ha ofrecido al

usuario ningun tipo de instruccién de velocidad de marcha en ninguno de los

experimentos. La figura 3.9 ejemplifica esta situacion comparando la cadencia

y la longitud de zancada en las tres situaciones experimentales. Asimismo se

presentan, como en los casos anteriores, los ajustes de las rectas a los conjuntos

de datos de marcha libre y con todos los datos experimentales. Como se puede

observar, no hay diferencias significativas entre las dos curvas obtenidas. Los
coeficientes de correlacién (r = 0,8520 y r» = 0,8287, P < 0,001) también son
equivalentes a los obtenidos en la literatura (r = 0,81, P < 0,001), [101].
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Figura 3.9: Longitud de zancada normalizada vs. cadencia de marcha.

De esta manera, se mantiene, en la marcha con andador, la observacion rea-

lizada por Drillis en [69] que establece que al andar a la velocidad preferida (o
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normal) hay una menor variabilidad en los pardmetros de la marcha (como en el
tiempo de paso) cuando se compara con marchas a velocidad lenta o rapida.

Una vez que se ha observado que el hecho de llevar el andador no afecta de
manera significativa las relaciones entre velocidad, cadencia y longitud de zancada
se sientan las bases para el estudio de la duracién de las fases de apoyo y oscilaciéon
en los experimentos realizados.

Duraciéon de las fases de la marcha Es sabido que la fase de apoyo y, con-
secuentemente, el tiempo de doble apoyo (como porcentaje del tiempo de ciclo)
se reducen con el aumento de la velocidad de marcha, [101, 77]. De hecho, la
ausencia de la fase de doble apoyo se reduce de manera gradual hasta que deja
de existir, en el instante en el cual el sujeto deja de andar y pasa a correr. De
modo contrario, la fase de oscilacion porcentual aumenta en relacion al ciclo de
marcha con el aumento de la velocidad.

A continuacion se presentan las graficas relativas a la duracion de las fases
de apoyo y oscilacién, tanto en segundos como relativas al tiempo total de ciclo
de marcha. En la literatura, [105, 106], también se relaciona las fases de apoyo
y oscilacién con la velocidad de manera lineal. Como en los casos anteriores, se
hace el ajuste tomando en consideracién la marcha libre a distintas velocidades
(lenta y preferida) y se compara con el ajuste lineal introduciendo los datos de los
experimentos de marcha asistida. En el caso de la fase de apoyo (véase la figura
3.10), se observa una reduccién de la duracién de la fase con el aumento de la
velocidad en ambos casos, tal como se esperaba.
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Figura 3.10: Duracién de la fase de apoyo (en segundos y en percentual al ciclo
de marcha) vs. cadencia de marcha.
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Del mismo modo, la introduccion de los datos de marcha asistida no afectan de
manera significativa a los ajustes lineales de la relacion entre la fase de oscilacién
y la velocidad de marcha (ver figura 3.11). La tabla 3.4 presenta los valores de
a1y g para la relacion lineal entre las fases de apoyo y oscilacion y la velocidad
de marcha. En este caso, se puede observar que en la grafica superior, el tiempo
de oscilacién (en segundos) se reduce con la velocidad. Sin embargo, el tiempo de
ciclo se reduce de forma mas rapida, lo que implica el aumento porcentual de la
fase de oscilacién, como ilustra la grafica inferior de la figura 3.11.
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Figura 3.11: Duracién de la fase de oscilacién (en segundos y en percentual al
ciclo de marcha) vs. cadencia de marcha.

Tabla 3.4: Distancia media entre los puntos de los tres conjuntos de datos y los
ajustes de recta obtenidos.

Duracién de fase Datos o g Coef. de
[unid.] correlacién

Apoyo [s] Marcha libre -1,3265  1,5733 -0,9597

Todos 11,2201 1,4954  -0,9447

Apoyo [ Yciclo marchal Marcha libre -11,1818 67,6730 -0,8063
Todos -9,3750 66,5028 -0,6665

Oscilacién [s] Marcha libre -0,5105  0,7955 -0,9381

Todos -0,5120  0,7931 -0,9060

Oscilacién [%ciclo marchal Marcha libre 12,8452 31,1041 0,8079
Todos 10,6642 32,5271 0,6837

Estos tultimos resultados finalizan el andalisis comparativo de los parame-



3.3. CINEMATICA DE MIEMBROS INFERIORES 93

tros espacio-temporales de la marcha asistida por el andador SIMBIOSIS y los
parametros de la marcha libre. Tomando en cuenta estos parametros, el uso del
andador no parece comprometer el desarrollo de la marcha del usuario y no afecta
a las relaciones entre pardametros de manera significativa. Los valores obtenidos
de los distintos pardametros aqui estudiados indican que la marcha con andador
se asemeja a una marcha libre a velocidad preferida més lenta. En la seccion
siguiente se realizaré el estudio de la cinemaética articular de la marcha asistida.

3.3.2. Cinematica articular

En esta seccion se hara el andlisis cinematico articular de la marcha con
andador tomandose como referencia la marcha libre de los mismos sujetos. Este
estudio incluye las articulaciones del tobillo, rodilla y cadera.

El anélisis articular consiste en comparar las curvas de los dangulos medidos con
el sistema de fotogrametria infrarroja anteriormente presentado en este capitulo.
Sin embargo, para facilitar la interpretacién de los datos obtenidos y para que
esta interpretacién sea consistente, se empleara la metodologia presentada en
[107] que consiste en comparar instantes significativos en cada una de las curvas
analizadas. El autor extiende el estudio tanto a las curvas de cinematica y cinética
articular como al andlisis de las fuerzas de reaccion en el suelo. Un estudio similar
serd desarrollado en este trabajo para la comparacion cuantitativa de los angulos
en las articulaciones en el plano sagital.

Es importante destacar que el analisis presentado en esta seccion se realiza
sobre las evoluciones angulares de las articulaciones del tobillo, de la rodilla y
de la cadera en el plano sagital. Sin embargo, el sistema de adquisicién ofrece
la medida y el célculo de los pardmetros cinemaéticos en las tres dimensiones, de
manera que los errores debidos a la orientacion de los segmentos en el espacio son
disminuidos.

En las secciones siguientes, se presentan los parametros a ser analizados en
las articulaciones y el analisis estadistico correspondiente.

Estadistica

Dado el ntmero limitado de participantes (7), se realiza, en este trabajo,
un estudio estadistico basado en un test no paramétrico para encontrar si hay
diferencias significativas entre los pardmetros medidos en las tres articulaciones
en la marcha con andador frente a la marcha humana libre. El test conocido
como Prueba de Wilcozon de los rangos con signo para muestras relacionadas
es un test estadistico que se utiliza cuando la poblacién no puede ser asumida
como distribuida segin una distribucién normal. El test se realiza con un nivel de
significacion de p = 0,05 de manera que, en la tablas presentadas en las secciones
siguientes, si la significaciéon entre los pardmetros con y sin andador es mayor
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que 0,05 se debe conservar la hipétesis nula (“la mediana de diferencias entre los
parametros es igual a 0”) y si es menor que 0,005 se debe rechazar esta hipdtesis,
indicando que los dos pardmetros son distintos. Al final de la seccién se recogen
los resultados del estudio estadistico de los parametros cinematicos de la marcha.
De forma complementaria, se realiza un estudio descriptivo de las variables
en el cual se presentan los valores de la mediana y de la amplitud intercuartil.

Tobillo

La primera articulacion sobre la cual se hace el andlisis es el tobillo. En este
caso, los pardmetros angulares mas relevantes a analizar, [107], son (véase la
figura 3.12):

Flexion en el contacto inicial (A1),

Maxima flexién plantar en la respuesta a la carga (A2),

Méxima flexién dorsal en la fase de apoyo (A3),

Flexién en el instante de despegue de puntera (A4),

Méxima flexién dorsal en la fase de oscilacién (A5),

Excursién total en el plano sagital (A6).

0 50 100

Figura 3.12: Parametros cineméticos a analizar en la articulacion del tobillo.

En la tabla 3.5 se presenta el resultado del estudio descriptivo de las variables
(A1-A6). En todos los casos, como los sujetos no presentan patologias relacionadas
con la marcha, se asume la marcha simétrica y se realiza el estudio sobre la media
de los datos experimentales considerando tanto el miembro inferior izquierdo
como el derecho en un mismo conjunto de datos.
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Tabla 3.5: Estudio descriptivo de los parametros de la articulacién del tobillo en
los experimentos de marcha.

Mediana (Amplitud Intercuartil)

Parametro [°] marcha libre  marcha con andador
Al 6,617(3,189) 6,420(5,406)
A2 1,889(3,283) 2,117(5,464)
A3 18,528(4,251) 18,707(5,010)
A4 —38,264(4,656) —4,489(4,590)
A5 —13,850(4,961) —10,520(4,222)
A6 32,644(4,844) 30,994(3,017)

En el caso del tobillo, ninguna variable ha presentado diferencias estadisti-
camente significativas segin la Prueba de Wilcoxzon de los rangos con signos, es
decir, en todos los casos se ha obtenido p > 0,005.

Rodilla

De forma andloga al caso anterior, en la articulacién de la rodilla los pardame-
tros a analizar son (véase la figura 3.13):

» Flexion en el contacto de inicial (K1),

» Méxima flexién en la respuesta a la carga (K2),
» Extensiéon méxima en la fase de apoyo (K3),

» Flexion en el despegue de puntera (K4),

» Méxima flexion en la fase de oscilaciéon (K5),

» Excursién total en el plano sagital (K6).

En la tabla 3.6 se presenta el resultado del estudio descriptivo de las variables
y se indica los pardmetros (K1-K6) en los cuales se ha obtenido una diferencia
estadisticamente significativa (p < 0,005).

Cadera

Finalmente, los parametros analizados en la articulacion de la cadera son
(véase la figura 3.14):

» Flexién en el contacto inicial (H1),
» Méxima flexién en la respuesta a la carga (H2),

» Extensién méxima en la fase de apoyo (H3),
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0 50 100

Figura 3.13: Pardametros cinematicos a analizar en la articulacion de la rodilla.

Tabla 3.6: Estudio descriptivo de los parametros de la articulacién de la rodilla
en los experimentos de marcha. Se destacan con un * las variables en las que se
han obtenido diferencias estadisticamente significativas (p < 0,005)

Mediana (Amplitud Intercuartil)

Pardmetro [°]  marcha libre  marcha con andador
K1 0,450(3,517) 8,767(3,302)
K2+ 18,550(11,550)  17,343(10,088)
K3x* 3,917(4,019) 5,311(8,407)
K4 33,700(7,890) 36,364(12,728)
K5% 63,633(8,518) 62,133(13,567)
K6+ 60,922(7,607) 56,293(13,350)

» Flexién en el despegue de puntera (H4),
» Méxima flexién en la fase de oscilacion (H5),
» Excursién total en el plano sagital (H6).

En la tabla 3.7 se presenta el resultado del estudio descriptivo de las variables
y se indica los pardmetros (H1-H6) en los cuales se ha obtenido una diferencia
estadisticamente significativa (p < 0,005).

Andlisis y discusiones

En el caso del modelado de la marcha con andador, analizar los datos a través
de un estudio comparativo con la bibliografia no es una tarea sencilla. Conforme se
ha presentado anteriormente, el inico estudio similar al presentado en esta seccién
ha sido realizado recientemente por T. Alkjaer en [95]. El estudio presentado por
el autor tiene una muestra similar a la empleada en este estudio (siete usuarios)
y, en cuanto a la cinematica articular, presenta un estudio estadistico tomando en
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Figura 3.14: Pardmetros cineméticos a analizar en la articulacion de la cadera.
Tabla 3.7: Estudio descriptivo de los pardametros de la articulacién de la cadera

en los experimentos de marcha. Se destacan con un * las variables en las que se
han obtenido diferencias estadisticamente significativas (p < 0,005)

Mediana (Amplitud Intercuartil)
Pardmetro []  marcha libre  marcha con andador

Hl 18,490(5,206) 20,633(3,333)
H2 23,970(9,242) 24,117(4,644)
H3x —5,039(5,029) —0,580(5,526)
Hax 12,364(10,700) 12,983(6,467)
H5 47,311(5,039) 47,022(7,567)
H6+ 54,339(8,184) 49,972(11,733)

cuenta solamente el rango de movimiento (pardmetros A6, K6 y H6 en el estudio
presentado en esta tesis) y la posicién en estatico. Ademads, en dicho estudio, se
utiliza un andador con apoyo de manos que difiere de lo utilizado en este capitulo
(apoyo de manos y antebrazo).

De esta manera, debido a la carencia de estudios de referencia, se realizara un
estudio considerando, en la mayoria de los pardmetros, solamente los resultados
aqui obtenidos.

Considerando inicialmente los rangos de movimiento, se observa una diferencia
frente a lo obtenido en el estudio realizado con los andadores con apoyo de manos.
En [95], se han observado diferencias estadisticamente significativas en los rangos
de movimiento del tobillo (p = 0,031) y de la rodilla (p = 0,013), mientras que
se ha conservado la hipdtesis nula en la articulacién de la cadera (p = 0,166). En
el estudio realizado en esta tesis, se sigue obteniendo la diferencia en el rango de
movimiento angular de la rodilla (p = 0,018). Ademads, se obtiene una diferencia
en la cadera (p = 0,018). Sin embargo, en lo que se refiere al tobillo, se obtiene
un valor de p = 0,237, lo que indica que se debe conservar la hipdtesis nula.
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Un resultado interesante del estudio realizado es que no se han obtenido dife-
rencias significativas en ninguno de los parametros del tobillo, lo cual indica que
el uso del andador SIMBIOSIS no afecta en gran medida la cinematica de esta
articulacion.

Considerando la rodilla, igualmente no se observan diferencias significativas
en los parametros K1 y K4. Considerando los demés pardametros, algunas ponde-
raciones son relevantes:

= K2. Este parametro estd fuertemente relacionado con la carga dindmica du-
rante el periodo de recepcion de la carga en el inicio de la fase de apoyo.
La flexién de rodilla actia amortiguando el impacto de la pierna oscilante.
De la literatura, [106], se obtiene que al caminar a una menor velocidad,
se disminuye el impacto y, consecuentemente, la maxima flexién en la res-
puesta a la carga. Esta reduccion de la flexién maxima en la respuesta a la
carga se observa en la marcha con andador que es, como se ha mencionado
anteriormente, mé&s lenta que la marcha libre. Ademds, al estar apoyado
sobre la estructura del dispositivo, parte de esta recepcién de la carga o
del peso del sujeto se hace en los soportes de los antebrazos generando un
patrén oscilatorio de fuerzas de interaccién que serd abordado con detalle
en el Capitulo 4.

= K3. De la misma manera, en la literatura se observa que, en general, en el
caso de una marcha a menor velocidad, ademas de una menor flexion en
la respuesta a la carga, se obtiene una menor extensién subsiguiente. De
esta manera, se vuelve a obtener lo esperado en el caso de la marcha con
andador.

= K5. La reduccién de la maxima flexion en la fase de oscilaciéon al caminar
con menor velocidad (como es la marcha con andador) es compatible con
lo obtenido en la literatura, [106, 107, 76].

= K6. La reduccién del rango total de movimiento en la rodilla es consecuen-
cia directa de las reducciones observadas en los pardmetros anteriormente
mencionados. De esta manera, se obtiene de los datos adquiridos experi-
mentalmente una reduccién del rango de movimiento al utilizar el andador.

La articulacion de la cadera sufre modificaciones significativas no sélo rela-
cionadas con la disminucién de la velocidad de marcha, sino también debido a
la postura adoptada durante la marcha asistida. Como se observa en la tabla
3.7, hay una reduccion significativa en la extension maxima en la fase de apoyo
(H3) acompanada de una reduccién consecuente en el rango de movimiento de la
articulacién (H6).
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3.4. Estudio de las fuerzas de reaccion verticales en la
marcha asistida

Como se ha mencionado en el capitulo anterior, Ishikura presenta en [93] un
andlisis del peso soportado por el andador en la marcha asistida. El andador uti-
lizado en el estudio de Ishikura es un dispositivo pasivo con apoyo en antebrazos
disenado para el soporte parcial del peso del sujeto. Los resultados obtenidos son
el cambio en la forma de la senal de fuerzas de reaccién en el suelo, ademas de
comprobar que el grado de apoyo del sujeto esta directamente relacionado con el
angulo de flexion de la cadera. Definiendo un modelo simple del troco y de los
miembros superiores en el plano sagital (véase la figura 3.15), Ishikura obtiene
una expresiéon matemética (ecuacién 3.4) que da la relacién entre este dngulo de
flexién y el valor méximo del peso descargado sobre las piernas del usuario o la
fuerza de reaccion con el suelo maxima durante la marcha.

Figura 3.15: Modelo biomecanico utilizado en los calculos de la fuerza de reaccién
en el suelo en la marcha con andador.

GRF . Iy
BW 1+ 1

- F - cos(90 — h) - cos(90 — h) + F; (3.4)

donde GRF (Ground Reaction Forces) es la fuerza de reaccién en el suelo,
BW (Body Weight) es el peso del sujeto, F es la relacién entre el peso del grupo
superior (sin considerar los brazos) y el peso total del sujeto (BW), h es el angulo
de inclinacién de la cadera y Fj es la relacién entre el peso de las piernas y el
peso total del sujeto.

Ishikura parte de la aproximacion de que durante la marcha con el andador
la forma de onda de las fuerzas medidas en el suelo son muy planas y que se
aproximan al valor obtenido en el caso estdtico en el cual el usuario solamente
apoya su peso sobre el andador pero no realiza la marcha. Este modelo descrito
anteriormente es evaluado con 7 usuarios en los cuales se observa poca diferencia
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entre el valor calculado con las ecuaciones y el valor obtenido durante la marcha
con andador (véase la figura 3.16). Como se puede observar el aumento de la
flexion de la cadera resulta en una reduccion en la fuerza de reaccion en el suelo
debido al aumento en el componente de apoyo en los soportes de brazos del

andador.
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Figura 3.16: Comparacion entre el valor obtenido con el modelo matematico y
las fuerzas medidas en el experimento con usuarios.

El autor, ademds, presenta un estudio relacionado con el cambio en la forma
de onda de la senal de la fuerza de reaccién en el suelo (véase la figura 3.17). Por
un lado, el apoyo en el suelo se ve reducido en amplitud debido a la componente
de apoyo sobre la estructura del andador.
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Figura 3.17: Forma tipica de las fuerzas de reaccion en el suelo durante la marcha
normal.

Por otro lado, el doble pico caracteristico de la forma de onda de las fuerzas
de reaccion es disminuido debido a la restriccién en el movimiento horizontal del
centro de masas del sujeto y la disminucion de la velocidad de marcha. Esto se
debe, primeramente, a la postura adoptada por el usuario al guiar el andador y la
consiguiente reduccién en la componente vertical del movimiento del tronco del
sujeto. Consecuentemente, la aceleracion vertical del CoM, principal causante del
doble pico anteriormente mencionado, se ve reducida. A esto hay que sumar la
reduccién de la velocidad de marcha al utilizar el andador que también contribuye
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a la reduccién del movimiento vertical del centro de masas. Ishikura menciona
que en estudios realizados anteriormente se ha observado que si la velocidad
de marcha es inferior al 70 % de la velocidad natural, el doble pico deja de ser
significativo. En el caso de sus experimentos, la velocidad media con andador
adoptada por los sujetos ha sido de 68,9 % de la velocidad en marcha libre.

Sin embargo, no se ha realizado un estudio cuantitativo de la reduccién del
movimiento del centro de masas del sujeto durante la marcha asistida por an-
dador. De esta manera, se ha presentado en [108] un estudio cuantitativo del
movimiento vertical del tronco del sujeto en la marcha asistida por andadores
con la finalidad de complementar el estudio previamente realizado por Ishikura.
Los resultados presentados en la seccién siguiente son parte de un estudio pre-
liminar de la marcha asistida realizado con el fin de comprobar las afirmaciones
encontradas en la literatura.

Utilizando la posicién de dos marcadores puestos en la espalda del sujeto (C7
y PSIS) se hace la estimacién de la posicién instantdnea del centro de masas del
tronco. Esta estimacién se hace con base en la tabla antropométrica presentada
en [109]. Al mismo tiempo, se hace la medicién de las fuerzas de reaccién en el
suelo (GRF) y el computo de la velocidad de marcha del sujeto. Los experimentos
se realizan con tres sujetos en cinco repeticiones de marcha asistida y libre (sin
andador). Ninguna indicacién de velocidad es dada al sujeto durante los experi-
mentos de manera que se obtenga la velocidad natural de marcha de cada usuario
con y sin andador con la finalidad de observar si la reduccién en la velocidad es

similar a la obtenida en [93].

Resultados experimentales y discusién Considerando las fuerzas de reaccion
en el suelo, se observa en la figura 3.18 la reduccion tanto en la amplitud, debido
a la descarga parcial del peso sobre el andador, como en la forma de los picos,
debido a la reduccién de la componente vertical de la aceleracion del centro de
masas del sujeto. Como se observa en la misma figura, algunos sujetos apoyan
una mayor fraccion de su peso en el andador. Sin embargo el porcentaje del
peso aplicado por cada persona es constante en las cinco repeticiones realizadas,
como se puede notar en la pequena desviacion estdndar en la senales. Ademads, a
diferencia de los experimentos realizados por Ishikura en [93], en algunos casos
se sigue observando el doble pico en la marcha asisitida por el andador, aunque
con amplitud bastante reducida.

FEn la figura 3.19 se observa la reduccién del movimiento del centro de masas
del sujeto debido a la postura adoptada por el mismo en la marcha con el andador.
En todos los casos, como era esperado, se nota la clara reduccion del desplaza-
miento horizontal del centro de masas del tronco en la marcha asistida. Como
en el caso anterior se observa poca dispersién de los datos en los experimentos
realizados con los tres sujetos.
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GRF/Peso [N/N] == Marcha libre

Marcha con andador
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Figura 3.18: Fuerzas de reaccion en el suelo durante la marcha normal y asistida.
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Figura 3.19: Desplazamiento del centro de masas de los tres sujetos en los expe-
rimentos.

De manera mas objetiva, la tabla 3.8 presenta los datos referentes a las dos
principales causas (segun lo indicado en [93]) del cambio en la forma de las fuerzas
de reaccion: la disminuciéon del movimiento del centro de masas del tronco y la

reduccién en la velocidad de marcha.

Tabla 3.8: Comparacion de parametros de la marcha normal y asistida por el
andador.

M .normal
M_.asistida

0,435 +£0,054 0,225 +0,024 51,8 %
0,399 0,026 0,262 = 0,020 65,7 %
0,400 £ 0,027 0,250 £ 0,030 62,4 %
1,1998 £0,085 0,9073 £ 0,053 75,6 %
1,2318 £ 0,065 0,9766 £ 0,042 79,3 %
1,1939 £0,035 0,8773 £ 0,047 73,5 %

Suj. Marcha normal Marcha asistida

Amplitud de
movimiento del CoM
del tronco [10~1m)]
Velocidad media
de marcha

[m/s]

W N W N =

Como se observa, en ambos casos hay una clara reduccién en ambos parame-
tros. En el caso de la amplitud del movimiento del centro de masas del tronco,
la reduccién observada esta entre el 51 % - 66 %. Sin embargo, en el caso de la
velocidad, se observa que la reduccién estd entre el 73% y 79 %, resultado un
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poco distinto a lo indicado por Ishikura en su estudio, en el cual la velocidad de
la marcha asistida estaba por debajo del 70 % de la velocidad natural de marcha.
Dado que en ambos estudios se han realizado experimentos con sujetos sanos y
jovenes, una posible causa de esta diferencia puede ser el andador utilizado. Fi-
nalmente, en el caso de las dos variables observadas, hay poca dispersién de los
datos, indicando la buena consistencia y repetitividad en los experimentos.

3.5. Conclusiones

En este capitulo, se ha presentado el estudio biomecdnico de la marcha asis-
tida por el andador SIMBIOSIS. Dada a la existencia de pocos trabajos sobre la
caracterizacién de la marcha asistida por andador, en especial considerando an-
dadores de cuatro ruedas con apoyos en antebrazos, el trabajo presentado en este
capitulo es bastante novedoso y los resultados presentados son de gran interés en
lo que se refiere a la obtencién de parametros de comparacién para el estudio de
la marcha asistida en sujetos con patologias relacionadas con la marcha.

Considerando el estudio de la cinematica, se ha realizado el andlisis de parame-
tros espacio-temporales y de las articulaciones de la cadera, rodilla y tobillo en
el plano sagital. En lo que se refiere a la caracterizacién espacio-temporal, se
ha observado una reduccién general de la velocidad de marcha del sujeto al ca-
minar con el dispositivo. Sin embargo, se ha constatado experimentalmente que
esta reduccién no afecta de forma significativa las relaciones cadencia-velocidad
y longitud de paso-velocidad adoptadas para caminar. Ademds, se ha observado
que las fases de apoyo y oscilacion en la marcha se han mantenido dentro de los
valores esperados para la velocidad de marcha realizada.

En cuanto a la cinematica articular, se ha observado que la reduccion de la
velocidad al caminar, la disminucién de la carga en las extremidades inferiores y la
postura adoptada afectan directamente a ciertos parametros de las articulaciones
de la rodilla y cadera. En la primera articulacién, diferencias estadisticamente
significativas han sido observadas en el mecanismo de la recepcién de la carga al
principio de la fase de apoyo y una reduccién de la flexion maxima en la oscilacion
y del rango de movimiento. En la cadera, se ha observado una flexién menor en
la fase de apoyo y un menor rango de movimiento. Ademads, la modificacién en
la postura adoptada ha causado la modificacién en la flexién en el despegue del
pie.

A pesar de que el estudio ha estado maés centrado en los pardmetros cineméti-
cos de la marcha, se han abordado las fuerzas verticales de reaccién en el suelo
con el fin de constatar las reducciones tanto en amplitud como en el patrén osci-
latorio relatadas en la literatura. En los estudios encontrados, se asumia que estas
reducciones eran fruto de una menor velocidad de marcha y de una reduccién del
movimiento del centro de gravedad del sujeto debido a la postura adoptada al ca-
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minar con el andador. Estas afirmaciones han sido verificadas experimentalmente
y se han observado patrones coincidentes con lo relatado en la literatura.

De esta manera, una vez realizado el estudio y la caracterizacién de la marcha
asistida, en el Capitulo 4 se realizara el estudio de los pardmetros de interaccién
hombre-méaquina obtenidos con los subsistemas sensoriales instalados en el anda-
dor.



Capitulo 4

Caracterizacion de la interaccion
hombre-maquina en marcha con

el andador SIMBIOSIS

4.1. Introduccidon

En este capitulo se realiza la caracterizacion cuantitativa de pardmetros que
describen la interaccién entre el usuario y el andador durante la marcha asistida.
Primeramente, se hace el estudio de las fuerzas de interaccién entre usuario y
andador en el tren superior (brazos y tronco). Para ello se ha desarrollado el
subsistema de medicién de fuerzas en el tren superior que consiste en la instalacién
de sensores tridimensionales basados en galgas extensométricas en los apoyos de
antebrazos del andador.

De este primer subsistema de medida de fuerzas se identifican tres compo-
nentes principales. La primera componente estd relacionada con vibraciones de
la estructura debido a irregularidades tanto en el suelo como en las ruedas del
dispositivo. Estas componentes deben ser eliminadas en tiempo real sin causar
un retardo considerable en la senal.

Debido al elevado grado de apoyo aplicado de manera natural por el usuario
sobre la estructura del andador, se observa la reflexién de ciertas pautas de marcha
a partir de las cuales se obtienen pardmetros descriptivos de la marcha del sujeto.
Esta segunda componente permite realizar, por un lado, la caracterizacion de la
marcha asistida de forma ambulatoria, anadiendo la posibilidad de realizar un
acompanamiento continuado de la evolucién de terapias y de la rehabilitacién
de un sujeto. Por otro lado, el conocimiento continuo del estado en el que se
encuentra el sujeto ofrece la posibilidad de desarrollar estrategias de control mas

105
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seguras y robustas.

Finalmente, se hace la descripcién y extraccién de una tercera componente,
que contiene las intenciones de marcha del sujeto que utiliza el andador, es de-
cir, se trata de eventos transitorios en las senales de fuerza relacionados con las
intenciones de guiado del andador. Estas componentes son discriminadas de las
senales de fuerza a través de la propuesta de un nuevo método de filtrado.

Este primer subsistema de fuerzas constituye entonces el primer canal cogni-
tivo de interaccion hombre-méquina.

Sin embargo, una medida mas directa de las evoluciones de los miembros infe-
riores del sujeto ofrecen también informacion valiosa sobre la interaccién hombre-
maquina. En este contexto se ha planteado el segundo subsistema de medida em-
barcado en el andador. El estudio realizado en este capitulo ofrece la posibilidad
de caracterizar tanto parametros de la marcha del sujeto como de la evolucion y
desplazamiento del andador a partir de la medida de la distancia entre los pies
del sujeto y el dispositivo. Es interesante resaltar en esta introduccién que en el
marco de esta tesis doctoral se han desarrollado las estrategias de obtencién de
parametros a través de las senales de distancia entre los pies y el andador y no
se ha centrado en el desarrollo del sistema electrénico propiamente.

4.2. Modelado de la interaccion hombre-maquina en el
tren superior

Para la caracterizacién de la interaccién hombre-maquina a través del inter-
cambio de fuerzas en el tren superior (brazos y tronco) se ha realizado un sistema
de medida basado en galgas extensométricas reemplazando los manillares conven-
cionales del andador. Asi, se presenta la concepcién del subsistema de medicién
de fuerzas en miembros superiores y tronco.

4.2.1. Concepcion y propuesta del subsistema de medicién de fuerzas
en el tren superior

El dispositivo desarrollado en este trabajo estd basado en un andador con-
vencional adaptado para ofrecer un mayor soporte fisico al usuario. Ese soporte
es importante especialmente para personas mayores o con cierto grado de disca-
pacidad que experimentan inestabilidad en el caminar o en el mantenimiento de
la posicion de bipedestacién.

Los andadores en general ofrecen méas puntos de contacto con el suelo que la
marcha no asistida. La fase de oscilacién es critica para personas con problemas
de estabilidad en la marcha ya que se produce solamente el contacto de un pie
con el suelo en la marcha sin andador. Al utilizar un andador de cuatro ruedas,
ademas de la pierna en fase de apoyo, las cuatro ruedas siempre se encuentran en
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contacto con el suelo ampliando, de forma considerable, la base de sustentacién
de importancia en los casos de inestabilidad dinamica por balanceo durante la
marcha.

Ademas se han considerado algunas mejoras que pueden ser establecidas sobre
los andadores convencionales y avanzados presentes en la literatura que emplean
tradicionalmente apoyo de manos. En el andador SIMBIOSIS, se ha conseguido
un mayor grado de apoyo con respecto a los manillares convencionales mediante
plataformas de apoyo de los antebrazos (figura 4.1) proporcionando més superficie
de contacto con el dispositivo y un mejor acoplo mecanico entre el usuario y el
andador. Se trata de mejorar la estabilidad general del sujeto, especialmente de
su tronco. Se consigue asi reducir la longitud de los apoyos del tronco y disminuir
en buena medida los movimientos descontrolados de la articulacién més débil y
distante del tronco, la muneca.

Figura 4.1: Andador SIMBIOSIS.

Estos apoyos de antebrazos actian, ademas, disminuyendo la carga sobre los
miembros inferiores, ya que parte del peso total del sujeto estd soportado por
la estructura mecanica del dispositivo a través del apoyo de antebrazos. Esto
facilita el movimiento de los miembros inferiores y consecuentemente la marcha
del usuario. La figura 4.2 ilustra la situacién presentada.

Una vez modificada la estructura del andador, se ha incorporado sensores de
fuerza con el objetivo de realizar la caracterizacion de la interaccién hombre-
maquina en la marcha asistida. Se ha optado por instalar dos tipos de sensores
por cada apoyo de antebrazo - un sensor uniaxial y un sensor biaxial. De esta
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Figura 4.2: Disminucién de la carga sobre los miembros inferiores a través de la
instalacion de los apoyos de antebrazo.

manera, al independizar los tres ejes de medicion de fuerzas, se ha conducido
un estudio para obtener la mejor posicion de los sensores en la estructura del
dispositivo.

Inicialmente, se habia optado por la instalacién de los sensores uniaxiales
debajo de los apoyos de antebrazos y de los biaxiales en las empunaduras del
dispositivo como se muestra en la figura 4.3. Sin embargo, se ha concluido a
través de la realizacién de experimentos que dicha configuracién no era la mas
adecuada para la aplicacién desarrollada. Se ha observado que gran parte de las
fuerzas de interaccién (y no sélo de apoyo) eran aplicadas directamente debajo
de los apoyos de los antebrazos donde es mas significativo el soporte de peso del
sujeto.

Figura 4.3: Conjunto dinamométrico lateral del andador SIMBIOSIS.

En otras palabras, se ha concluido que seria interesante adquirir todas las
fuerzas en el mismo punto y considerar el antebrazo y la mano como un elemento
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rigido y tnico. Asi se ha modificado la plataforma de adquisicién de fuerzas de
manera que se obtengan las fuerzas en los tres ejes en el mismo punto de apoyo.

Los criterios utilizados en la seleccién de los sensores de fuerza, asi como la
caracterizacion de los mismos se presentan en el Apéndice A.

4.2.2. Estudio preliminar: Validacién de la interfaz basica

Tanto la seleccion como el calibrado y la caracterizacion de los sensores de
fuerza (ver Apéndice A) instalados en la plataforma de apoyo de los antebrazos
como los experimentos preliminares, que serdn discutidos en esta seccién, forman
parte de un estudio inicial del proyecto SIMBIOSIS realizado en el marco de esta
tesis doctoral.

En dicho estudio, el objetivo ha sido identificar, de manera cualitativa, infor-
macién relevante relacionada con la interaccién fisica hombre-maquina y asi des-
cribir este intercambio de fuerzas durante la marcha asistida. De esta manera,
se han conducido algunos experimentos preliminares con sujetos sin ningun tipo
de patologia o afeccion relacionadas con la marcha. Estos experimentos y sus
resultados seran presentados a continuacion.

De esta manera, se define en la figura 4.4, los ejes y nombres de todas las
fuerzas adquiridas en la plataforma del andador.

Fy Fx
I:apoyo ('FZ)

Figura 4.4: Relacién de las fuerzas de apoyo y la marcha del usuario.

El objetivo original del subsistema de medicién de fuerzas en el grupo superior
es la identificacién de gestos o posturas que estén relacionados con las intenciones
del usuario en el guiado del dispositivo. Conforme a lo esperado, se ha observado
experimentalmente en los datos obtenidos de los sensores de fuerza senales ca-
racteristicas de eventos de guiado del dispositivo. Las seniales de fuerza referentes
a eventos de inicio/fin de marcha y giros, por ejemplo, fueron identificadas en
experimentos realizados en el laboratorio de analisis de movimiento, midiendo de
forma sincrona las fuerzas en los sensores instalados en el andador y la posicién
del mismo en el espacio.

Para la obtencion de la posicién del andador, se ha instrumentado el disposi-
tivo con seis marcadores (tres en cada lado) sensibles a la luz infrarroja conforme
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indica la figura 4.5. Con los marcadores instalados en el dispositivo, se ha obtenido

la posicion tridimensional del andador en el espacio.

(a) (b)

Figura 4.5: (a) Diagrama indicando la posicién de los reflectores instalados en un
apoyo de antebrazo del andador. (b) Espacio de trabajo y estructura del andador
captada por el sistema de fotogrametria IR.

Asi, se han realizado experimentos con cinco usuarios que deberian realizar
trayectorias preestablecidas dentro del espacio de trabajo con la finalidad de
obtener una relacién cualitativa de dichas trayectorias con las fuerzas aplicadas
sobre los apoyos de antebrazos. La figura 4.6 es un ejemplo del informe generado
en los experimentos en el cual se observa la evolucion temporal de las fuerzas y

del angulo de giro del andador
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Figura 4.6: Informe generado en los experimentos preliminares en un giro a la
derecha.

De este estudio preliminar se han identificado entre los sujetos ciertas simi-
litudes en las senales de fuerza durante la ejecucién de las tareas, sobre todo en
la ejecucién de giros, como el par de fuerzas F, en los apoyos derecho e izquier-
do. Igualmente, se ha observado, de manera cualitativa, ciertas diferencias entre
sujetos indicando una manera personal de caminar con el dispositivo durante las
pruebas.
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Sin embargo, como el usuario aplica una fraccién importante de su peso sobre
la estructura del andador a través de los apoyos de antebrazos, se ha observado
que las senales provenientes de los sensores de fuerza contienen mas informacién
que los comandos de guiado.

En las pruebas piloto del dispositivo, se han obtenido en el eje vertical de los
apoyos de antebrazo fuerzas como las presentadas en la figura 4.7. En estas senales
se identifican, primeramente, una componente de tipo continuo relacionada con
el grado de apoyo del sujeto.

Apoyo antebrazo izquierdo (color claro) y derecho (color oscuro)

Fuemrza [kgf;L

IN
T
I

o
[
L
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i
45 5 55
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w
9’
o
IS

Figura 4.7: Relacién de las fuerzas de apoyo y la marcha del usuario.

Aunque estas componentes de tipo continuo son interesantes para la valora-
cion de la postura del sujeto y la identificacién del grado de apoyo o asimetrias en
la marcha, hay una segunda componente de tipo oscilatorio resultado de la varia-
cién lateral del apoyo durante la marcha. Como se presenta a continuacion, esta
segunda componente contiene informacién importante relacionada con la marcha
del usuario.

Como en el caso anterior, la amplitud de la componente oscilatoria también
estd influenciada por el grado de apoyo del sujeto sobre la estructura y el peso
del mismo. Se nota, ademds, el patréon alterno desfasado aproximadamente 180
grados entre las fuerzas en los lados derecho e izquierdo. De manera intuitiva se
ha asociado esta componente a la pauta de marcha del sujeto.

Para verificar dicha afirmacién, ademas de los sensores de fuerza se ha in-
troducido en el sistema un acelerémetro uniaxial debidamente instalado en el
talon de la zapatilla del pie derecho de tres sujetos que deberian andar con el
dispositivo. De esta manera se pudo captar una referencia precisa en el ciclo de
marcha.

En estas pruebas se han obtenido resultados que indican gran correspondencia
de las senales obtenidas de los sensores de fuerza con la marcha humana. En la
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figura 4.7 se muestran en detalle unos resultados tipicos obtenidos y el gran reflejo
de la marcha humana en los apoyos de antebrazo. Efectivamente, la cadencia de
la marcha se refleja en todas las fuerzas adquiridas, pero no de la manera tan
clara como la que se nota en los apoyos de antebrazo. Por esta razén, se ha
analizado principalmente las fuerzas aplicadas sobre los apoyos de antebrazo en
este experimento.

De la senal del acelerémetro ha sido posible identificar las fases y subfases
de la marcha segin el modelo de Winter, [76]: apoyo (ST, stance), despegue del
talén (HO, heel-off ), la fase de oscilaciéon (SW, swing) y el contacto de talén (HS,
heel-strike).

La evolucién vista en los apoyos de antebrazo es resultado directo del me-
canismo interno de control motor humano de equilibrio y estabilidad durante la
marcha. En un estudio presentado por David A. Winter, [76], referencia en el
andlisis de la marcha humana, se puede observar (figura 4.9) la evolucién del
centro de gravedad (CoG en la misma figura) de una persona durante la marcha.

CoG RTO

\: A
RHC LHC RIC~

HC: contacto de talon derecho(RHC)/izquierdo (LHC)
TO: despegue de puntera derecha(RTO)/izquierda (LTO)

Figura 4.8: Evolucién del centro de gravedad durante la marcha humana normal
(Adaptacién de figura presentada originalmente por Winter).

En el caso de la marcha con el andador SIMBIOSIS, se observa directamente
el reflejo de la oscilacién del centro de gravedad sobre los apoyos de antebrazo
generando el patrén oscilatorio y la relacién antifase entre los apoyos derecho e
izquierdo mostrados anteriormente en los experimentos (figura 4.7).

De esta manera, se ha presentado en [110] un estudio cualitativo preliminar
en el cual se observa que la suma de las sefiales de apoyo en antebrazos presenta
un comportamiento oscilatorio bastante similar a la evolucién lateral del centro
de gravedad del sujeto en la marcha asistida. Este resultado, aunque preliminar,
es importante para el desarrollo que se conduce en las secciones que siguen.

Como se observa en la figura 4.7, el apoyo se incrementa de forma mas signi-
ficativa durante la fase en la cual la pierna ipsilateral oscila debido a la ausencia
de contacto con el suelo. Sin embargo, en el lado contralateral, se observa un pe-
queno pico creciente en la fuerza en la fase final de la oscilacién debido al apoyo
aplicado sobre la estructura del andador al frenar la pierna oscilante. Estos datos
dan una idea de la gran relacién existente entre las fases de la marcha y ciertas
componentes observadas en las sefiales de fuerzas de interaccion.
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Figura 4.9: Evolucién de las fuerzas de apoyo y de la componente lateral del
centro de gravedad durante la marcha asistida.

Conclusiones preliminares

Una vez realizados estos experimentos iniciales, se ha confirmado la validez
de la interfaz de mediciéon de fuerzas en el tren superior. Se han detectado los
posibles parametros a obtener del sistema de fuerzas. Por un lado, se encuentran
componentes relacionadas con la marcha humana, fundamentalmente en las pau-
tas oscilatorias obtenidas en los sensores, sobre todo en los ejes verticales por el
soporte parcial del peso del usuario. Por otro lado, se identifican componentes
transitorias que estén relacionadas con comandos de guiado (inicio y fin de mar-
cha, giros, etc.). Los resultados de estos experimentos preliminares y la concepcién
del subsistema de fuerzas han sido publicados en [111, 1, 112, 113, 110, 41], y
estdn recogidos con mas detalles en el Trabajo de Investigacién Tutelado, [114],
realizado en el ano de 2008 en la Universidad de Alcald, bajo la tutela del Prof.
Dr. Manuel Mazo Quintas y la direccion del Prof. Dr. Ramén Ceres Ruiz.

Se han conducido, posteriormente, experimentos mas rigurosos en los cuales se
busca describir de manera cuantitativa los parametros anteriormente presentados
y clasificarlos con el objetivo de caracterizar y modelar la interfaz de fuerzas entre
el sujeto y el dispositivo. Estos experimentos, seguidos de sus resultados, seran
descritos a continuacion.

En la seccién 4.2.3, se realiza la extraccién de parametros relacionados con
la pauta y las fases de la marcha. A continuacién, en la seccién 4.2.4 se extraen
y caracterizan las componentes de las senales de fuerzas que describen las inten-
ciones de guiado aplicadas por el sujeto, identificando eventos transitorios de la

marcha asistida, como inicio, fin y giros, entre otros.
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4.2.3. Estimacién y cuantificacién de parametros de la marcha

Conforme se ha mencionado anteriormente, para la evaluacién de ciertas he-
rramientas de rehabilitacién, para la deteccién de situaciones de riesgo, asi como
para la mejora en el control de dispositivos de ayuda, es importante obtener cier-
tos pardametros de marcha de forma continua, durante el uso del dispositivo y no
sélo durante el analisis de la marcha en un laboratorio o clinica de rehabilitacién.

Tal como se presento en el capitulo 3, el analisis de la marcha humana estd bas-
tante difundido en la literatura. Tradicionalmente, es posible obtener los parame-
tros de la marcha humana a través de sensores instalados en el entorno de anéli-
sis, como es el caso de los laboratorios de andlisis de movimiento, [115], o bien a
través de la instrumentacién de los miembros inferiores del usuario con elementos
inerciales basados en acelerometria o giréscopos, [116]. Sin embargo, para me-
dir de manera continua es importante utilizar métodos que requieran la minima
instrumentacién del entorno o del sujeto.

Del estudio preliminar presentado anteriormente, se ha concluido que los sen-
sores de fuerza ofrecen informacion mas alla de los comandos de guiado. Debido
al disenio del andador, existe una fuerte conexién fisica entre el usuario y el dis-
positivo a través de las plataformas de apoyo de antebrazo. Consecuentemente,
analizando las fuerzas medidas en el subsistema, es posible la identificacién de
ciertos componentes como el nivel de soporte, los efectos de la lateralidad, [110],
ciertos comandos de guiado, [1], y componentes periddicos que estan fuertemente
correlacionados con el proceso de marcha.

Considerando el plano sagital, durante la marcha el tronco del sujeto, y con-
secuentemente su centro de masas, se mueve en ambas direcciones: vertical y
horizontal, [76]. En el caso en el cual el sujeto se encuentra soportado por el dis-
positivo de asistencia, dicho movimiento se disminuye (tal como se ha observado
en la seccién 3.4), y se obtiene una componente oscilatoria en los sensores de
fuerza del andador.

Alwan et at. demuestra en [96] que es posible determinar ciertos eventos de la
marcha, como el contacto inicial del talon y el despegue de puntera de los datos
de sensores de fuerza y par instalados en un andador. De la misma manera, se
propone como primer objetivo la mejora en la deteccion precisa de las fases de
apoyo y oscilacién en marcha asistida. Este objetivo implica detectar el inicio de
las fases de apoyo y oscilacion de cada pie en todos los momentos, es decir, los
contactos iniciales de los talones y el despegue de las punteras.

Esta informacién es muy valiosa para determinar los instantes de méaxima
estabilidad (doble apoyo) del sujeto durante la marcha asistida. Considerando el
caso del control motorizado de las ruedas del andador es importante saber los
momentos correctos para realizar cambios bruscos en las consignas de control
(cambio de sentido, por ejemplo). Durante la fase de doble apoyo se disminuye el
riesgo de caida durante la marcha con andador, [96].
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El segundo objetivo es la estimacion continua de la cadencia. Esta informacion
es importante para el estudio de la marcha asistida. Conociendo la cadencia
de forma precisa y el desplazamiento del andador (por medio de encoders, por
ejemplo) es posible estimar los demdas parametros espaciales y temporales de la
marcha, como la velocidad, las longitudes de paso y de zancada. Esta informacion
es interesante no sélo para el estudio de la marcha. Ademas también pueden ser
utilizados como indicadores de la calidad de la marcha, para evaluar la evolucién
de una terapia de rehabilitacién o también como indices de riesgo de caida.

Deteccion precisa de los instante de contacto de talén y despegue de puntera
en marcha asistida

Anteriormente, en este capitulo, se ha presentado de forma cualitativa una
relacion entre las fuerzas aplicadas en los apoyos de antebrazo y las fases de la
marcha. En esta seccién, se ha desarrollado una metodologia para determinar de
manera precisa dos importantes eventos de la marcha: el contacto de talén (o
Heel-strike, HS) y el despegue de la puntera ( Toe-off, TO).

Utilizando las senales de fuerzas y basdandose en el estudio presentado ante-
riormente que relaciona la evolucion del centro de gravedad del sujeto y estas
fuerzas, se presenta en la figura 4.10 el diagrama de bloques utilizado para la
deteccién de los dos eventos de la marcha - HS y TO. Como se observa en los ex-
perimentos realizados anteriormente (figura 4.9) existe una gran correlacién entre
las componentes verticales de las fuerzas medidas en los apoyos de antebrazos y
el movimiento del CoG del usuario. De esta manera, la componente total de la
fuerza vertical (Fr) es empleada para el estudio de los eventos de la marcha del
usuario del dispositivo.

S

Detector de _ | Estimacion HSd

Max & Min ”| de Eventos === i

FT TOi
TOd

Figura 4.10: Preprocesado empleado anteriormente al algoritmo de estimacién de
HS y TO. La componente vertical de ambos sensores (izquierdo - Fz;) y derecho -
(Fz4) son sumadas obteniéndose la senal Frr. Esta senal resultante pasa, entonces,
por un algoritmo de estimacién de eventos basado en la deteccién de maximos y
minimos.

Fp oscila debido al movimiento del centro de gravedad del sujeto y estd com-
puesta con una componente continua asociada con la cantidad de peso aplicado
por el sujeto sobre la estructura del andador (véase la figura 4.11). En la marcha
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asistida, aparte de los dos apoyos de antebrazo, el peso del sujeto es soportado
de forma alterna por una o dos piernas dependiendo de si el sujeto estd en fase
de apoyo simple o doble. Por esta razén, durante la fase de doble apoyo, la fuerza
Fr disminuye debido a que el peso se distribuye por las dos piernas del usuario.
En el caso contrario, Fr aumenta en el apoyo simple cuando una de las piernas
oscila. Asi, la identificacion del inicio y fin de doble apoyo o de cambio de fases
de marcha (apoyo-oscilacién-apoyo) en cada pierna pasa por la determinacién de
los instantes de maximos y minimos locales de la curva Fpr: TO se asocia con un
minimo, mientras que el HS con un punto de maximo.
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Figura 4.11: (a) Fuerzas de reaccién en el suelo (GRF') normalizadas segun el
peso del usuario, donde GRF; y GRF; se corresponden a las fuerzas de reaccion
del pie derecho e izquierdo respectivamente. Los instantes de contacto del talén
(HS; y HS;) y despegue de puntera (T'Oy4 y TO;) estan senalados. (b) Razén
entre las fuerzas en los apoyos y el peso del sujeto (Fzq v Fz;). Fr representa la
fuerza total en el eje z. Puntos locales de méximos (Mazx) y minimos (min) de
la curva Fp han sido senalados. Las lineas discontinuas representan la correccién
aplicada entre el punto de maximo y el contacto real del talén.

Como se puede observar en la figura 4.11, se utiliza como referencia la senal
de fuerzas de reaccion en el suelo. Esto se debe al hecho de que esta es la senal
que ofrece mayor precision en la determinacién de los instantes de inicio y fin
de contacto del pie con el suelo por ser una medida directa del evento. En esta
misma figura se aprecia que en el punto de maximo de la curva Fp ocurre algunos
milisegundos antes del contacto del talén (HS). Este fendmeno se debe al hecho
de que el punto de maximo esfuerzo para frenar la pierna oscilante justo antes
del contacto del pie con el suelo ocurre antes del instante del contacto.

Esto no es necesariamente una desventaja, pues, (i) se puede detectar el con-
tacto del talén de forma anticipada y (ii) se puede estimar linealmente este ins-
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tante a través de una relacion lineal del tipo d; >~ @ - Viarcha, donde Vyareha €S la
velocidad de marcha del sujeto y d; es la diferencia temporal entre el instante de
maximo y el contacto del talon.

Para la validacién de la deteccién precisa de los instantes de HS y TO basando-
se en los maximos y minimos de la curva de fuerza de reaccién en los apoyos de
antebrazo, se han adquirido las fuerzas en los apoyos de antebrazo y las de reac-
cioén en el suelo de dos sujetos sin ningtn tipo de patologia asociada a la marcha.
Diez repeticiones fueron realizadas por cada sujeto sumando un total de 40 pasos
sobre las plataformas dinamomeétricas. Los datos obtenidos de estos experimentos
son analizados a continuacion.

Inicialmente, se ha realizado un estudio de la correlacién entre la deteccién
temporal de los instantes de HS y TO estimados utilizando los apoyos de ante-
brazos y la medida directa de las fuerzas de reaccién en el suelo. Como se puede
observar en la figura 4.12, se obtienen indices de correlacién de 0.99864 y 0.99819
para la estimacion del TO y HS respectivamente. Este primer resultado indica
que la metodologia propuesta es valida y que existe una relacién bastante lineal
entre el instante real de los eventos y los valores estimados.

Correlacion entre la deteccion del TO Correlacion entre la deteccion del HS
10 utilizando GRF y Fr 9 utilizando GRF y Fr
9.5 r=0.99864. 8.5 r=0.99819.-
Z 9 A Z 8
<85 " _”8“ 7.5
a) <
@ %, SOEm
g 7.5 : 6.5 8
L 2 .
&g T 6 A2
6.5 5.5
6 5
6 6.5 7 75 8 85 9 9.5 10 5 55 6 6.5 7 75 8 85 9
TO utilizando GRF [s] HS utilizando GRF [s]

Figura 4.12: 4+ Usuario 1, o Usuario 2, (a) Correlacién de la deteccién de TO
utilizando GRF y Fr. (b) Correlacién de la deteccién de HS utilizando GRF y
Fr.

Ademads, de los experimentos realizados, se obtienen errores medios de es-
timacién de (—23,50 4+ 46,10) ms y (46,75 £ 50,60) ms para TO y HS. Estos
resultados son positivos considerando, por un lado, el tiempo total de ciclo (apro-
ximadamente de 1.5 s de media). En este caso, se obtienen errores para el TO de
(—0,55+1,85) % y (1,35+£2,77) % para el HS. Cabe resaltar que valores negativos
de error indican una deteccién anticipada del evento.

Por otro lado, comparando los resultados con una aplicacién actual y bastante
similar encontrada en la literatura, se obtienen errores sustancialmente menores.
Alwan et al. presenta en [96] un método para la identificacién de HS y TO midien-
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do las fuerzas o pares de reaccién en los manillares de un andador instrumentado.
FEn su trabajo, la estimaciéon del instante de HS se hace a partir de la deteccion de
maximos en la medida de los pares en el eje transversal en el manillar del anda-
dor. Una vez estimado el instante de HS, el autor utiliza la metodologia descrita
por él como la regla del 60 % que se basa en una marcha ideal, [117], y define que
la fase de apoyo corresponde al 60 % del ciclo de marcha. Como el HS marca el
inicio de la fase de apoyo y el TO su fin, el autor define que el TO ocurre en un
intervalo de tiempo (¢t = 0,6 - Ty;c10) después de la estimacién del HS, utilizando
el ciclo de marcha anterior como referencia para el tiempo total de ciclo (Tgic0)-
Aunque el valor del tiempo de ciclo se vaya actualizando a cada ciclo finalizado,
no hay evidencias de que la relacion de la duracion de la fase de apoyo relativa al
ciclo sea igual al 60 %. De hecho este valor es aceptado solamente como un valor
aproximado bajo unas condiciones de marcha no asistida y a velocidad preferida.
La tabla 4.1 presenta una comparacién del método desarrollado en esta tesis y el
estudio presentado en [96].

Tabla 4.1: Coeficientes de correlacién (r), media (m) y desviacién estandar (Std)
del error entre los instantes de TO y HS y error percentual. Comparacion de los
resultados presentados por Alwan et al. y los de este trabajo.

Método Evento r m[ms] Std m[%] Std
TO 0.9986 -23.50 46.10 -0.55 1.85
HS 0.9981 46.75 50.60 1.35 2.77
TO 0.9992 53.54 42,60 4.10 2.75
HS 0.9990 67.27 50.38 5.27 3.66

Trabajo actual

Alwan et al.

Estimacion continua de la cadencia

En esta seccion se presenta un método para la obtencién de la cadencia en la
marcha asistida por andadores a través de la medicién de fuerzas de interaccién
entre el sujeto y el dispositivo. La informacion de cadencia es importante para
realizar el estudio o la observacion espacio-temporal continuada de la marcha hu-
mana asistida. A continuacién se presenta la técnica utilizada para la estimacion
y el seguimiento de la cadencia.

Estimacion adaptativa de la cadencia En este trabajo, se propone el Weighted-
Frequency Fourier Linear Combiner (WFLC) como el método para la estimacién
continua de la cadencia de marcha a través de las fuerzas de interaccion hombre-
maquina. El WFLC es un algoritmo adaptativo que es capaz de ajustarse a una
entrada periédica utilizando un modelo sinusoidal, estimando su amplitud, fre-
cuencia y fase. La técnica se basa en IEEE-STD-1057, un estdndar para el ajuste
de ondas sinusoidales en observaciones discretas en el tiempo.
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Riviere extendi6 las caracteristicas del filtro FLC (Fourier Linear Combiner),
un filtro tipo motch adaptativo originalmente propuesto para la cancelacién de
ruido, [118], de manera que éste pudiera adaptarse también a los cambios de fre-
cuencia del movimiento por medio de una modificacién del algoritmo de minimos
cuadrados (LMS), [119]. La adaptacién de los pardmetros del modelo, en este ca-
so los coeficientes de Fourier, se realiza a través de la utilizaciéon de un algoritmo
recursivo de minimos cuadrados (Least-Mean-Square - LMS). Esta adaptacién ha
extendido el uso del WFLC a otras aplicaciones. Por ejemplo, E. Rocon presenta
en [120] la utilizacién del WFLC para la estimacién del movimiento tembloroso
en la aplicacién de una ortesis activa para la cancelacién del temblor patolégico
en miembro superior. El algoritmo WFLC ofrece, entre otras ventajas, una salida
de fase cero y de bajo coste computacional, posibilitando su implementaciéon en
tiempo real.

Anteriormente, se ha discutido que, debido al soporte parcial del peso del
usuario, las fuerzas verticales en cada uno de los apoyos de antebrazos presentan
gran correlacion con las fases de marcha. Para la estimacion de la cadencia, estas
fuerzas son combinadas. Como el algoritmo estd disenado para adaptarse a la
frecuencia dominante de una senal, [119], es importante realizar un filtrado para
aislar la banda de frecuencia en la cual la cadencia de marcha se encuentra. De
esta manera, se ha utilizado el filtro paso-banda (1-2Hz) de quinto orden tipo
Butterworth presentado en la figura 4.13.

e

Filtro > Esnmador » Cadencia
F Paso-banda Sk de cadencia
T Butterworth de WFLC
quinto orden
(1-2Hz)

Fu

Figura 4.13: Etapa de preprocesado empleada antes del algoritmo de estimacién.
El componente vertical de ambos apoyos de antebrazos son sumados y pasados
por un filtro paso-banda para el acondicionamiento de la senal. La senal resultante
es utilizada para la estimacién de cadencia a través del algoritmo WFLC.

La recursividad del WFLC minimiza el error ¢ entre la entrada sj y la senal
del modelo armonico, ecuacién 4.1. Se asume que la senal de interaccién de fuerzas
medida por los sensores puede ser modelada mateméaticamente como una senal
sinusoidal pura de frecuencia wp, mas M arménicos, [121].

M
Efp = Sk — Z [wy, sin (rwo, k) + Wy, 411 cos (rwo, k)] (4.1)

r=1

En la implementacién del WFLC, se utiliza un algoritmo de minimos cuadra-
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dos para adaptar recursivamente el valor de wp, , proporcionando una estimacion
instantdnea de la frecuencia:

a&k
Wogyy = WO, — 2HER Do (4.2)
k
9e M k k
3 Pk Z [wrk cos (r Z wo, | — Wrytnrsin | 7 Z wo, (4.3)
woy, 1 =1 t=1

El algoritmo WFLC es formulado de la siguiente manera: la ecuacién 4.4
representa una senal sinusoidal de frecuencia fundamental, wg,. El error utilizado
para realizar la adaptacion estd descrito en la ecuacion 4.5. Los pesos de frecuencia
y amplitud actualizados segin el algoritmo de minimos cuadrados (Least Mean
Square - LMS), [118], estan descritos en las ecuaciones 4.6 y 4.7 respectivamente.

sin (7" Sk wot) , 1<r<M
Ly, = . (4.4)
coS (th:1w0t)7 M41<r<2M
er = sk — Wi Xp — 1 (4.5)
M
WOy = Wo, T 20k Z r (wrkxM‘f‘rk - wM-i-T’kka) (4'6)
r=1
Wi = Wi+ 2u1ep Xy (4.7)

De esta manera, el algoritmo propuesto tiene cinco parametros para ser ajus-
tados: el nimero de arménicos del modelo, M, que es normalmente fijado en 1, la
frecuencia instantanea de inicializacion, w g, los pesos de actualizacién de ampli-
tud y frecuencia, gy p1,y el peso de sesgo, iy, para compensar derivas de baja
frecuencia, [119]. Estos pardametros fueron ajustados para estimar la frecuencia
de la senal de fuerzas preprocesada en la entrada que es la cadencia de la marcha
humana.

Metodologia experimental Para la validacién experimental del método de es-
timacién de cadencia propuesto, se ha solicitado a tres sujetos que anduvieran en
una cinta tipo tapiz rodante mientras utilizaban el andador. Durante los experi-
mentos, la velocidad de marcha se mantuvo constante durante 60 segundos y fue
manualmente cambiada para validar la capacidad del algoritmo WFLC en seguir
la cadencia de marcha en distintas velocidades. Tres velocidades fueron utilizadas
en los experimentos: 2, 3 y 4 Km/h. Las fuerzas aplicadas en las plataformas de
apoyo de antebrazos fueran adquiridas a 1 KHz y almacenadas para el analisis
futuro.

Los experimentos se han realizado en el laboratorio de analisis de movimiento.
Cuatro marcadores fueran ubicados en los pies de los usuarios (véase la figura
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4.14c). Durante los experimentos, los datos cinemaéticos referentes a las posiciones
de los pies fueran adquiridos por las seis camaras sensibles a la luz infrarroja a
250Hz para la obtencion de una senal de cadencia de referencia estable para
comparar con la estimacion realizada por el algoritmo propuesto. La figura 4.14
ilustra el esquema experimental utilizado para la validaciéon experimental.

Andador SIMBIOSIS
Tapiz Rodante

Figura 4.14: Metodologia experimental. (a) Imagen estatica del experimento. (b)
Cémaras infrarroja. (c) Ubicacién de marcadores en en los pies del sujeto.

Como en las situaciones anteriores, ambos sistemas de adquisicién estan sin-
cronizados a través de una senal de RF. La figura 4.15 ilustra de manera es-
quematica la arquitectura de adquisicion empleada en estos experimentos de va-
lidacién.

La componente en la direccién de avance (eje x en la referencia del sistema
de andlisis de movimientos) del movimiento de los pies es usada para obtener la
senal de referencia de cadencia. Considerando la referencia del sistema de foto-
grametria presentado en la figura 4.16a, cuando la componente x de la evolucion
de los pies llega al punto de minimo local 4.16b, se indica el contacto inicial del
pie y consecuentemente el inicio de la fase de apoyo. Este evento puede ser deter-
minado de manera automatica por el cruce por cero de la senal derivada de los
componentes x de la evolucién de ambos pies. La cadencia, entonces, medida en
numero de pasos por unidad de tiempo, es obtenida de forma discreta midiendo
el tiempo entre dos eventos consecutivos de la marcha. En este caso, la cadencia
es determinada a través de la inversa del intervalo temporal entre dos contactos
iniciales de uno de los pies. Los resultados de la estimacién de la cadencia utili-
zando el algoritmo WFLC y las senales de fuerza son presentados y comparados
con esta cadencia de referencia.

Resultados y Discusién Conforme se ha mencionado, el algoritmo WFLC po-
see cinco parametros que deben ser ajustados: el nimero de arménicos, M, que
normalmente se fija a 1, la frecuencia instantdnea de inicializacién, wq g, los pe-
sos de actualizacion de amplitud y frecuencia, pg y p1, v el peso de sesgo, pp,
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Andador SIMBIOSIS. Arquitectura de medida |
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Figura 4.15: Arquitectura de adquisicién utilizada en los experimentos. El
PC/104-Plus y su tarjeta de adquisicién son responsables de la conversién A /D
de los sensores de fuerza y proporcionan las senales de sincronia con el laborato-
rio de andlisis de movimiento. Este ultimo estd equipado con las seis camaras IR
brindando la evolucién espacio-temporal de los pies del sujeto.

que en este caso a sido fijado a cero, toda vez que debido al filtrado paso-banda
no se observan derivas de baja frecuencia. El pardmetro wg o fue fijado a 1 Hz,
la frecuencia de corte inferior del filtro Butterworth y, de esta manera, el valor
minimo que puede alcanzar la cadencia en los experimentos propuestos.

Para el ajuste de los parametros o y p1, se probaron diversas combinacio-
nes buscando la minimizacién del Error Cuadratico Medio (MSE, Mean Square
Error). La ecuacién del error utilizado se presenta en la ecuacién 4.8. La Tabla
4.2 presenta los valores ajustados de pg y p1 para los tres sujetos, ademéas del
MSE obtenido en los experimentos.

no /2 _ f2
MSE:ZM (4.8)

n
k=1

Donde f., y fck son las cadencias medidas y estimadas, respectivamente, en la
muestra k, considerando n como el nimero total de muestras de un determinado
experimento.

Una vez ajustados los parametros, la figura 4.17 ilustra un ejemplo de la
cadencia estimada y la referencia con el sistema de fotogrametria y el error por-
centual instantdneo descrito en la ecuacién 4.9. Como puede ser observado en las
curvas, el error es maximo en el inicio de los experimentos, durante el tiempo de
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Cinta “Tapiz rodante”
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Figura 4.16: (a) Definicién de los ejes y (b) la evolucién de los pies del sujeto en
la direccién x empleada para el cdlculo de la senal de referencia para la cadencia.
El cruce por cero de la senal derivada de la componente x de la progresién de los
pies es utilizado para la obtencion de la cadencia con el sistema de fotogrametria.

Tabla 4.2: Pardmetros ajustados para cada sujeto y el Error Cuadratico Medio
obtenido.

Sujeto Ho 75 MSE [Hz]
1 1,290-107° 3,200-107% 3,188-1077
2 1,200-107° 2,150-1072 3,931-1072
3 4,800-107% 2,000-10"% 5,404-10"2

estabilizacion del algoritmo.

%E)y = W = Jal 1009 (4.9)

fc;C

Se considera superado el tiempo de estabilizacién una vez que el error ins-
tantaneo %FE} se encuentra por debajo de 5 %. En el caso presentado en la figura
4.17, el tiempo de estabilizacién es de 2.749 s. Para los otros dos sujetos, se ha
obtenido un tiempo de estabilizacién similar al presentado (3.053 sy 4.132 s para
los sujetos 2 and 3 respectivamente). Una vez que el algoritmo ofrece valores de
salida estables, la estimacion de cadencia es bastante precisa incluso en los ins-
tantes en los cuales se introducen los cambios de velocidad en el tapiz rodante. En
el caso de la figura 4.17, los cambios de velocidad ocurren en los instantes t=70
sy t=130 s. Como se observa, el algoritmo ofrece el seguimiento de cadencia con
poco error en estos instantes igualmente.

El estudio presentado en esta seccion es importante no sélo para la estimacién
en tiempo real de la cadencia con las senales de fuerza. Como se observara en
la seccion siguiente, es importante saber la frecuencia de los pasos del sujeto
de manera a estimar y eliminar la componente de fuerzas debido a la marcha
humana en todos los ejes de los sensores de fuerza. De esta manera, se podria
realizar el filtrado selectivo de esta componente para obtener las fuerzas debidas
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Figura 4.17: Curva de aprendizaje (learning curve): cadencia de referencia versus
estimada con el algoritmo WFLC y el error instantdneo de estimacién.

a otros eventos de la interaccién hombre-maquina en la marcha asistida.

4.2.4. Eventos transitorios relacionados con intenciones de guiado

Antes de iniciar el estudio de las seniales de fuerza relacionadas con los gestos,
posturas y los comandos de guiado es importante definir una serie de conceptos
que seran usados en esta seccion.

Inicialmente, conviene realizar un analisis mas detallado de las senales obte-
nidas en el subsistema de medicién de fuerzas en el grupo superior. La figura 4.18
muestra un ejemplo tipico de las senales obtenida de un experimento.

Como se puede observar en la figura 4.18, aparte de las dos componentes rela-
cionadas con las fases de marcha y las intenciones de guiado, hay una componente
de frecuencia mas alta que sélo se presenta durante la etapa del experimento en
la cual el sujeto se mueve con el dispositivo. Esta componente se observa especial-
mente en el eje y (direccién de avance) de las senales de fuerza y estd relacionada
con las imperfecciones en el suelo o excentricidades en las ruedas del andador, ori-
ginando vibraciones en la estructura. Debido a la alta sensibilidad de los sensores
de fuerza instalados en el andador, estas componentes indeseadas son captadas.

De esta manera, para la obtencién de las componentes de fuerza relaciona-
das con las intenciones de guiado aplicadas por el usuario, se propone el método
de doble filtrado, presentado en la figura 4.19. Por un lado, la etapa de filtrado
superior elimina las componentes de alta frecuencia relacionadas con las imperfec-
ciones de las ruedas o las irregularidades del terreno. Por otro, la etapa inferior
estima las componentes de las sefiales de fuerza relacionadas con la pauta de
marcha del sujeto. Para ello, se utiliza un filtro selectivo y adaptativo ajustado
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I Andador sin sujeto apoyado
Sujeto apoyado (sin caminar) sobre la estructura
Marcha asistida

Fuerza de avance [KgF]
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Figura 4.18: Datos originales obtenidos del eje y (direccién de avance) del sensor
de fuerza del lado derecho de la plataforma de medicién.

a la frecuencia de la cadencia (obtenida con la técnica WFLC) del sujeto. En las

secciones siguientes se presentan el disenio y la validacién de estas dos etapas de
filtrado de la senal.

— )
Eliminacion de F i
Fi perturbaciones de

alta frequencia

A 4

Fui

Estimacion de
componente
debido a la marcha

Fi: Serial de fuerza obtenida del sensor i

F’i:  Senal obtenida en la salida de la etapa de filtrado

Fead i: Componente periodica de la seiial debido a las
oscilaciones originadas por los pasos en la marcha

Fii:  Componente relacionada con los transitorios da la
marcha

Cadencia de marcha

Figura 4.19: Doble filtrado utilizado para la extraccién de las componentes de las
senales de fuerza relacionadas con las intenciones de guiado del dispositivo.

Eliminacién de las perturbaciones de alta frecuencia

Anteriormente, las senales de alta frecuencia fueron ignoradas y se han eli-
minado empleando filtros conocidos como Zero-phase forward and reverse digital
filtering, [122]. Estos filtros son implementados en dos fases. La primera, de forma
causal, avanzando en el tiempo, y la segunda, de forma no causal, filtran los datos
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de forma inversa en el tiempo. De esta manera se obtienen filtros con fase zero y
con excelentes caracteristicas de magnitud.

Evidentemente, debido a la no causalidad, estos filtros sélo pueden ser em-
pleados en el procesamiento off-line de los datos. De esta manera, para la iden-
tificacién de los pardmetros de la marcha asistida conviene el estudio de técnicas
de filtrado que puedan ser implementadas en tiempo real.

Los filtros recursivos cldsicos siempre introducen una diferencia de fase im-
portante entre la senial de entrada y la de salida, provocando un retardo temporal
en la senal filtrada. Esa situacién no es deseada en casos como el presentado en
esta tesis doctoral, en los cuales un retraso muy elevando en la senal de salida
podria originar un problema practico importante en la respuesta del sistema de
marcha asistida. Si suponemos una versién motorizada del andador SIMBIOSIS,
el retraso procedente del filtrado de las senales se sumaria a los retrasos introdu-
cidos por los clasificadores o sistemas de control utilizados para la determinacion
de los comandos a ser ejecutados por el sistema motor.

Si, por un lado, debido a la problematica presentada, conviene buscar técnicas
de filtrado maés eficientes, por otro, considerando que el dispositivo desarrollado
lleva una electrénica empotrada se debe dar importancia al coste computacional
de estas técnicas. De esta manera se han estudiado e implementado filtros g-h'
para la eliminacion de estas componentes indeseadas de forma eficiente y sin
introducir retardos importantes en las seniales medidas.

Filtros g-h Los filtros g-h son filtros recursivos muy simples, basados en es-
timadores de segundo orden que estiman la posicién y velocidad de un objeto
utilizando un modelo dindmico en donde la referencia a seguir se mueve a velo-
cidad constante. Aunque el modelo dindmico suponga un sistema de velocidad
constante, puede que la referencia no se mueva asi. Sin embargo, como los movi-
mientos humanos son lentos y con aceleraciones muy pequenas, [123], y utilizando
una tasa de muestreo elevada, la asuncion de velocidad constante es bastante ra-
zonable. Por ejemplo, en su tesis doctoral, E. Rocon, [120], propone la utilizacién
de filtros g-h para la extraccién de movimientos voluntarios en usuarios con tem-
blor patolégico y la utilizaciéon de estos movimientos para el control de una ortesis
activa de miembro superior.

De esta manera, se presentan las ecuaciones g-h de actualizacion o filtrado,
(4.10) (4.11), que ofrecen la actualizacién de la posicién y velocidad de un objeto.

Tk = Trjp—1 + Ik (Uk — Tpp—1) (4.10)

Yk — @k|k—1)

- (4.11)

Thi = Tppp—1 +

'En la literatura, los filtros g-h también son conocidos como filtros oo — .
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Donde, = y @ son la posicién y la velocidad del objeto, Z;; y fnuj son las
estimaciones de la posicién y velocidad en el instante ¢ utilizando la medicién
realizada en el instante j. Los pardmetros g e hi son los parametros con los
cuales se atribuye un mayor o menor peso a la medida, y;. En general, estos
parametros dependen del tiempo de muestreo. Finalmente, T simboliza el periodo
de estimacion, que en este caso es igual al periodo de muestreo.

Por lo general, no interesa conocer el valor de Ty y si 1. De esta ma-
nera, se presentan las ecuaciones g-h de prediccion, en las cuales se asume un

movimiento de velocidad constante, ecuaciones 4.12 y 4.13.

Tk = Thjk (4.12)

Stk = Eppe + Tpppn (4.13)

Combinando las cuatro ecuaciones anteriores, se obtienen las ecuaciones g-h
de prediccion vy filtrado.

2 ° hk N
Thyilk = Thlk—1 T 7(% — Tik—1) (4.14)

Errifk = Tt + Tppn + 06Uk — Brje—1) (4.15)

Finalmente, considerando criterios de estabilidad, de la literatura se obtiene
que los filtros g-h son estables siempre que se cumplan las condiciones presentadas
en la ecuacion 4.16, [124].

g>0
h>0 (4.16)
4-2g-h>0

Como se puede observar de las ecuaciones 4.14 y 4.15, el método de filtrado
empleado es de simple implementacién siendo bastante razonable su empleo en
aplicaciones embarcadas como la diseniada en este trabajo. El ajuste de los filtros
depende tnicamente de la seleccion de los pardmetros g e hp que pueden ser
constantes, o pueden variar a lo largo del tiempo, como en el caso del Filtro de
Kalman, [125].

En este trabajo se utilizarén los filtros g-h con coeficientes constantes (i.e.,
gr = gy hiy = h) manteniendo el criterio del bajo coste computacional de los
algoritmos de filtrado. De esta manera, el problema del ajuste adecuado del filtro
g-h se resume a la seleccién de los parametros g y h.

En la literatura hay varias métricas para la eleccion de los parametros de
filtros g-h. Algunas de ellas serdn evaluadas a continuacion.
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Filtro Benedict-Bordner El filtro Benedict-Bordner esta concebido para mini-
mizar el error transitorio de prediccién para una variacion de velocidad de tipo
escal6n en la referencia que se estd siguiendo, [126]. El error de estimacién tran-
sitorio es definido como el error producido en la estimacién del filtro cuando hay
un cambio brusco en la velocidad de la referencia.

Considerando la minimizacién presentada por los autores en [126], la seleccién
oOptima del parametro h es dada por la ecuacién 4.17

g2

(4.17)

Sin embargo, los autores no presentan una metodologia para la seleccién del
parametro g. La seleccion de dicho pardametro se debe hacer, por un lado, consi-
derando las ecuaciones de estabilidad (4.16) presentadas anteriormente. Por otro
lado, se debe obtener una métrica para la seleccién del parametro g de manera
que el filtrado sea eficiente y no introduzca una sobreamortiguacion en la senal
deseada. La métrica para la optimizacién en la seleccién del pardmetro g en este
caso y en el de los demas filtros analizados en este trabajo serd presentada mas
adelante en este capitulo.

Cabe resaltar que segun las ecuaciones de los filtros g-h presentadas ante-

riormente el parametro 7' también influye en el rendimiento del filtro. En este
caso, como se ha optado por una frecuencia de muestreo de 1 KHz para todos
los subsistemas integrados en el andador, se ha dejado fijo este parametro en
T = ﬁs.
Filtro criticamente amortiguado Como el propio nombre del filtro indica, en
el caso de este filtro, los pardmetros g y h son seleccionados de manera que la
respuesta del filtro sea criticamente amortiguada, [124]. El fundamento de esta
técnica de seleccion de los parametros del filtro se basa en estimar la posicion
futura segin una recta que mejor se ajusta a todos los puntos medidos hasta el
momento. Considerando una aproximacion 6ptima para el ajuste de esta recta,
se podria utilizar la minimizacién del error por el método de minimos cuadrados
segun la ecuacién 4.18.

N N
e= Z 2 = Z(fn — yn)? (4.18)
n=0 n=0

El principal problema de esta solucién es que se asigna un peso idéntico a
todas los datos anteriores y a la ultima muestra. Para eliminar este problema, se
propone una modificacién que da mayor importancia a los errores mas recientes,
seguin la ecuacién 4.19, conocida por ajuste por minimos cuadrados descontados.

N

ep = Z Hre%n —) (4.19)
r=0
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Donde el factor de peso 6 es dado por 0 < 6 < 1.

De esta manera, realizadas ciertas simplificaciones matematicas, presentadas
en [124], se obtiene que los pardmetros g y h de las ecuaciones de los filtros g-h
son dados por:

2
g=1—10
4.20
{ h=(1—-0)* (4.20)
Aparte de esto, otra ventaja conseguida es que no es necesario almacenar
todos los datos anteriores para la predicciéon como seria necesario en el método
de los minimos cuadrados.

Igualmente que en el caso del filtro Benedict-Bordner solamente hay que se-
leccionar un parametro (6) en el diseno del filtro.

Seleccion y optimizacion de los filtros Para la selecciéon de los pardmetros
en los filtros g-h mencionados anteriormente, se ha empleado una métrica que
determina el error de la senal filtrada con los filtros propuestos en relaciéon a
una senal de referencia. Esta senial de referencia ha sido obtenida empleando los
filtros conocidos por Zero-phase forward and reverse digital filtering, presentados
al principio de esta seccién. La construccién no causal de estos filtros hace que
estos sean Optimos para el procesamiento off-line de los datos toda vez que no
introducen ningun tipo de retraso en la senal filtrada. De esta manera que se
pueden emplear filtros de alto orden sin el problema asociado del desfase en la
senal filtrada.

Para la determinacion de la expresion a ser utilizada para el error, se debe
tener en cuenta, por un lado, la velocidad con que los algoritmos propuestos
responden a los cambios en las senales de fuerza y, por otro, la suavidad de la
senal de salida. De esta manera, se ha empleado la formulacion conocida como
Error Cinematico de Seguimiento (EC'S), presentado en la ecuacién 4.21.

ECS =[] + o2 (4.21)

Donde, |¢| es valor medio del error absoluto de la sefial filtrada en relacién a
la sefial de referencia y o2 es la varianza de la estimacién de la referencia. De esta
manera, H representa una medida de lo rdpido que se ajusta la senal filtrada a
la sefial de referencia y o2 es una medida de la suavidad de la sefial filtrada.

Siguiendo esta aproximacion, las senales obtenidas de experimentos de marcha
realizados con cinco sujetos han sido procesadas de manera que se seleccionara
los valores éptimos de los coeficientes de cada filtro para obtener el minimo Error
Cinematico de Seguimiento en cada caso y para cada tipo de filtro.

Los experimentos consisten en cinco etapas: (i) apoyarse sobre el andador
durante 3-5 segundos, (ii) caminar con el andador en linea recta por un largo
pasillo, (iii) realizar un giro de 90 grados, (iv) seguir caminando por un segundo
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pasillo, (v) pararse y quedarse apoyado sobre el andador por 3-5 segundos. Se
realizaban alternadamente giros a la derecha (GD) y a la izquierda (GI) con el
fin de obtener las senales mas diversas. Cada experimento se ha repetido tres
veces para cada lado, generdandose un total de seis experimentos por cada sujeto
y treinta senales para la seleccion de los filtros. Cada experimento tenia una
duracién de entre 50 y 70 segundos dependiendo de la velocidad de marcha de cada
sujeto que ha sido dejada a la elecciéon del mismo. De esta manera se evidencia
la gran cantidad de datos utilizada en la seleccién y optimizacion de los filtros.

Los valores éptimos de los coeficientes de los filtros, acompanados del EC'S y
del retraso (d) asociados han sido comparados también con el filtro Butterworth
de orden uno, en el cual la frecuencia de corte también ha sido optimizada segun el
mismo criterio (reduccién del EC'S). Los resultados de este andlisis se presentan
en la tabla 4.3. Como los experimentos con giros a la derecha y a la izquierda
no presentan diferencias significativas en la seleccion del filtro apropiado para
la eliminacién de las componentes de alta frecuencia, los resultados de los seis
experimentos realizados con cada uno de los cinco sujetos han sido agrupados.

En el estudio presentado en la tabla 4.3 se analizan solamente los resultados
de los filtros aplicados sobre los ejes y de los sensores de fuerza, debido al hecho
de que estas son las seniales que mas influencia sufren por el ruido introducido por
las excentricidades e imperfecciones en las ruedas o irregularidades en el suelo.

Como se puede observar, el ECS es muy bajo para todos los filtros empleados.
Conforme a lo esperado, las sefiales filtradas por el filtro de Butterworth de orden
1 presentan los menores ECS ((1,605 +0,3325) - 10~1), por el hecho de que como
este filtro no ofrece una estimaciéon de las senales futuras hay menores sobre-
oscilaciones en la senales filtradas. Sin embargo, por esta misma razon, estas son
las seniales que mads retraso presentan en relacién con las senales de referencia
(cerca de 32ms en media).

En el caso de las senales filtradas con el filtro Benedict-Bordner se observa
que aplicando los filtros ideales (segin la minimizacién del ECS), se obtiene el
menor retraso en las senales. Sin embargo, para este filtro asi como para el filtro
de Butterworth, hay una mayor dispersién en los valores de los coeficientes de
los filtros ideales para cada caso cuando se compara con el filtro criticamente
amortiguado.

Los valores de ECS obtenidos con el filtro criticamente amortiguado son equi-
valentes a los obtenidos con el filtro Benedict-Bordner (1,923 + 0,4002) - 10~! y
(2,014+40,4194)-1071, respectivamente). Por un lado, el retraso introducido en las
senales, aunque menor que los obtenidos por el filtro Butterworth, son mayores
que los introducidos por el filtro Benedict-Bordner.

Por otro lado, hay una menor desviacién estandar en los coeficientes de los
filtros éptimos cuando son comparamos con los otros dos métodos, lo que indica
que si se emplea el filtro con el coeficiente medio entre todos los experimentos
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Tabla 4.3: Comparativa entre los estimadores propuestos y el filtro de Butterworth
de orden 1. Valores dados en la forma {mediatdeviacién estindar} para cada
sujeto considerando los seis experimentos.

Filtro Butterworth

Suj

j.  Sensor

ECS [kgf]

0 [ms]

frecuencia de corte

1 Fyaer (1,727 £0,1161) - 107" (3,000 £ 0,1633) - 10' (4,233 £ 0,4298) - 10°
Fyi.g (1,674 40,0756) - 107" (2,967 £ 0,1247) - 10* (4,483 £ 0,3880) - 10°
9 Fyaer  (1,093£0,1219) - 107" (3,133 £0,2211) - 10* (3,975 £ 0,5170) - 10°
Fyi.g  (1,04140,1145)-107" (3,067 £0,1795) - 10* (4,283 £ 0,4870) - 10°
g Frae  (1,77240,2902) 1071 (3,167 4+ 0,2809) - 10" (3,767 £0,6718) - 10°
Fyi.q (1,77240,2638) - 107" (3,217 £ 0,1067) - 10* (3,767 £ 0,2494) - 10°
4 Frae  (1,73240,2201) 107" (3,217 £0,1067) - 10" (3,458 £ 0,4522) - 10°
Fyi.q (1,652 40,2061)-107" (3,217 £ 0,1067) - 10* (3,633 £0,2115) - 10°
5 Fyaer (1,771 £0,1740) - 1071 (3,467 £ 0,1374) - 10' (3,100 £ 0,3354) - 10°
Fyi.g  (1,81740,1905) - 107" (3,300 £ 0,1547) - 10* (3,500 £ 0,3266) - 10°
Media (1,605 40,3325) - 10~ (3,175 £ 0,2150) - 10* (3,820 +0,5885) - 10°
Filtro Benedict-Bordner
Suj.  Sensor ECS [kgf] 0 [ms] g
1 Fyaer  (2,194£0,1455) - 107" (1,583 4£0,1462) - 10" (2,817 £0,1795) - 1072
Fyi.q  (2,13140,0893)-107" (1,517 £0,1951) - 10" (2,900 £ 0,2828) - 1072
9 Fyaer (1,396 +0,1569) - 1071 (1,933 4£0,3902) - 10* (2,517 +0,3727) - 102
Fyi.g  (1,33340,1414) - 107" (1,850 £ 0,4113) - 10" (2,633 £ 0,4758) - 1072
3 Fyaer (2,2034£0,4284) - 107" (1,900 4 0,4397) - 10" (2,425 £ 0,3521) - 102
Fyizg  (2,29140,3513) -107" (1,933 +£0,2134) - 10" (2,542 £ 0,2070) - 1072
1 Fyaer  (2,105£0,2947) - 107" (1,967 £0,1972) - 10" (2,223 £0,1863) - 1072
Fyi.q  (2,01940,2605) -107" (1,967 +1,5986) - 10" (2,292 4 0,1170) - 102
5 Fyaer  (2,18340,2209) - 1071 (2,383 4 0,2544) - 10* (2,041 +0,1538) - 102
Fyi.g (2,284 40,2446) - 107" (2,100 £ 0,3215) - 10" (2,229 & 0,2634) - 1072
Media (2,014 £0,4194) - 107" (1,9133 £0,3721) - 10" (2,469 +0,3781) - 1072
Filtro Criticamente Amortiguado
Suj.  Sensor ECS [kgf] 0 [ms] 6
| Frae  (212440,1447)-1071 (2,050 £0,2432) - 10" (9,857 £0,01374) - 10
Fyi.q (2,056 +0,0896) - 107" (1,967 £0,2494) - 10" (9,850 £ 0,01528) - 10~*
o Fyae (1,32140,1437) 107" (2,533 4£0,4988) - 100 (9,877 4 0,02054) - 107+
Fyi.q (1,26240,1311) - 107" (2,217 £0,3891) - 10" (9,862 £ 0,02267) - 10~*
3 Frae  (210840,3627) 1071 (2,533 40,6600) - 10" (9,882 4+ 0,02340) - 10!
Fyizg (2,17440,3218)-107" (2,617 £0,3184) - 10" (9,878 £0,01344) - 107"
4 Fraer  (2,035£0,2687) 1071 (2,567 +0,3815) - 10" (9,890 + 0,01633) - 10~*
Fyi.q (1,947 40,2533) - 107" (2,433 £0,1795) - 10" (9,883 £ 0,00745) - 10~*
5 Frae (2,094 £0,2037) - 107" (2,967 £0,3543) - 10" (9,900 & 0,01155) - 10+
Fyizq (2,177 40,2495) - 107" (2,783 £0,3288) - 10' (9,899 £ 0,01344) - 10~*
Media (1,923 £0,4002) - 107" (2,467 £0,4847) - 10" (9,877 £ 0,0225) - 107!

de todos los usuarios se estaria seleccionando el filtro que maés se acerca al filtro

ideal particular.

De esta manera, considerando que el valor del ECS es bajo para los tres casos,

se debe seleccionar entre el filtro Benedict-Bordner, que ofrece el menor retraso,

y el criticamente amortiguado, en el cual el filtro medio es bastante cercano al

filtro éptimo para cada sujeto y experimento.
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Aparentemente, por el hecho de haber menos dispersion entre los coeficientes
del filtro criticamente amortiguado éste parece ser la mejor opcién. Sin embargo,
esta afirmacion no tendria en cuenta la sensibilidad de los dos filtros frente a la
variacion de los coeficientes seleccionados. De esta manera, para la seleccion del
filtro més adecuado a las senales, es decir, el filtro que presente el mejor ECS y
el menor retraso sobre la senal filtrada, se han procesado todos los datos con los
valores medios de los coeficientes de los filtros Benedict-Bordner y criticamente
amortiguado. Los resultados obtenidos se presentan en la tabla 4.4.

Tabla 4.4: Comparativa entre los estimadores propuestos utilizando los valores
medios para los filtros obtenidos para los cinco sujetos en sus seis experimentos.
Valores dados en la forma {mediatdeviacion estindar}.

Filtro Benedict-Bordner g = 2,469 - 10>
Suj.  Sensor ECS [kgf] 0 [ms]

1 Fyaer (2,2124£0,1483) - 1071 (1,850 + 0,055) - 10"

Fyizg  (2,15340,8693) - 1071 (1,883 £0,041) - 10*

5 Fraer (1,406 +£0,1700) - 107" (1,933 £0,103) - 10*

Fyiq (1,343 4£0,1469) - 107" (1,950 4 0,055) - 10*

3 Fyaer (2,231 40,4683) - 107 (1,850 4 0,176) - 10*
Fyizg (2,299 4 0,3875) - 107+ (2,000 £ 0) - 10"

4 Frae  (2,126£0,3298) - 107" (1,783 £0,041) - 10*

Fyizg (2,028 4£0,2834) -107* (1,833 +£0,082) - 10*

5 Frae  (224440.2702)- 107" (1,983 £0,117) - 10*

Fyi.q (2,303 40,2508) -107" (1,900 4 0,063) - 10*

Media (2,035 £0,358) - 107! (1,897 4 0,697) - 10*

Filtro Criticamente Amortiguado, § = 9,877 - 10T
Suj.  Sensor ECS [kgf] 0 [ms]

) Fyger  (2,14040,145) - 107" (2,517 £ 0,075) - 10"

Fyi.q  (2,082£0,080) 107" (2,567 & 0,103) - 10*

) Fyaer  (1,3314£0,157) - 107" (2,467 £ 0,103) - 10"

Fyi.q (1,271 £0,136) - 107" (2,533 4 0,082) - 10*

5 Frae (214440410 107" (2,33340,103) - 10

Fyizq (2,180 £0,356) - 107" (2,550 4 0,084) - 10*

y Frae  (2061£0,314) 107 (2,183 40,075) - 10

Fyi.g (1,954 £0,279) - 107" (2,283 4 0,075) - 10*

5 Fyaer  (2,14940,251)-107" (2,350 £ 0,084) - 10!

Fyiq (2,196 £0,259) - 107" (2,350 4 0,084) - 10*

Media (1,951 £0,350) - 10" (2,413 4+ 0,131) - 10*

Aunque anteriormente se haya observado que los coeficientes éptimos del filtro
criticamente amortiguado presentan menor dispersién, de los datos de la tabla
4.4 se observa que el filtro Benedict-Bordner presenta mejores resultados para los
datos obtenidos experimentalmente. Tal como indica la tabla, en todos los casos
este filtro presenta el menor retraso y un valor de ECS bastante similar (aunque
un poco superior).

De esta manera, se selecciona el filtro Benedict-Bordner como ideal, entre
las opciones analizadas en este trabajo, para la eliminacién de las componentes
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de alta frecuencia en las senales de fuerza de interaccién en el tren superior. La
figura 4.20 presenta la senal original y la filtrada con el filtro Benedict-Bordner
con g = 2,469 - 10~2. Como se puede observar, todavia existe un pequefio rizado
en la senal, pero la reduccién de éste a través de la modificacién del pardmetro

g del filtro implicaria un mayor retraso en la senal y, por consiguiente, un peor
ECS.

7

seiial original J
5 - sefial filtrada d
3L ‘ N

fuerza [kgf]

1 1 1 1 1 1
1y 10 20 30 40 50 60 70
tiempo [s]

Figura 4.20: Senal original y filtrada con el filtro Benedict-Bordner elegido en
esta seccion.

La figura 4.21 presenta un detalle de las mismas senales presentadas ante-
riormente. Como se puede observar, hay pequenas sobreoscilaciones debido a la
caracteristica de estimacién y filtrado de los filtros g-h. Sin embargo, a la vez se
observa el pequeno retraso introducido por el filtro y la elevada calidad de filtrado
conseguida.

sefal original

— seflal filtrada

fuerza [kgf]

9 10 11 12 13 14 15 16
tiempo [s]

Figura 4.21: Detalle de las senales de fuerza con y sin el filtro elegido.



134 CAPITULO 4. CARACTERIZACION DE LA IHM EN MARCHA CON EL ANDADOR SIMBIOSIS

Estimacion de componente debido a la cadencia y pautas de marcha del sujeto

Antes de llegar al diagrama de bloques presentado anteriormente en la figura
4.19, algunas posibilidades han sido estudiadas para eliminar de las senales de
fuerza las componentes relacionadas con los movimientos debidos a la marcha del
sujeto.

La primera opcién, quizas la mas intuitiva, seria el filtrado en serie de la senal
con una metodologia similar a lo presentado en la seccién anterior (véase la figura
4.22). De hecho se podria utilizar un filtro para eliminar, a la vez, las perturbacio-
nes de alta frecuencia y las sefiales debidas a la marcha del usuario. Esta solucién
no seria apropiada por la cercania entre las frecuencias de las senales de marcha y
las senales gestuales/posturales aplicadas por el usuario que indiquen los coman-
dos de guiado. De esta manera, si se hubiera optado por esta alternativa, habria
el riesgo de eliminar, de forma no intencionada, ciertas componentes importantes
de las senales de fuerzas.

Eliminacion de
FF—» componente [P Ftﬁi

debido a la marcha

Figura 4.22: Opcion de filtrado para eliminar, a la vez, las perturbaciones de alta
frecuencia y las senales debido a la marcha del usuario.

Anteriormente, en este capitulo, se ha presentado el algoritmo WFLC. Como
se ha indicado, este algoritmo WFLC estima una entrada periddica utilizando un
modelo sinusoidal, estimando su frecuencia, amplitud y fase, todas ellas variantes
en el tiempo. Asi, la segunda posibilidad estudiada ha sido la utilizacién de este
algoritmo para estimar la componente debida a la marcha del sujeto y, asi, elimi-
nar esta senal de la senales de fuerza originales, segtin se indica en la figura 4.23.
Del mismo modo, esta opcién no es la mas adecuada ya que introduce retraso
debido el filtro pasa-banda necesario para garantizar el funcionamiento adecuado
del algoritmo WFLC. Asi, la resta de esta componente seria realizada con desfase
en relacion a la senal original.

- s
Eliminacién de F i
Fi perturbaciones de

alta frequencia

Foi

Fcadii

—» WFLC

Figura 4.23: Doble filtrado utilizado para la extraccién de las componentes de las
senales de fuerza relacionadas con las intenciones de guiado.

Por todo ello, se ha estudiado una tercera variante, presentada inicialmente
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por Riviere, [127], que combina el algoritmo WFLC con el FLC (figura 4.24). El
FLC (Fourier Linear Combiner) es un algoritmo adaptativo que utiliza un mode-
lo dindmico de Fourier para estimar senales cuasi-periddicas con una frecuencia
conocida. De esta manera, la etapa WFLC pasa la estimacion de frecuencia (ca-
dencia) al algoritmo FLC y éste se encarga de estimar la componente en esta
misma frecuencia (y sus armoénicos) de la senal de entrada. Considerando que
la cadencia no varia de manera rapida durante la marcha, aunque exista algin
retraso en la estimacién de la frecuencia, la estimacién final de la senal Fi,q, no
se ve afectada.

Otra ventaja de este método es que se pueden utilizar senales distintas (o
combinaciones de varias senales) para la entrada de la etapa de estimacién de
la cadencia. Asi, se pueden seleccionar las componentes en las cuales las senales
debidas a la cadencia sean mas evidentes o bien senales provenientes de otros
subsistemas, mejorando el filtrado adaptativo de las senales de fuerza. Como
se puede observar en la figura 4.24, se ha utilizado la etapa de estimacion de
cadencia desarrollada anteriormente en este capitulo. En esta misma figura ya se
ha incluido el filtro Benedict-Bordner de la etapa superior (ajustado en la seccién

anterior).
Filtro F ’i
Fi P Benedict-Bordner Ft i
2=2.469.10 -
Fcadﬁi
» FLC

e e e A Bl
1 F :
1 L apoyo_der r .
! ’ ' Fi: Serial de fiterza obtenida del sensor i
! ' F’i: Sefial obtenida en la salida de la etapa de filtrado
i 1 Fead i: Componente periddica de la seial debido a las
X P WFLC | oscilaciones originadas por los pasos en la marcha
' X Fii: Componente relacionada con los transitorios da la
' X marcha
' Fapoyoiizq |

1 Etapa de estimacion de cadencia !
____________________________ I

Figura 4.24: Esquema actualizado del doble filtrado utilizado para la extraccién
de las componentes de las senales de fuerza relacionadas con las intenciones de
guiado.

El algoritmo FLC El FLC es un algoritmo adaptativo que, utilizando un modelo
dindmico de Fourier, es capaz de estimar seniales cuasi peridédicas. En este caso,
a diferencia del WFLC presentado anteriormente, la frecuencia de la senal que se
quiera estimar debe ser conocida y el algoritmo FLC adapta la amplitud y la fase
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de la senal a esta frecuencia. El modelo de Fourier con M arménicos utilizado

esta presentado en la ecuacion 4.22.

M
s = Z[wrsin(rwok) + war41c08(rwok)] (4.22)
r=1

El algoritmo FLC opera estimando de forma adaptativa los coeficientes de
la serie de Fourier (W}) segun un algoritmo recursivo basado en el método de
minimos cuadrados (algoritmo LMS). Como se puede ver en la figura 4.25, el
algoritmo tiene dos tipos de entradas. Por un lado, se encuentran las senales de
referencia (Xj), un conjunto de M arménicos de senos y cosenos a la frecuencia
fo= ;—fr Por otro lado, la senal ¢, resultado de la resta entre las seniales y y S.
La primera senal, y;, es normalmente la senal medida en un proceso y comprende
una componente oscilatoria, sg, la cual se desea estimar con el algoritmo FLC
y la componente vy, en este caso, la senal de entrada libre de la componente

oscilatoria (sg).

Y= Skt Vi €
Xk
= =
| sin(wok) +
| I
| sin(Mawok)
| |
| cos(mok) !.
| : |
|COS(M6)0k) - }2\_/
o — 1 _ 1
LMS P
FLC Recursion ™

Figura 4.25: El algoritmo conocido como Fourier Linear Combiner - FLC. Es-
te algoritmo adaptativo compone una serie dindmica de Fourier truncada para
modelar la senal de entrada, conociéndose la frecuencia de esta senal.

Como se muestra en la figura, el algoritmo LMS se encarga de la adaptacién
de los parametros del modelo, es decir, del ajuste del vector de los coeficientes
Wy de la serie de Fourier. Finalmente, el algoritmo FLC queda definido de la
siguiente forma:
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i k 1<r<M
- sin (rwok) , <r< (4.23)
cos ((r — M)wok), M+1<r<2M
ex = yr — WEX,, (4.24)
Wi = Wi+ 2ue Xy, (4.25)
Donde Wy, = [Wig...Wapsi] es el vector adaptativo de los coeficientes de

Fourier, y; es la senal de entrada, M es el nimero de armoénicos del modelo
utilizado y p es el parametro de ajuste de los coeficientes a ser estimados.

Varias caracteristicas del FLC son 1tiles para la cancelacién de senales cuasi-
periédicas, como en el caso presentado en este trabajo. Primeramente, el FLC
adapta la amplitud y fase de una oscilacién en su entrada y es capaz de hacer
un seguimiento de sus cambios, [128]. Ademas, es un método de muy bajo coste
computacional, [128], ofrece intrinsecamente una salida de fase cero, [129], y tiene
un cero en el infinito, [127].

A modo de demostracion de la potencia del algoritmo aqui propuesto, se pre-
senta una simulacién utilizando senales sintéticas. En la figura 4.26 se muestra el
funcionamiento del algoritmo propuesto. De manera intencionada se ha seleccio-
nado un valor de p = 0,009 para que se pueda apreciar el tiempo de convergencia
del algoritmo. De la literatura, [128], se obtiene que el tiempo de convergencia
estd relacionado con el valor del pardmetro p seleccionado. Como indica la figura,
la senal y seleccionada estd compuesta por una senal sinusoidal con frecuencia
de 50 Hz (y1), una segunda sinusoide a 5 Hz (y2) y una componente dc (y3).
Todas estas senales tienen amplitud unitaria y son sumadas para obtener la senal
Yy = y1 + y2 + y3. Se ajustan las entradas del algoritmo FLC para separar la
componente de 50 Hz, como se puede ver en la figura 4.26.

W\NVWIWWVWWWWMWWUWWWVWWWUWWM yi
o 02 04 06 08 1
.

M=1 —»p FLC
f=50Hz p=0.009

Figura 4.26: Simulacién del algoritmo FLC con senales sintéticas.
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Sin embargo, el buen funcionamiento del algoritmo depende de la determina-
cién correcta de la frecuencia de referencia, wg. En el caso del andlisis off-line de
los datos, esta frecuencia pode ser introducida al algoritmo, pero en el caso de es-
te trabajo, interesa conocer esta frecuencia en tiempo real, para que el algoritmo
FLC sea capaz de estimar la componente de la fuerza relacionada con los pasos de
manera continua durante la marcha. Como ya se ha presentado en la figura 4.24,
en este trabajo se utiliza la estrategia anteriormente empleada por Riviere en
[127] que trata de realizar la estimacién de la frecuencia con el algoritmo WFLC,
presentado anteriormente en este trabajo.

Valoracion del método de filtrado con seiiales de marcha Para realizar el
analisis del algoritmo WFLC+FLC propuesto anteriormente sin el efecto del filtro
Benedict-Bordner, se ha realizado un filtrado previo de las senales con un filtro
no causal tipo Zero-phase forward and reverse digital filtering. El resultado del
filtrado adaptativo propuesto sobre la misma senal presentada anteriormente en
la figura 4.20 se muestra en la figura 4.27.

6

——sefial original

| ——seiial procesada por el filtro WFLC+FLC

S

Fuerza [kgf]

tiempo [s]

18 19 20 21 22 45 47 49 51 53 55

Figura 4.27: Eliminacién de la componente debido a los pasos de las senales de
fuerza utilizando el algoritmo WFLC+FLC propuesto. Dos zonas destacadas: un
tramo de marcha en linea recta (I) y un tramo de un giro (II). En este experimento
se han utilizado los pardmetros pg = 3-107°, 3 = 9-1072 y M = 1, para los
coeficientes del algoritmo WFLC y p = 2-1073, M = 1 para el FLC.

Como se puede apreciar en la figura, el método propuesto funciona bastante
bien en el drea de marcha en linea recta (I), sin embargo, su efecto es préctica-
mente nulo en el tramo en el cual se realiza el giro. Este fenémeno se debe al
apoyo asimétrico en los soportes de antebrazo, realizado durante la ejecucién del
giro (IT). Esta asimetria se traduce en una mayor influencia de los pasos dados
por el pie ipsilateral al sensor de fuerza en cuestion.

Para solucionar el problema presentado en la figura 4.27, inicialmente se habia
considerado la adicién de un nuevo lazo de cancelacion WFLC+FLC para elimi-
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nar las componentes debidas a los apoyos asimétricos generados por la ejecucién
de un giro o bien por asimetrias debido a marcha patolégica.

Sin embargo, el cambio introducido por asimetrias interfieren sobre la cadencia
de la marcha, afectando de manera igual a la secuencia de pasos dados por los dos
pies. En otras palabras, aunque las asimetrias de marcha afecten los tiempos de
ciclo de cada pierna, no es posible la obtencién de cadencias distintas para cada
pierna. De esta manera, la solucién del problema pasa por cancelar, utilizando
el algoritmo FLC, dos arménicos (M = 2) de la senal de fuerzas con frecuencias

cadencia

1 = “45 2y fo = cadencia. En la figura 4.28, se presenta la configuracion final
de filtrado utilizada en este trabajo.

Filtro
Fi P Benedict-Bordner
2=2.469.10
> rc ——>@—>Ft :
M=2 B
— &
0.5 o |
Fapoyoider X 0.5 [ '
f :
1
w Légica
P WFLC P selectora de
filtros
Fapoyo_izq

Figura 4.28: Configuracién final del filtrado de las senales de fuerzas.

Una modificacion adicional en el esquema final de filtrado presentado en la
figura 4.28 es la introduccién del bloque selector de filtrado (en amarillo). Este
bloque utiliza como entrada los coeficientes de amplitud (W) obtenidos como
salida del algortimo WFLC. Estos coeficientes indican la presencia o no de la
senal de frecuencia, en ausencia de pasos, la salida del algoritmo WFLC puede
constar de una frecuencia no nula y una amplitud nula.

La introduccién de este bloque de seleccion de filtros ofrece la gran ventaja de
solo activar la salida del FLC en los instantes en los cuales el usuario realmente
estd caminando. Para ello, se hace el calculo del mdédulo de las componentes seno
y coseno y mediante un umbral se determina si el sujeto estd o no en marcha y
consecuentemente si se activa o no el filtro. Sin embargo, el algoritmo FLC se
mantiene siempre activo para evitar el tiempo de convergencia del algoritmo.

El resultado de este nuevo esquema de filtrado se presenta en la figura 4.29.
Del mismo modo que en el caso anterior, presentado en la figura 4.27, se emplea
en este ejemplo el filtro ideal no causal para que se pueda apreciar de forma
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aislada el efecto de los conjuntos WFLC+FLC propuestos.

— sefial original
—— seiial final procesada por WFLC+FLC con M=1 y f=cadencia
—senial final procesada por WFLC+FLC con M=2 y f=cadencia/2

N
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Fuerza [kgf]

(=1
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38}
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(=1
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Figura 4.29: Eliminacién de las componentes debido a los pasos de las senales
de fuerza utilizando el algoritmo WFLC+FLC propuesto. En este experimento
se han utilizado los pardmetros g = 3-107°, u; = 9-1072 y M = 1, para los
coeficientes del algoritmo WFLC y p = 2-1073, M = 2 para el bloque FLC.

Como se puede observar, debido al filtrado selectivo, no se ha observado dis-
torsiones en las partes inicial y final de la senal filtrada, ya que en estos instantes
el sujeto no estd caminando. De esta manera, los instantes de inicio y fin de
marcha quedan bastante marcados y no sufren influencia del filtro propuesto.

Otro dato importante es que esta nueva propuesta de filtrado es capaz de
eliminar de las senales de fuerza las componentes asimétricas de la marcha, es
decir, que filtra incluso en los casos en los cuales los pasos dados por cada pierna
estan mas evidenciados en un determinado sensor de fuerza. Esto es de gran
interés a la hora de la realizacién de estrategias de ayuda a sujetos con marcha
patolédgica en la cual la presencia de asimetrias es muy comun.

Una vez definido el esquema final de filtrado, se presenta el resultado de los
conjuntos de filtros propuestos en las mismas seniales sin la utilizacién de los filtros
no causales. Inicialmente, se muestran la senal original en la cual se observa la
presencia de todas las componentes mencionadas anteriormente: elementos de alta
frecuencia debido a las vibraciones de la estructura, las componentes relativas a
los pasos y las componentes transitorias de marcha en las cuales se encuentran las
intenciones de guiado del sujeto (figura 4.30 (a)). En la figura 4.30 (b) se presenta
el resultado de la primera etapa de filtrado, la eliminacién de los componentes de
alta frecuencia. Finalmente, en la figura 4.30 (c), se muestra la senial de fuerza
una vez realizadas todas las etapas de filtrado.
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Figura 4.30: (a) Senal de fuerza obtenida del sensor. (b) Senal filtrada por el

filtro Benedict-Bordner. (c) Senal filtrada por todos los algoritmos propuestos
(Benedict-Bordner y WFLC+FLC).

Seleccion de los coeficientes de filtrado adaptativo A diferencia de la seleccion
del coeficiente del filtro Benedict-Bordner, la seleccién de los parametros de los
filtros WFLC y FLC no presenta una metodologia tan clara. Esto se debe, sobre
todo, a la dificultad de encontrar una senal de referencia para establecer reglas
de optimizacién y, asi, encontrar el coeficiente que mejor se ajuste en cada caso.
Considerando la variabilidad de la cadencia durante la marcha con andador en
la cual el sujeto puede caminar a la velocidad que le sea més cémoda en cada
instante, la definicién de filtros no adaptativos para obtener la sefial de referencia
no es una metodologia adecuada.

A esto hay que sumar el hecho de la proximidad entre la frecuencia de ca-
dencia del usuario (alrededor de 1 Hz) con las frecuencias de los movimientos
voluntarios del ser humano. La utilizacién de un filtro paso-bajo o paso-banda
para eliminar estas componentes relacionadas con los pasos del sujeto podria
causar la cancelacion de ciertas componentes de movimiento voluntario.

Primeramente, en el caso de la etapa de estimacién de frecuencia, que consiste
en el bloque WFLC, interesa que los coeficientes sean seleccionados de manera
que la salida, sobre todo en frecuencia, se adapte de forma rapida a la cadencia
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del sujeto. Asimismo, pardmetros de adaptaciéon altos dan lugar a sistemas més
susceptibles de ser afectado por ruidos en la senal, [118]. Adem4s, interesa que
los pardametros seleccionados sean tnicos para todos los sujetos.

Asi se han seleccionado de forma empirica los pardmetros de la etapa WFLC
de estimacién de cadencia: pg = 3,0 - 1072, g = 1,0 - 1073, wo,0 =05y M =1.

Del mismo modo, las frecuencias de corte inferior y superior de los filtros
paso-banda introducidos antes de los bloques WFLC fueron fijados en 0.5 Hz y
1.8 Hz, respectivamente. Este prefiltrado es algo problematico, toda vez que si
no estd bien ajustado puede generar que las salidas de frecuencia de los bloques
WEFLC sean inestables, como se muestra en la figura 4.31. Mas adelante en este
trabajo, se propondra la utilizacién del seguimiento de la posicién de los pies del
sujeto utilizando senales ultrasonicas como alternativa para una estimacién mas
robusta de la cadencia de marcha con andador y, consecuentemente, del mejor
filtrado de las senales de fuerzas.

1~
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0.8+ H*oge ik %
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Figura 4.31: Inestabilidad en la determinacién de la cadencia de marcha por la
seleccién incorrecta de los filtros paso-banda anteriores a los bloques WFLC.

En el caso del filtro FLC, a la hora de elegir la ganancia adaptativa p hay
que considerar que ésta junto con el tiempo de convergencia, afecta al ancho de
banda del filtro FLC, [128]. La seleccién de un valor muy bajo de p, por un la-
do, implica un filtro con banda muy estrecha y, como consecuencia, resulta en la
cancelacion de las componentes muy cercanas a la frecuencia de cadencia. Con-
siderando que las componentes debidas a la marcha sufren ciertas distorsiones
hasta la transmisién de las fuerzas a los sensores, interesa que la banda del filtro
no sea demasiada estrecha. Por otro lado, la seleccion de un valor muy eleva-
do implicaria una deformacion excesiva de la senal dado que se cancelan mas
frecuencias.

De esta manera y considerando la dificultad de obtener una metodologia 6pti-
ma para la seleccién automatica de los valores de la ganancia adaptativa, se ha
realizado una seleccién empirica de la ganancia adaptativa (u = 2,0 - 1072) para
el algortimo FLC.
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Resultados experimentales y discusion Una vez definido el diagrama final de
filtrado para la obtencién de las componentes intencionales de fuerza de interac-
cion entre usuario y andador, se presentan los resultados de la metodologia sobre
los experimentos realizados con cinco sujetos. Los datos utilizados en este analisis
son los mismos que los anteriormente empleados para la seleccion de los filtros
para eliminar las componentes de fuerzas de alta frecuencia.

Inicialmente, se analiza un caso particular. La figura 4.32 presenta los datos
obtenidos del eje y del sensor derecho de la primera repeticién del experimento
que contiene un giro a la izquierda del sujeto 3. Se puede observar el efecto tanto
del filtro Benedict-Bordner como del bucle de filtrado WFLC+FLC. Alrededor
del intervalo 22-25 segundos se realiza el giro a la izquierda y se puede apreciar la
fuerza aplicada sobre el eje de avance del sensor derecho necesaria para cambiar
la trayectoria del andador. Este fendmeno es bastante méds evidente en la tercera
grafica, una vez realizado el filtrado adaptativo.

sefial original

()

sefial después de filtrado Bennedict-Bordner
T T T

(b)

fuerza [kgf]
(=) (8] B (=)} o0
T
|

seiial después de filtrado final
T T

© |

tiempo [s]

Figura 4.32: Resultados del filtrado desarrollado sobre la senal obtenida en el eje
y del sensor derecho durante un experimento.

Considerando el mismo experimento, se ha realizado un analisis espectral,
presentado en las figuras 4.33 y 4.34. Esta figuras ofrecen una visualizacion cua-
litativa bastante completa del filtrado desarrollado. Los espectrogramas ilustran
cémo la densidad espectral de potencia (PSD) de una sefial varia con el tiempo.
Para ello, se utiliza la Short-time Fourier Transform (STFT), [130].
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De forma resumida, la STFT se obtiene dividiendo la senial en ventanas de
tiempo w[m], normalmente con superposicién entre ventanas adyacentes, y rea-
lizando la transformada de Fourier, o bien la FFT en el caso discreto, para cada
ventana. En el caso discreto, una secuencia unidimensional z[n], funcién de una
Unica variable, es convertida en una funcién bidimensional del tiempo n y fre-
cuencia A, ecuacién 4.26. En el caso del procesamiento digital de las senales, tanto
el tiempo como la frecuencia son variables discretas.

STFT{z[n]}=X]n, ]

STFT{x[n]}= Z z[n + mlw[m]e A

m=—00

(4.26)

El espectrograma de una senal es la representacién de la magnitud al cuadrado
del la STF'T, ecuacion 4.27.

Espectrograma{z[n]} = | X[n, A]|? (4.27)

Asi, en la figura 4.33, se presenta la densidad espectral de potencia (PSD) del
espectrograma de la senal original obtenida del eje y del sensor de fuerza derecho,
cuya evolucién temporal se ha presentado anteriormente en la figura 4.32. Las
lineas continuas en azul indican las dos frecuencias estimadas con los bloques
de WFLC y que sirven de referencia para el filtrado adaptativo. Como se puede
observar, el seguimiento de la cadencia de marcha coincide con méximos locales
de potencia. A parte de esto, es interesante resaltar la cercania de la frecuencia
inferior de cadencia del pie contralateral (derecho, en este caso), con otras dis-
tribuciones de potencia debido a otros fenémenos y no a la cadencia de marcha
propiamente. Esto evidencia la dificultad de crear filtros pasa-bajas para cancelar
estas componentes de las senales de los sensores, ya que se podria eliminar, de
manera indeseada, informacién valiosa sobre las componentes intencionales de
fuerza aplicadas por el sujeto. Se puede, también, observar la presencia de ruido
de frecuencias mas elevadas que serdan cancelados con el filtro Benedict-Bordner.

Para demostrar la calidad del filtrado selectivo desarrollado, la figura 4.34
presenta la PSD del espectrograma de la senal filtrada por el conjunto de filtros:
Benedict-Bordner y el lazo WFLC+FLC. Del mismo modo se marcan con lineas
continuas de color azul las dos frecuencias estimadas por el WFLC. Comparando
con la curva presentada anteriormente, se puede constatar la cancelacion selectiva
de las componentes debidas a la cadencia, afectando en menor proporcién las
bandas de frecuencia cercanas a estas. Al mismo tiempo, se nota la cancelacién
de las componentes de ruido de mayor frecuencia.

A partir de los resultados obtenidos con los espectrogramas, se ha obtenido
un indice numérico que indique la calidad del filtrado realizado por los lazos
WFLC+FLC. Se trata de obtener una medida de la energia en las frecuencias
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Figura 4.33: Densidad espectral de potencia de la senal no filtrada en el eje y
del sensor derecho durante un experimento. Las lineas continuas azules indican
la estimacion instantdnea de las dos frecuencias sobre las cuales se realiza la
cancelacion mediante el filtro FLC. Las ventanas empleadas en la STFT son de
4096 muestras con 4000 muestras de superposicion.

de cadencia del usuario antes y después de filtrar la senal. De esta manera, se
presenta el indice R definido en la ecuacién 4.28.

fi,2 f2,2
S XN+ S 1 X
o A:fl,l )\:fg,l
R=1-—"4 i (4.28)
SO S XD
)‘:fl,l )\:fg,l

Donde, f11 y fi,2 son los valores minimo y maximo que puede asumir la
cadencia de la primera zona de filtrado WFLC+FLC (f = Cad‘%) Del mismo
modo, fa1y fo,2 son los valores correspondientes al segundo intervalo de filtrado
(f = cadencia). La parte superior de la ecuacién es proporcional a la energia
en los intervalos de interés una vez realizado el filtrado y la parte inferior es
proporcional a la energia contenida en los mismos intervalos en la senial original.
De esta manera, R es un valor adimensional. La figura 4.35 ilustra los términos
del método anteriormente descrito en la ecuacion 4.28.

De esta manera, se ha realizado el calculo del término R para datos obtenidos
del eje de avance (y) de los sensores de fuerza para los experimentos realizados
por los 5 sujetos. La tabla 4.5 presenta los valores de R en cada caso.
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Figura 4.34: Densidad espectral de potencia de la senal filtrada en el eje y del
sensor derecho durante un experimento. Las lineas continuas azules indican la
estimacién instantanea de las dos frecuencias sobre las cuales se realiza la cance-
lacién mediante el filtro FLC. Se observa tanto la eliminacién de las componentes
de alta frecuencia como la atenuacion de las componentes debido a la cadencia
de marcha.

Como se puede observar en la tabla, hay una reduccién aproximada del 80 %
en la energia en las dos bandas de frecuencia en las cuales se realiza el filtra-
do adaptativo. Son pertinentes algunos comentarios relacionados con los datos
presentados en la tabla:

= Salvo en el caso de la segunda repeticién del segundo experimento del sujeto
2, hay muy poca dispersion en los resultados demostrando la robustez de
la metodologia de filtrado propuesta en este trabajo.

= Hay poca variacién entre los resultados obtenidos de los sensores derecho
e izquierdo en cada repeticiéon del mismo experimento. Esto se debe, por
un lado, a la simetria de la marcha humana no patolégica. Por otro lado,
los experimentos 1 y 2 incluyen, respectivamente, un giro a la derecha o
izquierda de 90 grados, introduciendo intencionadamente cierta asimetria en
los datos medidos en los sensores. Al no obtenerse diferencias significativas
en cada caso, se reitera la fiabilidad de la estrategia de filtrado propuesta.

s La diferencia minima entre los errores obtenidos del filtrado de los sensores
derecho e izquierdo también indica la ventaja del segundo lazo de filtrado
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Figura 4.35: Explicacién grafica de la metodologia utilizada para evaluar la cali-
dad de filtrado.

WFLC+FLC introducido en la figura 4.28. Este segundo bucle de filtra-
do también ayuda a compensar posibles asimetrias debido al apoyo maés
intensificado en uno de los apoyos de antebrazo.

4.3. Estudio y caracterizaciéon de la evolucién de los pies
en marcha asistida

Tal como se ha mencionado anteriormente, para el estudio de la evolucién de
los miembros inferiores y para la medicién de parametros de la marcha huma-
na libre (sin andador) se han propuesto giroscopios uniaxiales, [131], para medir
rotaciones de los segmentos de las extremidades inferiores junto con la informa-
cion de presiones en la planta de los pies en desplazamientos libres. Del mismo
modo, se ha utilizado la combinacién de giroscopios y acelerémetros en el cuer-
po para la medida cinemética, [132]. También se ha propuesto la utilizacién de
los giroscopios en los segmentos corporales para la determinacién de pardmetros
espacio-temporales en la marcha patoldgica, [133], y en la deteccién de fases de
la marcha, [116, 134]. Otros autores han propuesto la utilizacién de telemetria
IR en combinacién con transductores de fuerza en bastones, [135]. En cuanto a
la medida de movimientos restringidos externamente, también se han propuesto,
recientemente, métodos ambulatorios mediante sensores inerciales para controlar
y monitorizar ortesis y protesis inteligentes, [28].

Como en el caso del sistema utilizado en el capitulo anterior, los sistemas
de captura del movimiento humano con mayor precisiéon son los épticos de foto-
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Tabla 4.5: Célculo del parametro R para el eje y en los experimentos de marcha
asistida.

Sujeto  Experimento Repeticiéon  Sensor R Media + STD
Fyger  0,7992

! Fyi., 0,8118
Fyqer  0,8054
Exp- 1 2 Fyizq  0,8068
3 Fyger  0,8038
1 FYizq 078018
) Fyger  0,8422
FYizq 078302
Fyqer  0,8054
Exp. 2 2 Fyizg  0,7925
3 Fygqer  0,8015
Fyi.q 0,8001  0,8084 £ 0,014
1 Fyger  0,8056
FYizq 078010
FYde'r 077995
Exp. 1 2 Fyizg  0,7994
3 FYdeT 078047
5 Fyi.g 0,8143
1 FYdeT 078221
FYizq 078173
Fyaer 0,5212
EXp‘ 2 2 FYizq 075281
3 FYdeT 078054
Fyi.q 0,8070 0,7605 £ 0,1104
1 FYdeT 078135
FYizq 077975
Fyger  0,7773
Exp- 1 2 Fyi.q 07772
3 Fyger  0,7875
3 FYizq 077845
1 FYdeT 078074
FYizq 077633
Fyqer  0,8060
Fxp. 2 2 Fyizg  0,8005
) Fyaer  0,7865
Fyizq 0,7973 0,7915 4+ 0,0147
| Fyaer  0,8162
FYizq 078016
FYdeT 078186
Exp. 1 2 Fying 0,755
3 FYdeT 077712

. Fyizy 0,8031
Fyaer  0,8216

! Fyizg  0,8066
Fyaer  0,8014
Exp. 2 2 Fyirg 0,7964
5 Fyager  0,8162
Fyig 0,8261  0,8045 40,0173
. Fyaer  0,8181
Fyi.q 0,8041
Fyaer  0,8089
Exp. 1 2 Fyizg  0,7996
) Fyaer 0,8186

5 Fyi.q 0,8085
Fyaer  0,7800

! FYizq 077551

Fyaer 0,8104

Exp. 2 2 Fyi.qg  0,7930
) Fyaer 0,7874

Fyi.q 0,7707 0,7970 £ 0,0204
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grametria. Estos sistemas son bastante precisos, pero presentan la desventaja de
no ser ambulatorios y de tener un entorno de mediciéon confinado a un area de
trabajo.

En lo que se refiere a sistemas portados en los dispositivos aumentativos de
ayuda a la movilidad o de rehabilitacién no hay una gran variedad de ejemplos
en la literatura orientados al estudio y seguimiento de la marcha humana. En el
caso de los andadores los estudios relacionados con las interfaces hombre-maquina
encontrados en la literatura estan més centrados en el desarrollo de sistemas para
la deteccién de intenciones de guiado del usuario, normalmente a través de la
medicién e interpretacion de las fuerzas aplicadas en los manillares del dispositivo.
Sin embargo, sensores tradicionalmente utilizados en robética (como los sensores
laser, cAmaras de video, transductores ultrasénico, etc.) pueden ser empleados en
la solucién del problema de estudio de la marcha humana con andadores.

Un ejemplo de sistemas para la determinaciéon de la posicién de los pies en
dispositivos de rehabilitacién se presenta en [136]. Se trata de una cinta de ejerci-
cio tipo “tapiz rodante” en la cual se ajusta la velocidad automéaticamente segin
la evolucién de los pies. La determinacion de la posicién de los pies se hace uti-
lizando un emisor magnético, instalado en la estructura del dispositivo, y dos
receptores, uno en cada pie del usuario. Estos sensores presentan gran precisién
y son capaces de medir la posicién y orientacién de los pies del usuario en tres
dimensiones. Aparte del elevado coste econémico, esta solucién no es la més in-
dicada para este tipo de aplicaciones, ya que hay posibilidad de distorsién de
la medida debido a la presencia de materiales ferromagnéticos o bien campos
electromagnéticos generados por motores. Si consideramos que los sistemas de
rehabilitacién convencionales, como los andadores, son normalmente construidos
de materiales metalicos como hierro, el sistema es poco indicado. Ademads, como
casi todos los parametros més significativos de la marcha humana ocurren en el
plano sagital, el sistema puede ser simplificado y la medicién tridimensional de
posicién y orientacion no es necesaria.

En esta seccién se presenta la concepcién, el desarrollo y la validacién de
un sistema de determinacién en continuo de la posicién relativa de los pies del
usuario respecto a la estructura del dispositivo en el sentido de avance (eje ante-
roposterior). Por un lado, esta medida puede ser utilizada para modular de forma
automatica la velocidad de avance del andador e incluso para detenerlo en caso
de una separacion excesiva de la persona y la base evitando riesgos de caida. Por
otro lado, la medida de la posicién de los pies es interesante, como se verd a lo lar-
go de esta seccion, para el estudio de la evolucién espacio temporal de los mismos
a fin de obtener una caracterizacién dindamica de la marcha del usuario. De esta
manera, se ha desarrollado un sistema ultrasénico (US) para la caracterizacion y
modelado de la marcha humana asistida por andadores robéticos a través de la
determinacién y el seguimiento de la posicién de los pies del usuario.
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4.3.1. Subsistema de estimacion de la posicidon relativa de los pies del
usuario

La definicién de los distintos pardmetros caracteristicos de la marcha indicados
lleva a pensar que la medida de la distancia y las evoluciones entre pie y andador
conlleva informacién capaz de determinar pardmetros del ciclo de marcha.

El ciclo de marcha tiene su inicio y fin en eventos sucesivos del mismo pie,
por lo que observando las evoluciones de los pies durante la marcha asistida con
el andador, si se determinan eventos repetitivos durante la marcha, se puede
identificar, por ejemplo, el tiempo de ciclo. Durante este ciclo de la marcha, la
distancia relativa entre pie y andador varia de manera que cuando aumenta, el pie
avanza mas despacio que el andador o esté parado (fase de apoyo). La disminucién
de esta distancia, por ejemplo, solamente se puede deber a que el pie avanza a
mayor velocidad que el andador (fase de oscilacién).

Diferentes tecnologias son encontradas en la literatura para la medicién de
distancia en general, como ultrasonidos, radar, laser, fotogrametria, interaccion
de campos magnéticos, etc., [137]. Entre estas tecnologias, los ultrasonidos son
extensamente utilizados por su robustez, facilidad de procesamiento y relativo
bajo coste econdmico. En el campo de la robética, esta tecnologia viene sien-
do usada con bastante frecuencia, sobre todo para auxiliar en la navegacién de
robots moviles, evidenciando también la potencia de la tecnologia en medidas
ambulatorias.

Ademsds, la medida ultrasénica no sufre influencia de la luminosidad o de pro-
ximidad de materiales ferromagnéticos (como la estructura del andador), como en
el caso de la medida con sensores infrarrojos o magnéticos, respectivamente. Asi,
la tecnologia ultrasonica de medida se presenta como una soluciéon ambulatoria
valida para la medida de distancia y la estimacion de los pardmetros presentados
en este trabajo. De esta manera, se presenta en esta seccion un sistema ultrasonico
de medicion y seguimiento de la posicién de los pies del usuario en la conduccién
de un andador avanzado.

Fl sistema desarrollado en este trabajo se basa en la técnica de medida del
tiempo de trdnsito en transmision directa. Esta técnica tiene su fundamento en la
medicién del tiempo que una determinada onda ultrasénica emplea en recorrer la
distancia existente entre transductor emisor y receptor. Conociendo la velocidad
del sonido en el aire para las condiciones de la medida, se calcula la distancia en-
tre ambos. Para ello se han incorporado transductores piezoeléctricos de 40 kHz,
posicionando uno de ellos que acttia como emisor en el andador SIMBIOSIS, cen-
trado en el eje transversal al avance y uno en cada uno de los pies, trabajando
como receptores (véase la figura 4.36). Con esta técnica se puede conseguir pre-
cisién mas que suficiente en la determinacion de la distancia relativa en el plano
sagital (véase la seccién de resultados y validaciones), pero tiene la desventaja de
que necesita que el usuario porte un receptor en cada uno de los pies.
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Pie izquierdo "<

Figura 4.36: Representacion de la posicion del emisor y del receptor del pie dere-
cho.

Aunque este sistema tiene plena validez para el estudio propuesto, se esté tra-
bajando en paralelo en un sistema basado en la técnica Pulso-Eco, que sin ne-
cesidad de colocar sensores en el usuario, sea capaz de determinar, de manera
robusta y con la precisiéon necesaria, las posiciones de los pies durante la mar-
cha, [138, 139, 137]. La dificultad de utilizar Pulso-FEco reside en que la senial
ultrasonica que llega al receptor proviene de la composiciéon por solapamiento de
las superficies que se encuentran a distancias proximas entre ellas en un ambiente
poco estructurado y cambiante como es el caso del andador. Ademés, teniendo en
cuenta el entorno reducido de la aplicacién, hay que considerar problemas refe-
rentes a la zona muerta, reflexiones secundarias y de distincién entre pie derecho
e izquierdo. Sin embargo, se sigue buscando soluciones basadas en conjuntos de
transductores en configuracién emisor/receptor.

El subsistema utilizado en esta seccién es resultado del desarrollo electrénico
realizado por A. Abellanas en el marco del Proyecto SIMBIOSIS y su Tesis de
Master, [140]. Por parte del autor de esta tesis doctoral, se ha realizado la inte-
gracién del sistema en la arquitectura del andador y se han establecido los proto-
colos de comunicacién serie a través del puerto RS-232. Ademds, se ha realizado
la concepcion de las estrategias de estimacion y seguimiento de los parametros
de marcha que se presentaran mas adelante en este capitulo.

La generacién de las senales de excitacién a los transductores y el tratamien-
to de las senales recibidas se realiza mediante un procesador digital de senales
dsPIC™, que muestrea los dos puertos de entrada del conversor A/D. A su vez
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el dsPIC™ comunica los tiempos de vuelo (ToF) via RS232 con el PC104 que se
encarga del control general y del almacenamiento de las senales para su procesa-
miento.

Para abordar el tratamiento de la senales provenientes del subsistema US,
se ha tenido en cuenta la importancia de mantener la fase con el fin de poder
correlar la informacién de este subsistema con el resto de los subsistemas del
andador SIMBIOSIS. Por esta razén en el diseno del firmware instalado en el
sistema ultrasénico de adquisicién se han garantizado las condiciones de tiempo
real y ademdas se han implementado filtros digitales que introducen el minimo
retraso posible en las senales obtenidas.

Una vez disenado el sistema, el estudio se puede centrar en las magnitudes
medidas y en la estimacion objeto del trabajo. La magnitud medida por el sistema
ultrasénico es la distancia euclidea entre el emisor y el receptor (distancia d en
la figura 4.37), y el objeto del estudio es la medida de la distancia pie-andador
((i en la figura 4.37), distancia en la doble proyeccién en el plano transversal y
plano sagital o, dicho de otro modo, la distancia minima entre el pie y el plano
transversal del andador.

Figura 4.37: Representacién de la posicion del emisor y del receptor del pie dere-
cho.

Para corregir esta doble proyeccién se han realizado dos aproximaciones con-
siderando que el pie se mueve en el eje formado por la interseccion entre el plano
paralelo al plano sagital a una distancia ApX del emisor y el plano del suelo
a una distancia ApZ del emisor. La primera aproximacién en el eje Z (ApZ en
figura 4.37) asumiendo que la diferencia de alturas entre el emisor y receptor es
constante y, la segunda aproximacion en el eje X (ApX en figura 4.37) conside-
rando que los pies en la fase de oscilacién describen una trayectoria paralela al
plano sagital. Esta doble aproximacién es utilizada con el objetivo de mantener
la simplicidad del sistema de medicion.

De manera simplificada, en las aproximaciones aplicadas, se considera que
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el pie evoluciona a una altura constante del suelo (ApZ) y que no hay despla-
zamientos laterales del mismo durante la marcha (ApX). Aunque es sabido que
esta situacién no es la real, en la seccién de resultados experimentales se hace la
evaluacién del error de esta doble aproximacion y se verifica su validez.

En la figura 4.38 se representan las evoluciones de las coordenadas X y Z para
un par de zancadas del pie izquierdo junto a los valores a los que se aproximan
cada una de ellas para la estimacion de la distancia pie-andador. En la misma
figura, se muestran los valores reales, para un paso, medidos mediante el sistema
de fotogrametria BTS, de la altura y de distancia al eje de avance del receptor ul-
trasénico colocado en el pie izquierdo. Junto con ellos se ha representado el error
de la aproximacién (figura 4.38b). Se puede apreciar la influencia de las aproxi-
maciones en la determinacion del error ya que es mayor cuando las componentes
X y Z varfan (zona sombreada), que como se explica més adelante, corresponde
a la fase de oscilacion.

65 7 75 8 85 9 95 10 105
tiempo([s]

Figura 4.38: Representacion de: (a) dos zancadas mediante fotogrametria y US,

(b) error de la estimacién mediante US, (¢, d) evoluciones y aproximaciones co-

rrespondientes a los ejes Z y X.
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4.3.2. Caracterizacion de la marcha mediante la metodologia pro-
puesta

Anadlisis de la seial y obtencién de parametros de la marcha

Estudiando la senal obtenida con el sistema ultrasénico en distintos experi-
mentos se observa la forma tipica presentada en la figura 4.39. A continuacién se
realiza un andlisis de esta senal y la descripcién de los principales parametros de
la marcha humana.

Fase de apoyo (negro) Fase de oscilacion (negro)

VAL AN AN AR ANA

distancia [m]

406 08 10

tiempo [s]

Figura 4.39: Esquema representativo de las evoluciones de los pies durante el ciclo
de marcha y la correspondiente representacion grafica de la distancia entre pie y
andador.

De manera intuitiva, se puede determinar que en el momento en el que el pie
estd mas cerca del andador ocurre al principio de la fase de apoyo, cuando el
pie oscilante contacta el suelo (figura 4.39). Del mismo modo, se observa que la
distancia del pie al andador es maxima al final de la fase de apoyo justo antes
del inicio de la oscilacion.

Esta hipotesis ha sido validada a través de experimentos en el laboratorio de
andlisis de movimiento. En la figura 4.40 se muestran las curvas que representan
el desplazamiento absoluto del andador y la evoluciéon absoluta del pie, ambas
medidas tomadas en la direccion de avance del andador. En esta figura es facil
identificar las fases de apoyo (cuando no hay desplazamiento del pie) y la de
oscilacién, cuando el pie evoluciona positivamente. La curva en trazo continuo
es el resultado de la resta de las dos senales anteriores y representa la evolucién
del pie relativa al andador y coincide con la senal tipica obtenida con el sistema
ultrasénico.
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Figura 4.40: Curvas de desplazamiento obtenidas con el sistema de fotogrametria.

La longitud de paso puede ser obtenida a través de la diferencia entre el
maximo de la curva anteriormente presentada (instante inmediatamente posterior
al inicio de la fase de oscilacién) y el minimo consecutivo (fin de la oscilacién).
Combinando la informacién obtenida del pie contralateral se obtiene la longitud
de zancada.

Asimismo, la cadencia, en pasos por segundo, puede ser obtenida de manera
discreta a través de un detector de méximos de la combinacién de las senales de
los dos pies o calculada como el doble de la inversa del tiempo de duracién de la
zancada de uno de los pies (aprox. 1,4s en el caso de la figura 4.40). De forma
continua, la cadencia puede ser estimada utilizando la técnica WFLC presentada
y analizada anteriormente.

El sistema ultrasénico es capaz de ofrecer, ademas, la distancia desarrollada
por el andador durante el experimento a través de la medicién de la distancia
relativa al pie en fase de apoyo. Como el pie apoyado estd fijo en el suelo, la
variacion de la distancia medida con el sistema se debe solamente al desplaza-
miento realizado por el andador. Como siempre hay un pie apoyado durante la
marcha, siempre es posible medir dicho desplazamiento y, ademas, aprovechando
los momentos de doble apoyo, se puede mejorar esta estimacion de la distancia.

La figura 4.41 muestra los resultados de uno de los experimentos, en el cual
se obtiene el desplazamiento realizado con el andador con ambos sistemas de me-
dida. Considerando el sistema de fotogrametria como referencia global, se nota
que el error obtenido se encuentra alrededor de 1,4cm en un experimento de 3m
de desplazamiento. Un andlisis estadistico mas detallado serd presentado poste-
riormente en la seccién 4.3.4.

Por 1ultimo, es posible obtener la velocidad instantanea realizando la derivada
del desplazamiento explicado en el apartado anterior. Del mismo modo, la veloci-
dad media de marcha se obtiene directamente del producto de la cadencia por la
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Figura 4.41: Desplazamiento del andador medido con el sistema de fotogrametria
y con ultrasonidos.

longitud de paso o a través de la divisién de la distancia medida en un intervalo
determinado por el mismo intervalo de tiempo.

Formulacién analitica del paso en la marcha asistida

De esta manera, una vez relacionados algunos parametros de la marcha con la
distancia relativa pie-andador, se ha obtenido una expresién que relaciona estos
parametros y la forma de la senal. Aqui, no se trata de encontrar un ajuste 6ptimo
de la curva. En el caso de este trabajo, se busca una manera intuitiva de relacionar
parametros espacio-temporales de la marcha con la forma de la senal obtenida. La
finalidad del modelo es auxiliar, en el futuro, el control del dispositivo basandose
en un modelo mas completo de la marcha con andador.

Se modelan por separado las fases de apoyo y de oscilacién. En el primer caso,
la curva que corresponde a la fase de apoyo de la marcha normal con andadores
es la recta descrita en la ecuacién 4.29.

y(t) =vt+b (4.29)
Donde:

= v es la velocidad del andador, que depende de la velocidad de la pierna
contralateral oscilante que es la que produce el movimiento del andador,

= b es la distancia medida en el instante en que el pie contacta el suelo (inicio
de la fase de apoyo).

Para la oscilacion se considera que la pierna oscila como un péndulo simple,
con frecuencia de oscilacién igual a la inversa del doble del tiempo de oscilacion.
De este modo, se modela la fase de oscilacion segin la ecuacion 4.30.

y(t) = % : cos(Q%ZCt —p)+ec (4.30)
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Donde:
= [ es la longitud de paso,
m T, es el tiempo de oscilacién total de la pierna,

= es el desfase dado por la relacion entre los tiempos de apoyo y oscilacion

. T,
determinado por ¢ = T=22ove

TOSC

= ¢ es dado por la distancia medida en el instante en que el pie oscilante
contacta con el suelo sumado a la mitad de la longitud del paso. En el caso
de la marcha a velocidad constante en la cual hay menor variabilidad en la
longitud de paso, este valor puede ser aproximado por la suma del offset b
y la mitad de la longitud de paso (¢ ~ b+ é)

Asi, en la figura 4.42 se presentan los pardametros utilizados en la construc-
ciéon del modelo del paso indicados a partir de la senal adquirida por el sistema

ultrasoénico.
1 Desplazamiento relativo pie - andador
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0.6
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Figura 4.42: Parametros del modelo del paso representados graficamente.

4.3.3. Experimentos de validacién

Para la validacién del método y las hipdtesis presentadas se han realizado
una serie de experimentos en el laboratorio de analisis de movimiento.Es conve-
niente resaltar que las medidas tridimensionales de la posiciéon de los marcadores
depende del calibrado del sistema, [141]. En los experimentos realizados, se ha
obtenido del algoritmo de calibrado, en cada caso, un error medio inferior a 0.6
mm con desviaciones estandar de similar magnitud. De esta manera, utilizando el
software del sistema de medicion y los datos adquiridos por el sistema ultrasénico
se pueden comparar los resultados de la metodologia desarrollada con el sistema
de referencia absoluto de alta precision.
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Los datos presentados a lo largo del trabajo han sido obtenidos en el labo-
ratorio mencionado. El espacio de trabajo de este laboratorio esta limitado a
un prisma de 10m x 4m x 3m para una configuracién espacial estandar de las
camaras.

Para realizar los ensayos de validacién se han colocado marcadores de IR
sobre la estructura del andador y sobre los pies del usuario en puntos facilmente
trasladables matematicamente a las posiciones de los receptores de ultrasonidos
(véase el esquema presentado en la figura 4.14 c).

Los ensayos se han realizado con usuarios sin patologias fisicas relacionadas
con la marcha. Cada uno de ellos ha recorrido en linea recta la longitud del
laboratorio de andlisis de movimiento cinco veces, con el fin de obtener varios
pasos para cada pie de cada usuario.

4.3.4. Resultados y discusion

En esta seccién se presenta el andlisis de los experimentos realizados durante
esta fase del trabajo. Primero se muestran los criterios de cuantificacion de errores
utilizados para el analisis de todos los experimentos. A continuacién se cuantifican
las aproximaciones propuestas, se presentan los resultados de la utilizacion del
sistema ultrasonico propuesto para determinar el desplazamiento del andador y
finalmente, los del ajuste de la formulaciéon analitica propuesta con las senales
obtenidas de los experimentos.

En la discusién de las distintas etapas de validacién del sistema y del modelo
matematico del paso en la marcha con andador presentadas en la secciones si-
guientes, se utiliza para la cuantificacién de los errores, el Error Cinematico de
Seguimiento (ECS), anteriormente presentado en la ecuacién 4.21. Se utiliza di-
cho método de calculo de error por el hecho de que ofrece un parametro unico de
cuantificacién del error en todo el tramo de medida y principalmente por ofrecer
una medida del ajuste entre dos senales comprendiendo tanto la velocidad de
ajuste como la suavidad de la senal (ver seccién 4.2.4).

Validacién de la doble aproximaciéon en medida de la posicion de los pies con
ultrasonidos

En la figura 4.43 se muestra la evoluciéon de la distancia relativa pie-andador
y el error cometido para un par de ciclos del pie izquierdo junto con las diferentes
aproximaciones. La curva PieUSizqY de la figura 4.43 representa la estimacion
de la distancia aproximando la variacién del eje Y. La curva PieUSizqZ de la
figura 4.43 representa la estimacion de la distancia aproximando la variacién del
eje Z. La curva PieUSizq representa la estimacion de la distancia pie-andador sin
aproximaciones, es decir, utilizando para el calculo de la proyeccién los valores de
las coordenadas Y y Z del receptor obtenidas con el sistema de fotogrametria. Por
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ultimo, la curva PieUSizqZY representa la estimacién de la distancia mediante
la doble aproximacion planteada.
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Figura 4.43: (a) Evoluciones del pie mediante Fotogrametria y US para cada una
de las aproximaciones y (b) errores de estimacién para cada caso.

Tal y como se puede observar en la representacion de los errores para las dife-
rentes aproximaciones, el error calculado para la doble aproximacién tiene mayor
amplitud pico pico que para estimaciones sin aproximacién o para aproximaciones
unicas. Pese a esto, se observa que los errores no son significativos para nuestro
estudio (errores de amplitud son menores de + 4cm, teniendo lugar los mayores
errores durante la fase de oscilacién), ya que no influye directa y significativa-
mente en ninguno de los pardmetros biomecéanicos de la marcha a estudiar, y no
afecta al sincronismo de estas senales con las de otros subsistemas del andador
SIMBIOSIS.

En la tabla 4.6 se muestran los datos calculados del estudio del valor medio del
error absoluto (J¢[), de la desviacién esténdar (STD) y del Error Cinemético de
Seguimiento (ECS) para los cinco ensayos realizados por un usuario ejecutando
en cada ensayo entre tres y cinco pasos por pie. Se puede apreciar que los valores
de ECS son menores de 4 cm. Este error acumula los errores debidos a las dos
aproximaciones y a los posibles errores debidos a la estimacién de la distancia
euclidea emisor-receptor introducidos por la técnica de medida.

Evaluaciéon de la medida de desplazamiento del andador con el sistema ul-
trasénico

En esta seccién se presenta el andlisis de los experimentos realizados en el
laboratorio de analisis de movimiento para la validacién de la estimaciéon del
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Tabla 4.6: Errores de los ajustes de pasos pie izquierdo y pie derecho para cinco
ensayos.

Ensayo |e| (em) STD (cm) ECS (cm)

11 3.11 1.91 3.65
1D 2.61 2.40 3.55
21 3.57 1.73 3.96
2D 2.36 1.56 2.83
31 3.49 1.18 3.68
3D 2.00 1.66 2.60
41 3.31 1.17 3.51
4D 2.06 1.65 2.64
51 3.66 1.37 3.91
5D 2.28 2.00 3.04

desplazamiento del andador utilizando el sistema ultrasénico propuesto. En la
tabla 4.7 se presentan los errores obtenidos en cada uno de los cinco experimentos
realizados con dos de los usuarios.

Tabla 4.7: Errores en la estimacién de la distancia con el sistema ultrasénico.

Ensayo |¢| (cm) STD (cm) ECS (cm)

Sy 1.34 1.01 1.68
S1s 1.35 1.29 1.87
S1s 1.91 1.52 2.43
S1y 247 2.42 3.45
S1s 2.28 2.09 3.10
521 1.79 2.52 3.09
529 1.81 1.38 2.28
52 1.68 2.15 2.72
524 2.41 2.27 3.31
525 1.38 1.72 2.21

Como se puede notar en la tabla 4.7, los errores de seguimiento en la esti-
macién de la distancia en los experimentos realizados dentro del drea de trabajo
visible del sistema de fotogrametria (aproximadamente 3 m) son inferiores a 4
cm.

Validacién de la formulacién analitica del paso en la marcha con andador

En esta seccién se presenta un andlisis de los errores en el ajuste del modelo
matematico del paso en la marcha con andador, presentado anteriormente en
la seccién 4.3.2. A modo de ejemplo, se presenta en la figura 4.44 el ajuste del
modelo propuesto a la curva ideal medida con el sistema de fotogrametria en uno
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de los experimentos realizados.
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Figura 4.44: Ajuste del modelo propuesto a la senal de fotogrametria adquirida
en los experimentos.

Como se observa en la figura 4.44 el modelo se ajusta bien a la curva medida
tanto en la fase de apoyo como en la de oscilacién. Se observa que al ajustar
de manera independiente las fases de apoyo y oscilacién, se minimiza el error de
ajuste, sin embargo se obtiene una pequena discontinuidad en la curva.

Una vez realizado el estudio y la validaciéon del modelo con las senales obte-
nidas por el sistema de fotogrametria en todos los pasos (18 para el Sujeto 1 y
15 para el Sujeto 2) de todos los experimentos con los dos sujetos, estamos en
disposicién de realizar la cuantificacién del error de las seniales obtenidas por el
sistema ultrasonico propuesto en este trabajo. La figura 4.45 presenta los errores
obtenidos en el ajuste del modelo para los experimentos realizados.

Cabe resaltar que el modelo se ajusta a cada paso del usuario individualmente,
pues aunque un usuario tenga una forma particular de caminar hay variabilidad
en los parametros del modelo de acuerdo con la velocidad de la marcha. En la
tabla 4.8 se presentan dos pasos de dos usuarios distintos en el comienzo del
experimento de marcha y en un intervalo medio. Aunque haya similitud en los
parametros de los dos pasos del mismo usuario, interesa conocer instantaneamente
las variaciones de estos parametros para saber como varia la marcha en el tiempo.

Pese a la precisién limitada tanto de la tecnologia propuesta como de la do-
ble aproximacién adoptada, los resultados de los experimentos analizados en la
seccion anterior evidencian que el método de andlisis propuesto, asi como la es-
trategia de medicién, son validos para solucionar el problema del seguimiento
de la posicion de los pies del usuario durante la marcha asistida con andadores.
De la informacion obtenida han sido extraidos distintos parametros de la marcha
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Figura 4.45: Estudio del error en el ajuste del modelo propuesto con las senales
adquiridas del sistema ultrasénico.

Tabla 4.8: Parametros del modelo de dos pasos de dos usuarios distintos.

Paso v b L Tose % C

S1(1) 0.621 0.046 0.759 0.490 8.206 0.452
S1(2) 0.675 0.082 0.747 0.510 6.529 0.403
Sa(1)  0.697 0.205 0.660 0.470 6.684 0.539
S2(2)  0.786  0.180 0.693 0.470 6.216 0.521

humana, los cuales han sido utilizados para elaborar una formulacién matematica
del paso en la marcha asistida.

La formulacién presentada y validada ofrece de manera rapida y factible en
tiempo real distintos parametros de la marcha humana. Estos parametros son im-
portantes a la hora de evaluar y cuantificar la eficacia de las estrategias de control
a ser implementadas en el dispositivo, ademads de ofrecer informacién importan-
te en la obtencién de un modelo de la marcha humana con andadores. Dichos
parametros pueden ser utilizados en la caracterizacién de patologias de marcha,
asi como en la evaluacién de procesos de rehabilitacién y de la compensacién
funcional en la marcha humana asistida por andadores.

Debido a la robustez de la medida ultrasénica, el sistema presentado en esta
seccion tiene la ventaja de permitir la medida y estimacién de los parametros
anteriormente presentados en entornos no estructurados, como pueden ser los
centros de asistencia o de rehabilitacién. Ademds, la estrategia propuesta no
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estd restringida a un determinado espacio de trabajo como en el caso de los
laboratorios de andlisis por fotogrametria, permitiendo, en cambio, el estudio
ambulatorio de la marcha de un sujeto en ambientes mas extensos.

Finalmente, cabe resaltar que los parametros son extraidos a partir de la
distancia pie-andador y no dependen de la tecnologia utilizada para su obtencién.
De esta manera, si se desarrolla en el futuro un método para obtencion de esta
distancia sin la necesidad de colocacién de sensores en los pies del usuario, todo
el modelado y la caracterizacion elaborada pueden ser directamente aplicados.

4.4. Conclusiones

En este capitulo se ha presentado una metodologia para la caracterizacion
de diversos parametros de la marcha asistida utilizando los sistemas embarcados
en el andador SIMBIOSIS. Primeramente, utilizando el sistema de medicién de
fuerzas de interaccién en el tren superior, se han presentado técnicas tanto para la
extraccién de pardmetros de marcha (contacto del talén, despegue de puntera y
cadencia) como para el filtrado adpatativo de las senales para la obtencién de las
componentes de fuerza generadas por el sujeto y relacionadas con las intenciones
de guiado del andador.

Del mismo modo, utilizando el sistema ultrasénico previamente desarrollado,
se ha presentado una técnica novedosa para la extraccién de parametros espacio
temporales de la marcha y de la evolucién del andador a partir de la medicién
de la distancia relativa pie-andador. Utilizando ciertos parametros propios de la
marcha humana, se ha realizado la formulacién analitica de la onda caracteristica
tipica.

Todos los estudios realizados hasta el momento tuvieron como sujetos indivi-
duos sanos. Como se ha mencionado, el objetivo hasta el momento era desarrollar
técnicas fiables e implementables en tiempo real para la obtencién de parame-
tros de marcha para el estudio y caracterizacién cuantitativa y ambulatoria de la
marcha y de fendmenos transitorios relativos al de guiado del andador.

En el capitulo siguiente, se presentard una metodologia para la generacién
fiable y segura de comandos de control para el andador a partir de la informacién
obtenida de ambos subsistemas de medida. Se ha validado el sistema de control
tanto por sujetos sanos como por personas con marcha patolégica con el fin de

validar la estrategia desarrollada.






Capitulo 5

Estrategia de control y validacion
clinica del andador SIMBIOSIS

5.1. Introduccidén

Una vez realizado el estudio y la caracterizacién de los pardmetros de la
interacciéon hombre-maquina durante la marcha asistida con el andador, estamos
en disposicion de discutir la construccion del algoritmo de control para el comando
de los motores de traccién instalados en el andador. A continuacion, en la seccién
5.2, se presentard céomo se ha realizado la fusion de los datos obtenidos de los
distintos subsistemas para la obtenciéon de un controlador para el guiado asistido.
En la secciéon 5.3 se presentan los resultados y analisis de las pruebas con pacientes
realizadas en la Unidad de Biomecéanica y Ayudas Técnicas del Hospital Nacional

de Parapléjicos de Toledo.

5.2. Fusion sensorial y estrategia de control

En las secciones siguientes se describe la concepcién y validacion del contro-
lador ajustado para el comando de los motores instalados en el andador SIM-
BIOSIS. Para ello, se ha realizado la combinacién de la informacion de los dos
subsistemas de medida presentados anteriormente en el Capitulo 4 para la rea-
lizacién del filtrado mas fiable de las senales de fuerza que son utilizadas en el
control del andador desarrollado.

165
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5.2.1. Utilizacién de sistema ultrasénico para mejora de la estimacién
de la cadencia

En el capitulo anterior, se ha propuesto un método de estimaciéon continua
de cadencia utilizando las componentes verticales de fuerza de interaccién, en las
cuales el patrén oscilatorio debido a las oscilaciones del tronco estan bastante
evidenciados. La estimacién continua de la cadencia consiste en la determinacién
de la frecuencia principal de la componente oscilatoria de las fuerzas mediante la
utilizacién del algortimo WFLC. Aunque se haya obtenido la cadencia de marcha
a partir de las fuerzas de reaccién en los apoyos de antebrazo, en condiciones
no ideales, los esfuerzos sobre las plataformas de apoyo de antebrazos pueden
no estar tan bien definidos como se ha observado con anterioridad. Ademads, la
calidad del ajuste de la estimacién de cadencia depende de la personalizacién de
los coeficientes de estimacion pg y p1 (véase la seccién 4.2, en el Capitulo 4).
De esta manera, buscando soluciones mas fiables, se propone la utilizacién de las
senales ultrasénicas que ofrecen una medida directa de la evolucién de los pies vy,
por lo tanto, una medida més fiable de la cadencia.

Considerando la morfologia tipica de las senales ultrasénicas, la metodologia
no se diferencia de forma significativa de lo propuesto anteriormente. Se trata de
obtener la cadencia de marcha a través de la estimacion continua de la frecuencia
principal de la componente oscilatoria. Igualmente, se utiliza el algoritmo WFLC
como método para la estimacién continua de esta frecuencia principal, segin se
indica en la figura 5.1 (a). Esta modificacién ha permitido la utilizacién de valores
unicos para los coeficientes del filtro. Experimentalmente se ha obtenido que los
valores p19 = 3,0-107° y p; = 1,0 - 1073 ofrecen una buena estimacién de la
cadencia mediante el algoritmo propuesto. Todos los otros coeficientes (del filtro
BBF y del algoritmo FLC) no se modifican, toda vez que ya se han ajustado
anteriormente.

De esta manera, se define la unidad de filtrado, figura 5.1 (b) que agrupa el
conjunto de filtros utilizados en este trabajo y que sera utilizada en este capitulo
para evitar la repeticién de todo el diagrama presentado en la figura 5.1 (a).

5.2.2. Maddulo de actuacion y control de motores

Para la traccién del andador, se ha utilizado un par de motores de corriente
continua conectados a una tarjeta electréonica desarrollada para realizar la interfaz
entre el sistema desarrollado y los motores.

Las caracteristicas de los motores utilizados son:

= Alimentacion 12 V CC,

= Grupo reductor de 62:1 con el fin de obtener una velocidad nominal de 40
rpm,
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Figura 5.1: (a)Diagrama de filtrado de las senales de fuerza utilizando las senales
del subsistema ultrasénico como senales de entrada para la estimacién de caden-
cia. (b) Definicién de la unidad de filtrado con cuatro entradas, dos senales de
fuerza y dos de ultrasonidos, y dos salidas, las dos senales de fuerza filtradas.

» Corriente nominal de 5 A
s Par nominal de 5 Nm.

El conjunto motoreductor, figura 5.2 (a), es ademds autoblocante, de manera
que si hay algin problema de suministro de tensién, el motor se para y a la
vez frena las ruedas del andador. Se ha optado por este tipo de soluciéon con
el objetivo de priorizar la seguridad del usuario en caso de fallo eléctrico. El
motor seleccionado ha sido instalado en la estructura del andador segtin se indica
en la figura 5.2 (b). Como se puede observar, se ha acoplado un conjunto de
poleas y correa para conectar mecanicamente los motoreductores a cada rueda
del andador.

La interfaz con el sistema de adquisicién y control (PC104) ha sido desarro-
llado utilizando un microcontrolador dsPIC 30F4011 de Microchip. La entrada
del sistema es un nivel analégico de tensiéon por cada canal entre 0 y 5 voltios y
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() (b)

Figura 5.2: (a) Conjunto motor-reductora seleccionado. (b) Instalacién del con-
junto a una rueda del andador.

la salida es un tren de pulsos con frecuencia constante y ciclo de trabajo propor-
cional a la tensién de entrada. Para tensiones entre 0 y 2,5 V, el motor gira de
manera que la rueda se mueva hacia atras y para tensiones superiores a 2,5V el
motor gira moviendo el rueda del andador hacia delante, en sentido de avance. Se
conectan las salidas digitales del microcontrolador a puentes de transistores para
que se suministren los niveles de tensién y corriente correctos a los motores. Se ha
optado por desarrollar un circuito dedicado de forma que éste también gestione
problemas de excesivas tensién, corriente y temperatura, asi como cortocircui-
tos. De esta forma, estos problemas de bajo nivel son aislados de la arquitectura
central de control.

5.2.3. Diseno del controlador para el guiado asistido

Una vez definida la unidad de filtrado, en esta seccién se realiza el disenio
conceptual del controlador para el comando del sistema motor instalado en el
andador desarrollado. De los experimentos realizados en los capitulos anterio-
res, se ha observado la presencia de ciertos gestos de conduccién, medidos en el
subsistema fuerzas del tren superior, que indican la intencién del sujeto para el
guiado del andador. Por ejemplo, para iniciar la marcha, el usuario aplica en los
dos sensores un esfuerzo en el sentido de avance (F, positivo). En los giros, se
ha observado la existencia de un par de fuerzas, de forma que para girar a la
derecha, se obtiene un valor negativo (o menos positivo) en el sensor derecho vy,
a la vez, una senal positiva de mayor amplitud en el eje Y del sensor izquierdo.

Inicialmente, se habia propuesto la realizacién de dos controladores PID (Pro-
porcional Integral Derivativo) tal como se presenta en el diagrama de la figura
5.3. Como se observa, la velocidad de cada motor depende de la fuerza aplicada
en el eje de avance del sensor de fuerza ipsilateral.

Aunque esta técnica de control haya funcionado de forma correcta, la existen-
cia de ciertos patrones de fuerzas para la ejecucién indica la posibilidad de utilizar
otros tipos de arquitecturas de control para comandar el dispositivo basandose
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Figura 5.3: Propuesta PID para el control de los motores del andador.

en las fuerzas de interaccién entre usuario y andador. En una colaboracion con
el Departamento de Engenharia Elétrica de la Universidade Federal do Espirito
Santo (Brasil), se ha propuesto en [142] una solucién basada en la clasificacién
de los patrones de fuerzas con una red neuronal. Sin embargo, la complejidad de
ajuste y la necesidad de personalizacién previa del clasificador han presentado
desventajas significativas para la eleccién de esta solucion.

Asi, se ha desarrollado un controlador borroso que integra estos patrones
observados en el guiado asistido en forma de reglas de control.

Concepcién e implementacion de un controlador borroso para el guiado del
andador

Se ha optado por la utilizacion de un controlador borroso para la gestion de
la interacciéon usuario-andador debido a las siguientes razones:

= La dificultad en agrupar los datos obtenidos de los sensores de fuerzas en
conjuntos simples y aplicables a todos los usuarios. La aproximacion borrosa
ofrece una solucion flexible y ajustable en los casos de variabilidad en los
datos de entrada.

= La flexibilidad intrinseca del método al no asignar un conjunto de datos a
una clase de forma rigida, sino a través de una funcién de pertenencia que
varia entre 0 y 1.

= La posibilidad de incorporar el conocimiento obtenido a priori del compor-
tamiento esperado del sistema de una manera lingtistica y simple.

En la teoria de conjuntos clasicos, un elemento es o no parte de un conjunto en
cuestion. En la teoria de conjuntos borrosos, la pertenencia o no de un elemento
a una clase no es definida de forma tan estricta, sino siguiendo una funcién que
puede obtener valores entre 0 y 1, definiendo lo que se conoce como grado de
pertenencia.

Muchas veces, aunque se pueda hacer la distincién entre valores cercanos ma-
tematicamente, en la practica esta distincion puede carecer de sentido. Tomemos
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como ejemplo un valor real V;. Podemos decir que V; pertenece a un conjunto
de nimeros reales V' si este valor es positivo grande. Si tenemos que los valores
pueden variar entre 0 y 1, en la teoria clasica se tendria que asociar un umbral
fijo para definir si V; pertenece o no a V. Supongamos que este umbral sea 0,7.
Esto implicaria que 0,69 no pertenece al conjunto de ntimeros positivos grandes
y que, sin embargo, 0,71 si pertenece. Si consideramos un conjunto borroso, se
podria construir una regla en la cual el grado de pertenencia, u,, de V; al conjunto
V se da segun la funcién presentada en la figura 5.4. Asi, los valores usados en
el ejemplo anterior, 0,69 y 0,71, tendrian asociados un grado de pertenencia al

conjunto V.

Grado de pertenencia

Yo 71

Yo 69

Figura 5.4: Ejemplo de funcién de pertenencia Fuzzy.

De esta manera, la obtencién de un modelo borroso incluye la metodologia
para obtener una descripcién para sistemas fisicos que incluyen incertidumbres,
variabilidades, etc. Para realizar el modelado de un sistema, se debe buscar una
descripcién matematica de la relacién entre las entradas y salidas de un sistema.
En el caso del modelado mediante la logica borrosa, se definen los elementos
bésicos del sistema borroso:

un conjunto de reglas generadas a partir de una base de conocimiento,

= un mecanismo de inferencia,

una interfaz de emborronado,

una interfaz de desemborronado.

De esta manera, la construccién de un modelo matematico segun la logica

borrosa implica en la realizacién de los siguientes pasos:

1. Emborronado. Consiste en comparar las variables de entrada con las fun-
ciones de pertenencia de las premisas (Si) para la obtencién de los valores
de pertenencia.
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2. Inferencia. Consiste en la aplicacion de los operadores 16gicos borrosos en

los valores de pertenencia para obtener un tnico valor numérico entre 0 y
1.

3. Generacion. Consiste en la creacién de la parte consecuente (Entonces) de
las reglas borrosas.

4. Desemborronado. Consiste en la generacién de una salida numérica a partir
de la informacion borrosa.

La implementacién del controlador para el andador SIMBIOSIS ha sido reali-
zada utilizando las funciones contenidas en la Fuzzy Logic Toolbox de Matlab. En
este caso, se ha realizado un sistema de dos entradas (D;, y I;;), una por cada
conjunto lateral de sensores de fuerza, y dos salidas (Dyyt ¥ Iout), una para cada
motor. La figura 5.5 presenta el diagrama bésico de control desarrollado.

Fyo— | o

Fa

d@recho ’—’a a/b w Din Dum% M. Derecho
dple_andaﬂ US4 Fa_i % SAT ZM Controlador

o _I— USi Fi_t —I_> Fuzzy

d;gﬂi;i%or F a at/)b w Iin I()m‘—{:: »@-}M IunierdO

Fy1 A SAT 7ZM

Fza —
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USi Fi_ni
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Fz

Figura 5.5: Controlador borroso (fuzzy) desarrollado para el comando de los mo-
tores del andador Simbiosis.

Como se puede observar, debido a la diferencia del peso soportado por el
andador para cada usuario, o bien debido a posibles asimetrias en los apoyos
para un mismo sujeto, se ha realizado la divisién de las componentes de fuerza
en los ejes de avance (Y) por sus correspondientes componentes en el eje de
apoyo (Z). De esta manera, para un apoyo mayor en un determinado soporte
de antebrazo, hace falta realizar un mayor esfuerzo de empuje en la direccién de
avance para tener una salida equivalente.

Ademads, se observa la presencia de ganancias constantes ki en la entrada del
controlador borroso. Estas ganancias son utilizadas para adecuar las senales a la
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entrada del controlador que, en este caso, debe estar entre -1 y +1. Del mismo
modo se han introducido bloques de saturacién (SAT) para evitar que el valor
de la divisién pueda superar los valores maximo y minimo de las entradas del
controlador y zonas muertas (ZM) para evitar que se generen salidas de control
para valores muy pequenos en las entradas. Las ganancias ko en la salida del
controlador estan introducidas para convertir las salidas del controlador a los
niveles correctos de actuacién para su poeterior envio al circuito de comando de
los motores explicado anteriormente en este capitulo.

Para las entradas, se han definido cuatro funciones de pertenencia, véase la
figura 5.6:

» Valor negativo (neg). Funcién en forma de Z (Z-shaped), con a = —0,8 y

b = 0, definida segun la ecuacién 5.1.

l,x<a
1-2-(3=)% e Sa< ot

D= 2 e <o <
0,z >b

(5.1)

IN

= Valor cero (cero). Funcién Gaussiana simétrica, con o = 0,2045 y ¢ = 0,
definida segun la ecuacién 5.2.

—(z—¢)?

gaussmf(x) =e 252 (5.2)

= Valor poco positivo (posp). De forma similar, una funcién Gaussiana simétri-
cacono=0,1173 y ¢c=0,4.

= Valor muy positivo (pos). Funcién en forma de S (S-shaped), con a = 0,3148
y b= 0,8, definida segun la ecuacién 5.3.

1

) = T

(5.3)

De modo similar se definen las funciones de pertenencia:

» Valor cero (cer). Funcién en forma de Z con con a = —0,2 y b = 0,5.

= Valor poco positivo (posy). Funcién Gaussiana simétrica con o = 0,1944 y
c=0,5.

» Valor positivo (pos). Funcién en forma de S con a = 0,5y b = 0,8.

Como se puede observar de la definiciéon de las funciones de salida, ésta se
encuentra entre 0 y 1, de forma que no se permite la generacion de salidas ne-
gativas para la excitacion de los motores. Esta decisién se ha tomado debido al
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Figura 5.6: Captura de pantalla del algoritmo generado en el entorno de Matlab
para definicién de las funciones de pertenencias de las variables de entrada.

riesgo inherente al movimiento hacia tras del andador que podria causar que el
dispositivo empujase al usuario ocasionando una caida.

Finalmente, se definen las 16 reglas que rigen el movimiento del andador. Estas
reglas son una combinacién de todos los posibles valores de entradas (2 entradas
y 4 posibles estados generan 2% = 16 combinaciones) y las salidas esperadas. Las

reglas son:

1. Si i, es neg y Dy, es pos, entonces Iyt es cer' y Doy €8 pos;
2. Si I;;, es neg y Dy, es neg, entonces I, es cer'y Dyt es cer;
3. Si Ijy, es neg y Dyy es cer, entonces Iy es cer y Doyt €8 pospy;
4. Si I;y, es neg y Dy es pos,, entonces Iy es cer y Doy es pos;
5. Si I;;, es pos vy Dy, es pos, entonces I,y €S pos v Doyt €8 pos;
6. Si I;;, es pos 'y Dy es neg, entonces Iy, €s pos 'y Doyt €s cer;
7. Si I;, es pos 'y D;, es cer, entonces Iy €s pos v Doy es cer;
8. Si I;y, es pos 'y Dy es posy, entonces Iy €s pos 'y Doy €s posp;
9. Si I;, es cer 'y Djy, es pos, entonces I, es cer y Doyt €s pos;
10. Si Iy, es cer y Dy, es neg, entonces Iy €s pos, y Doyt €s cer;
11. Si I;;, es cer 'y Dy, es cer, entonces I, es cer'y Dy, es cer;
12. Si I, es cer 'y Dy es posy, entonces Iy s cer'y Doy €s posy;

13. Si Iy, es posp y Dy, es pos, entonces Loy €s pos, y Doy €s pos;
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14. Si Iy, es pos, y Dy, es cer, entonces Loy €s pos, y Doy es cer;
15. Si I;,, es posp y Dy, es neg, entonces Loy es pos 'y Doy es cer;
16. Si I;y, es posp y Dy, es pos,, entonces Iy, €s posy y Doyt €s posy,.

Para realizar la aplicacién de la informacién en el modelo borroso se definen:
(i) como operador l6gico “y”, el método del minimo; (ii) como método de Impli-
cacion, el operador borroso minimo, (iii) como método de Agregacion, el célculo
del maximo; y (iv) como interfaz de Desemborronado, el calculo del centroide.

5.2.4. Lazos externos para el control seguro del andador

Aparte del controlador borroso, responsable de realizar el comando del mo-
vimiento del andador basado en las fuerzas aplicadas por el sujeto, otros lazos
externos de mayor prioridad fueron utilizados con el fin de aumentar la seguridad
en la conduccion asistida. En general, estos lazos consisten en expresiones condi-
cionales o reglas de seguridad que, en el caso de que no se cumplan, conectan las
senal enviada al circuito de comando de motores del andador a 2,5V, llevando el
dispositivo a un estado parado (y frenado) de forma inmediata (véase la figura
5.7).

A priori, se ha definido que el andador debe parar inmediatamente en el caso
de que:

= las dos componentes en los ejes Y sean negativos,

= cualquiera de los componentes verticales de fuerza sea inferior a un peso
minimo (uno o ambos brazos no estan apoyados),

= ocurra una separacion excesiva de los dos pies,

= ocurra una aproximacion excesiva de los dos pies.

5.2.5. Ajustes y validacién previa del controlador

Antes de la realizaciéon de experimentos con los pacientes, se ha realizado la
validacion previa del controlador con usuarios sanos en el laboratorio del Grupo
de Bioingenieria del CSIC. Esta etapa ha sido interesante para evaluar el funcio-
namiento de la estrategia de control y realizar el ajuste de algunos coeficientes.

Por un lado, en lo que se refiere a la unidad de filtrado, no ha habido la
necesidad de realizar ningun tipo de ajuste, toda vez que los coeficientes para los
filtros de Benedict-Bordner y para los algoritmos WLFC y FLC ya habian sido
obtenidos en el Capitulo 4 de esta tesis doctoral. Por otro lado, en esta fase se
han definido valores para las ganancias ki y ks, los limites de los bloques de zona
muerta (ZM) y el ajuste de las curvas de las funciones de pertenencia presentadas



5.2. FUSION SENSORIAL Y ESTRATEGIA DE CONTROL 175

Reglas
de seguridad

fmmmmmmmmmmmm—m—————

) ) -@—P@-}Motor Derecho
FZ d Unidad de filtrado

:

. Controlador Fuzzy
FZI Motor Izquierdo

dderecho
pie-andador

izquierdo
dpic—andador

Figura 5.7: Lazos externos implementados para aumentar la seguridad del usuario
en la conduccién asistida.

anteriormente en la seccién 5.2.3. Se ha obtenido experimentalmente un conjunto
Unico para estas constantes que satisfacia el modo de conducciéon de todos los
usuarios.

Cabe resaltar que, durante esta fase de experimentacién, se ha constatado
la importancia del filtrado adpatativo de las senales de fuerza. La utilizacién
de la informacién directa de los sensores con un procesamiento de bajo coste
computacional y que no introduce retrasos significativos a las senales ha ofrecido
una conduccién agradable del dispositivo, con respuestas rapidas y sin la sensacién
de retraso. En cuanto a cuestiones subjetivas, los usuarios que han experimentado
el dispositivo en esta fase han mencionado que sentian que tenian el control sobre
el dispositivo y que el andador seguia sus intenciones de movimiento.

Se han realizado experimentos con y sin la implementaciéon del filtrado de las
componentes de fuerza originadas de las oscilaciones del tronco del sujeto. En el
caso en el que no se aplica este filtro a los datos con el algoritmo WFLC-FLC
presentado en el Capitulo 4, se ha observado que el andador se desplaza con una
componente oscilatoria de frecuencia igual a la de oscilacién del tronco, haciendo
que la conduccién sea inestable para el sujeto. Al introducirse el algoritmo de
filtrado, estas componentes automaticamente se cancelaban y el usuario experi-
mentaba un mayor control sobre el andador, dado que solamente las componentes
voluntarias de las fuerzas de interaccién eran utilizadas para la generacién de las
salidas de control.
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5.3. Experimentos con usuarios. Validacién en el Hospital
Nacional de Parapléjicos de Toledo (HNPT)

Durante los meses finales de la realizacién de la presente tesis doctoral, el
autor ha realizado una estancia breve en en la Unidad de Biomecédnica y Ayudas
Técnicas del HNPT. Esta colaboraciéon ha permitido la realizacion del estudio de
validacién presentado en esta seccién que ha sido de fundamental importancia en
la conclusién del trabajo desarrollado.

5.3.1. La lesiéon medular. Definiciones y escalas

En una publicacién reciente de un libro organizado por el HNPT, [143], M.
Alcobendas Maestro define la lesién medular como:

“La lesion medular es una de las situaciones clinicas mds devastadoras, tanto
por la pérdida de funcionalidad que supone y, consecuentemente, la pérdida de
independencia del individuo, como por las limitadas posibilidades de recuperacion
espontdanea unidas a la carencia de un tratamiento curativo.”

Se entiende por lesion medular cualquier alteracion sobre la médula espinal
que puede provocar alteraciones en el movimiento, la sensibilidad o la funcién por
debajo del nivel de la lesién, [144]. El origen de la lesién puede ser traumético,
no traumético o congénito (infeccioso, neoplasico, vascular, autoinmune, infla-
matdrio, desmielinizante, idiopético y atrogénico).

El nivel de la lesién (véase la figura 5.8) se define como el segmento localizado
por encima del segmento maés rostral afectado, de manera que una misma lesion
puede tener distintos niveles motores y sensitivos y diferir en ambos hemicuerpos,
[145]. Una lesién medular completa se presenta cuando no hay funciones debajo
del nivel de la lesién y no hay sensibilidad ni movimientos voluntarios. Los dos
lados del cuerpo estan afectados de igual forma. Una lesién incompleta se da
cuando prevalece alguna de las funciones por debajo del nivel primario de la
lesion. Una persona con una lesiéon incompleta puede tener mayor movilidad o
sensibilidad en un hemicuerpo que en otro.

Escalas y Tests ASIA

La valoraciéon neurolégica en la lesion medular se lleva a cabo siguiendo las
directrices de la American Spinal Injury Association-ASIA, [146, 147], basadas
en una exploracion sistematizada de las funciones motoras y sensitiva. El test
motor segin la escala de la ASTA se realiza a través de la exploracién de 10
musculos, 5 en miembros superiores y 5 en miembros inferiores, y se puntia el
balance muscular entre 0 y 5 de acuerdo con lo que se presenta en la tabla 5.1.

Ademsds, se valoran las sensibilidades en una escala de 0 a 2 en la cual, 0
define la anestesia, 1 la sensibilidad alterada (incluyendo la hiperestesia) y 2 la
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Vértebras cervicales (C1-7)

Vértebras toracicas (T1-12)
(region dorsal)

Vértebras lumbares (L1-5)

Sacro (S1-5)

Céccix

Figura 5.8: Ejemplo de una respuesta del cuestionario empleando la escala visual
analogica.

Tabla 5.1: Test motor segun la Escala de la ASIA.

Indice Descripcién

0 Parélisis total

1 Contraccién palpable o visible

2 Movimiento activo, se completa el arco de movimiento sin gravedad

3 Movimiento activo, se completa el arco de movimiento contra gravedad

4 Movimiento activo, se completa el arco de movimiento contra

resistencia moderada

Normal movimiento activo, se completa el arco de movimiento

contra toda resistencia

B Normal movimiento activo, se completa el arco de movimiento
contra toda resistencia si no existen factores inhibidores

NT  No valorable

normalidad.
Finalmente, se definen los cinco grados de afeccién neuroldgica (de la ASIA)

presentados en tabla 5.2.

Escala de Penn (PSFS)

Penn et al. defini6 una escala de cinco puntos (véase la tabla 5.3) que indicaba
la frecuencia de ocurrencia de espasmos, [148, 149]. La Penn Spasm Frequency
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Tabla 5.2: Grados de afeccién neuroldgica de la ASTA.

Indice Descripcién

Lesién completa sensitivomotora

Lesién completa sensitiva completa motora
Lesién incompleta sensitivomotora no funcional
Lesion incompleta sensitivomotora funcional
Funcién motora y sensitiva normal

HOAQmE >

Scale (PSFS) fue modificada por Priebe et al. en [150] anadiendo un segundo
indice que indica el nivel de espasticidad del sujeto. Sin embargo, en este trabajo,
el personal clinico del HNPT solamente ha realizado la clasificacién de los pa-
cientes utilizando el primer indice de la escala de Penn y se ha utilizado la escala
de Ashworth (presentada a continuacién) para indicar el nivel de espasticidad.

Tabla 5.3: Grados de la escala PSFS.

Indice Descripcién

0 Sin espasmos

1 Espasmos inducidos por un estimulo

2 Espasmos que ocurren menos de una vez cada hora
3 Espasmos que ocurren més de una vez cada hora

4 Espasmos que ocurren mas de diez veces cada hora

Escala de Hoffer y Hospital Sagunto

Las escalas de Hoffer, [151, 152], y del Hospital Sagunto, [153], son utilizadas
para la clasificacién del paciente segin su nivel de ambulacién. Aunque no sean
escalas especificas para el estudio de la lesién medular, son interesantes para
conocer las posibilidades de un individuo y sus indices resultan bastante explicitos
para personas ajenas al entorno clinico. Los indices de estas escalas se presentan
a continuacion.

La Escala de Hoffer presenta cuatro niveles distintos. Empezando por el nivel
mas alto de ambulacién, tenemos:

= Ambulante en la comunidad,

ambulante en interiores,

ambulante no funcional,

no ambulante.

Del mismo modo, tenemos los siguientes indices para la escala del Hospital
Sagunto:
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= normal (5),

» ambulante independiente en la comunidad (4),
» Ambulante alrededor del domicilio (3),

= ambulante en interiores (2),

= ambulante no funcional (1),

= 1no ambulante (0).

Escala de WISCI 11l

De forma mas especifica para la lesién medular, la escala WISCI IT ( Walking
Indez for Spinal Cord Injury) es definida al nivel del usuario e indica la habilidad
de caminar después de un lesién medular, [154]. La escala asume valores entre 0,
indicando nivel de discapacidad mas severo, y 20, indicando menor afeccién. Para
evitar la descripcion de los 20 indices de la escala WISCI 11, aquellos que sean
utilizados para la clasificacién de los pacientes seran descritos cuando aparezcan
por la primera vez en el texto de la seccion 5.3.2.

Escalas de Ashworth y Ashworth Modificada

La espasticidad, definida como una respuesta velocidad-dependiente al estira-
miento pasivo, [155, 156], es una de las secuelas mas pronunciadas de las lesiones
en el sistema nervioso central, [157]. La medida de espasticidad de Ashworth fue
desarrollada como una clasificaciéon clinica simple para evaluar los efectos an-
tiespasticos de un medicamento relajante muscular (Carisoprodol) en esclerosis
multiple, [158]. La escala de Ashworth (Ashworth Scale, AS), es una escala de
cinco puntos basada en la evaluacién clinica subjetiva del tono muscular, [149].
En la escala de Ashworth Modificada (MAS), anade un valor extra (14) a la AS
para acomodar a pacientes hemipléjicos, [149].

Por su simple empleo y la no necesidad de equipamiento especializado, las
escalas AS y MAS son adoptadas para la cuantificacién de la espasticidad en una
gran variedad de enfermedades y afecciones, incluyendo la lesién medular, [159].
La tabla 5.4 presenta en detalle la escala MAS.

5.3.2. Pacientes

Un total de ocho pacientes han participado de los experimentos de valida-
cién del andador SIMBIOSIS realizados en la Unidad de Biomecanica y Ayudas
Técnicas (UBAT) del HNPT. Con el auxilio del personal clinico, los pacientes
han sido sometidos a una exploracion fisica para determinar el balance muscular
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Tabla 5.4: Escala de Ashworth Modificada para la valoracién de la espasticidad.

Grado Descripcion

0 Tono muscular normal

Hipertonia leve. Aumento en el tono muscular con la “detencién”
1 en el movimiento pasivo de la extremidad, minima resistencia al
final de su arco de movimiento.

Hipertonia leve. Aumento en el tono muscular con la “detencién”
1+ en el movimiento pasivo de la extremidad, minima resistencia en
menos de la mitad de su arco de movimiento.

Hipertonia moderada. Aumento del tono muscular durante la mayor
2 parte del arco de movimiento, pero puede moverse pasivamente con
facilidad la parte afectada.

Hipertonia intensa. Aumento prominente del tono muscular, con
dificultad para efectuar los movimientos pasivos.

Hipertonia extrema. La parte afectada permanece rigida, tanto para la
flexién como para la extension.

en miembros inferiores y superiores. Ademas, se han extraido los datos fisicos y
patoldgicos asi como el tratamiento especifico de cada paciente.

Los siguientes criterios, establecidos en colaboracion con el personal clinico del
UBAT-HNPT, fueron utilizados para la inclusion de los pacientes en el estudio:

= tener la funcién cognitiva preservada,
= ser capaz de mantenerse en bipedestacion,
= poseer buen control de tronco,

= tener la habilidad de caminar al menos 10 metros sin parar, con o sin ayudas
técnicas, y sin la asistencia de otra persona,

= tener conservada la funciéon de agarre en miembros superiores.

De esta manera, se han buscado pacientes que cumplieran los criterios de
inclusion anteriormente presentados con distintos grados de capacidades de loco-

mocién:

= Sujetos con menores capacidades de locomocién, ambulantes no funcionales
y que fueran capaces de moverse, aunque con dificultad, utilizando bastones,
muletas o andadores. Estos sujetos practicamente utilizan solamente las

sillas de ruedas para su locomocién.

= Sujetos con un grado intermedio de locomocion, capaces de deambular en
entornos interiores con ayudas técnicas como bastones, muletas y andadores.
En general, en exteriores utilizan la silla de ruedas para su locomocion.
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= Sujetos con mayor capacidad de locomocién, ambulantes funcionales en
exteriores que o necesitasen de ayudas técnicas, pero que las hayan utilizado
en algin momento durante su proceso de rehabilitacion.

Teniendo todo esto en cuenta, a continuacion se presentan los pacientes se-
leccionados y sus principales caracteristicas con respecto a las escalas e indices
presentados en este capitulo.

JLG 45 anos de edad, 70 kg de masa corporal, 1,73 m de estatura, varén, con
nivel de lesién motora L1, tipo incompleta (Escala ASTA C). La lesién ha ocurrido
inicialmente en el 07/05/2008 en una caida (lesién traumatica), pero solamente
ha presentado complicaciones después de un problema vascular (embolizacién) en
el noviembre de 2009. Es clasificado como ambulante no funcional (escalas Hoffer
y Hospital Sagunto), no relata presencia de espasmos (0 en la escala PSFS) y
presenta un indice de 0 (tono muscular normal) en la escala de Ashworth para
MMII. En la escala WISCI II es clasificado como 12 (deambula con dos muletas,
ortesis y sin asistencia de otra persona a lo largo de 10 metros). El paciente utiliza
la silla de ruedas como medio de locomocién y tan sélo emplea dos muletas para
realizar ejercicios de rehabilitacion. En el pie derecho utiliza una ortesis de tobillo
y pie (Ankle-Foot Orthesis, AFO) y actualmente recibe tratamiento con farmacos
y electroestimulacién funcional (EEF) en los miembros inferiores.

BRT 69 anos de edad, 80 kg de masa corporal, 1,78 m de estatura, varén, con
nivel de lesién motora C5, tipo incompleta (Escala ASIA D). Ha sufrido una lesién
traumatica el 20/01/2010. El paciente utiliza la silla de ruedas y dos muletas como
ayuda técnica para la movilidad. Es clasificado como ambulante de interiores
(escalas Hoffer y Hospital Sagunto). En la escala WISCI 11, es clasificado como
16 (deambula con dos muletas, sin ortesis y sin asistencia de otra persona a lo
largo de 10 m). No utiliza ningtin tipo de ortesis y actualmente recibe tratamiento
con farmacos y EEF en miembros inferiores.

DGC 65 anos de edad, 77 kg de masa corporal, 1,67 m de estatura, varén, con
nivel de lesién motora D9, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesién tiene origen
vascular y ocurrio el 17 de diciembre del 2009. El paciente utiliza la silla de ruedas
y dos muletas como ayuda técnica para la movilidad. DGC tiene disminuida la
sensibilidad tactil y analgésica y no posee control de esfinteres. Es clasificado como
ambulante de interiores (escalas Hoffer y Hospital Sagunto), relata la presencia
de espasmos con frecuencia inferior a una vez por hora (2 en la escala PSFS) y
presenta un indice de 0 en la escala de Ashworth para MMII. Del mismo modo que
en el caso anterior, es 16 en la escala WISCI II. No utiliza ningtn tipo de ortesis y
actualmente recibe tratamiento con el dispositivo Lokomat para el entrenamiento
de la marcha (véase la figura 1.13 en el Capitulo 1 de este documento).
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RAB 49 anos de edad, 75 kg de masa corporal, 1,57 m de estatura, mujer, con
nivel de lesiéon motora L1, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesién medular
tiene una etiologia vascular y ocurrié el 9 de diciembre de 2009. Utiliza la silla de
ruedas y dos muletas para la locomocién asistida. Tiene disminuida la sensibilidad
tactil y analgésica y no posee control de esfinteres. Ademas, sufre tendinitis en
ambos hombros. En las escalas Hoffer y Hospital Sagunto es clasificada como
ambulante de interiores, relata la presencia de espasmos con frecuencia inferior
a una vez por hora (2 en la escala PSFS) y presenta un indice de 0 en la escala
Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es clasificada como 16. La paciente
no hace uso de ningun tipo de ortesis y recibe tratamiento a través de farmacos.

AML 23 anos de edad, 60 kg de masa corporal, 1,69 m de estatura, mujer, con
nivel de lesién motora D5, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesién medular
tiene una etiologia inflamatoria y ocurrié el 17 de mayo de 2010. Utiliza, actual-
mente, una muleta para la locomocion asistida. Tiene disminuida la sensibilidad
tactil y analgésica. En las escalas Hoffer y Hospital Sagunto es clasificada como
ambulante en la comunidad y ambulante independiente en la comunidad, respec-
tivamente y no relata la presencia de espasmos (0 en la escala PSFS). Presenta un
indice de 0 en la escala Ashworth para MMII. En la escala WISCI 11 es clasificada
como 19. La paciente no hace uso de ningun tipo de ortesis y recibe tratamiento
a través de farmacos.

AGG 70 anos de edad, 100 kg de masa corporal, 1,75 m de estatura, varon,
con nivel de lesién motora D6, tipo incompleta (Escala ASIA D). El paciente ha
presentado una compresién medular y fue intervenido de manera urgente el 13
de marzo de 2010. Utiliza, actualmente, la silla de ruedas o dos muletas para la
locomocién asistida. En cuanto a la sensibilidad, presenta un cuadro de hiperes-
tesia tactil y analgésica. Posee control parcial de esfinteres. En las escalas Hoffer
y Hospital Sagunto es clasificado como ambulante de interiores y no relata la
presencia de espasmos (0 en la escala PSFS). Presenta un indice de 0 en la escala
Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es clasificado como 16. El paciente
no hace uso de ningtn tipo de ortesis y recibe tratamiento a través de farmacos.

GDT 60 anos de edad, 83 kg de masa corporal, 1,83 m de estatura, vardn,
con nivel de lesiéon motora D8, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesién tu-
vo origen de un abceso en la médula y data del 23 de junio de 2009. Utiliza,
actualmente, la silla de ruedas para la locomocion asistida y deambula con gran
dificultad utilizando dos muletas. En cuanto a la sensibilidad, presenta un cuadro
de hiperestesia tactil y analgésica. No posee control de esfinteres. En las escalas
Hoffer y Hospital Sagunto es clasificado como ambulante no funcional y relata la
presencia de espasmos con frecuencia inferior a una vez por hora (2 en la escala
PSFS). Presenta un indice de 0 en la escala Ashworth para MMII. En la escala
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WISCI IT es clasificado como 12. El paciente hace uso de una AFO en el miembro
inferior izquierdo y recibe tratamiento a través de farmacos.

BCM 28 anos de edad, 58 kg de masa corporal, 1,70 m de estatura, mujer, con
nivel de lesién motora C7— D5, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesién tuvo
origen neoplasico, es decir, debido a la presencia de un tumor en la medula afec-
tando a la regién desde la vértebra cervical 7 hasta la dorsal 5. La enfermedad
fue diagnosticada el 21 de noviembre de 2009. No hace uso de ayudas técnicas
para la movilidad. En cuanto a la sensibilidad, presenta un cuadro normal. En
las escalas Hoffer y Hospital Sagunto es clasificada como ambulante en la comu-
nidad y normal, respectivamente. Relata la presencia de espasmos inducidos por
estimulos (1 en la escala PSFS). Presenta un indice de 1 para el MI derecho y
0 para el izquierdo en la escala Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es
clasificado como 20. El paciente hace uso de una AFO en el miembro inferior
izquierdo y recibe tratamiento a través de farmacos.

Los datos referentes al balance muscular en miembros inferiores (MMII) y
superiores (MMSS) obtenidos a través de exploracion fisica se encuentran en la
tabla 5.5. La figura 5.9 muestra tres de los pacientes que participaron en los
experimentos de validacién en el HNPT.

Figura 5.9: Tres de los pacientes que participaron en los experimentos de vali-
dacién. (se ha obtenido consentimiento para la reproduccién de imégenes de los
pacientes durante de los experimentos).

5.3.3. Experimentos para la validacién de la estrategia propuesta

Para la validacion de la estrategia de filtrado por medio de la fusién de los
datos de los subsistemas de medida y para la comprobacion del funcionamiento
del controlador diseniado, los pacientes presentados en la secciéon anterior fueron
sujetos de experimentos de marcha asistida con el andador SIMBIOSIS.



Tabla 5.5: Resultado de la exploracién fisica realizada por el personal clinico del HNPT. En cada caso se presenta el valor del indice
obtenido segin la Escala de la ASTA para el miembro derecho e izquierdo (D/I).

Balance Muscular MMII (D /1) Paciente

JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM
Flexores de cadera (T12-L3)* 3/4 3/3 4/2  3/3 4/3 3/3 4/2 5/5
Adductores cadera (L1-1.4) 5/5 4/4 4/4 5/5 5/4  4/4  5/4 5/5
Abductores cadera (L5,51) 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/4 5/5
Extensores de rodilla (L2-1L4) * 5/5 5/5 5/4 5/5 5/5 5/4  5/4 5/5
Flexores de rodilla (L4-S1) 3/4 4/4 5/3 3/4 5/5 4/4 5/1  5/5

Dorsiflexores de tobillo (L4,L5)* 1/4 2/3 5/3 4/5 5/4 5/4  4/0  4/5
Flexores plantares de tobillo (S1)* 2/3 3/4 5/3  4/5 4/4 4/4  4/3  4/5

Extensor 1° dedo(L5,51) * 2/3 3/4 5/3 4/5 5/5  4/4  4/3 3/5
Indice Motor MMIT!,[147] 32 35 39 43 44 40 33 46
Balance Muscular MMSS (D/T) Paciente

JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM
Aproximadores de hombro (C4) 5/5 4/4 5/5 5/5 5/5 5/5  5/5 5/5

Separadores de hombro (C5) 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Flexores de hombro (C4,C5) 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5  5/5 5/5
Extensores de hombro (C4, C5) 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Flexores de codo (C5)° 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5  5/5 5/5
Extensores de codo (C7)° 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 3/4 5/5 5/5
Supinadores (C5, C6) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Pronadores (C6, C7) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5  5/5 5/5
Flexores de carpo (C7, C8) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Extensores de carpo (C6) ° 5/5 3/4 5/5 5/5 5/5 5/5  5/5 5/5
Flexor comtin dedos (C8)° 5/5 3/4 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Extensor comtn dedos (C7, C8) 5/5 3/4 5/5 5/5 5/5 5/5  5/5 5/5
Adductor 1° dedo (C8,T1) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Interdseos (T1)° 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 4/4  5/5 5/5

Indice Motor MMSS!, [147] 50 36 50 50 50 45 20 50

78T
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Para ello, se ha solicitado a los sujetos que caminasen a lo largo de un trayecto
compuesto por dos pasillos y una zona en la cual deberian realizar un giro pasando
por el centro de dos conos (véase la figura 5.10). El sujeto podria empezar tanto
por un extremo como por el otro del trayecto y, ademéds, no se ha fijado ningtin
tipo de restriccién en cuanto al tiempo en que deberian realizar los experimentos
ni de cuantas vueltas podrian dar. En todos los instantes, les acompanaba una
fisioterapeuta del HNPT para darles seguridad y para sujetarles en el caso de una
posible caida. No se daba a los usuarios ninguna indicacién de como deberian
conducir el dispositivo y tampoco habia un periodo de entrenamiento previo.
Si, durante la primera ejecucién, los usuarios se sentian insatisfechos en cuanto
a la velocidad de marcha o a la sensibilidad del controlador, se modificaban
las ganancias de entrada del controlador (k; en la figura 5.5) o se restringia la
velocidad de salida para que el sujeto se sintiera cémodo.

Figura 5.10: Esquema del entorno utilizado para la realizacion de experimentos.

A continuacidn, se realizara el analisis de los datos obtenidos de los experimen-
tos descritos. Este andlisis se dara en tres partes. Primeramente, se analizara el
funcionamiento del algoritmo de estimacién de cadencia utilizando las senales ul-
trasonicas. En segundo lugar, se analizaran las seniales de fuerzas filtradas por el
algoritmo FLC. Finalmente, se presentara la trayectoria realizada por el andador,
generada por el sistema de control a partir de las senales de fuerzas.

Estimacion continua de cadencia utilizando las senales ultrasénicas

Como se ha comentado anteriormente, para la estimacién continua de la ca-
dencia de marcha con el andador se utiliza el algoritmo WFLC. A diferencia del
ajuste presentado en el capitulo anterior, en el cual se buscan, en modo off-line,
coeficientes g y @1 minimizando el error en la estimacion de cadencia, en este
caso los algoritmos deben ser introducidos a priori. Con los experimentos reali-
zados con sujetos sanos en la etapa de validacién del controlador, se ha definido

'El Indice Motor MMII se calcula como la suma de los ftems indicados con *. Del mismo
modo, el Indice Motor MMSS se calcula como la suma de los items indicados con °. Ambos
indices tienen un valor méximo de 50.
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empiricamente que pug = 3-107° y pq = 1-1073. Esto, sumado al hecho de
que los experimentos son realizados con pacientes y fuera de un tapiz rodante,
demuestra que las condiciones del experimento son bastante mas exigentes que el
caso presentado en el Capitulo 4. Sin embargo, en este caso tomamos una medida
directa del pie del sujeto, lo que es mejor que estimar la cadencia a partir de las
senales de fuerza.

De esta manera, durante los experimentos se ha almacenado la estimacién
de cadencia para la comparacion con el valor de referencia, obtenido en modo
off-line a partir de los minimos de las senales ultrasénicas utilizando una meto-
dologia equivalente a la empleada en la seccién 4.2.3. Asi, se presenta en la tabla
5.6 el error cuadratico medio (M SE) en la estimacién de la cadencia. Como el
algoritmo de filtrado presentado en este capitulo calcula de forma independiente
los pasos por segundo dados por cada pierna del usuario, se presentan los errores
de estimacion para cada pierna del sujeto.

Tabla 5.6: Resultado de la estimacién continua de cadencia (en pasos/s) en los
experimentos realizados con pacientes.

Sujeto MSE4., MSE;.,
JLG  5870-1072 4,986 - 102
BRT 3,867 1072 3,448-1072
DGC 2,246-1072 2,506 - 1072
RAB 1,275-1072 1,566 - 102
AML 1,314-107%2 1,519-1072
AGG  2,521-1072 1,766 - 102
GDT — —
BCM 1,718 -1072 1,621 -1072

Recordando lo presentado en el capitulo anterior, se han obtenido valores de
3,188-1072, 3,931-1072 y 5,404-10~2 para el M SE en la estimacién de cadencia.
Los valores obtenidos en los experimentos realizados con los pacientes del HNPT
son, en general mas bajos, pero cabe resaltar que los valores de las cadencia
obtenidas son méas bajos y que el pardmetro utilizado para la estimacién es una
medida directa de la evolucién de los pies del sujeto. En la tabla 5.7, se presentan
los valores medios y las desviaciones estandar de la cadencia de los pacientes en
los experimentos de marcha asistida.

Como se puede observar, dado que se realiza una marcha a una velocidad
inferior, los valores son mas bajos que la cadencia tipica de la marcha sin andador
que ronda los 1,7 pasos/s. Ademds, el algoritmo no ha sido capaz de ofrecer un
valor estable de cadencia para el sujeto GDT, de forma que el valor del MSFE
no tiene sentido en este caso. Esto se debe a la restriccién impuesta por el filtro
pasa-banda anterior al algoritmo de estimacién de cadencia (WFLC). Cuando
se ha realizado el ajuste del controlador con sujetos sanos, se ha observado que
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Tabla 5.7: Cadencia media (en pasos/s) obtenida experimentalmente de los pa-
cientes en las pruebas de marcha con el andador SIMBIOSIS.

Sujeto Cadencia (media + std)
JLG (6,620 & 0,852) - 107!
BRT (8,361 +0,839)-107"
DGC (7,742 +0,626) - 1071
RAB (1,145 4 0,0408) - 10°

AML  (8,515+0,615) - 107!

(
(
(

AGG 9,091 £ 0,492) - 107!
GDT 2,821 4 0,894)
BCM 9,676 + 0,823)

1

.10
-1071

el algoritmo de filtrado presentaba inestabilidades en los casos de frecuencias
inferiores a 0.3 Hz que corresponde a cadencias inferiores a 0.6 pasos/s caso que
corresponde al sujeto GDT que daba menos de 1 paso con cualquiera de las piernas
en cada 3 segundos. Esto refleja el grado de afeccion del paciente para realizar la
marcha. En cualquier caso, se observa que la marcha realizada por GDT no es
continua y dinamica, sino que es una secuencia de oscilaciones y periodos largos
de doble apoyo.

De modo similar, el primer paciente, JLG, estaba al limite de la cadencia
minima aceptada para el funcionamiento del algoritmo de estimacion y filtrado
de las senales y por esta razén, cuando la cadencia bajaba de este umbral en
algin instante, la estimacion quedaba comprometida causando un mayor MSE.
En los casos de los demas usuarios el algoritmo ha presentado un funcionamiento
adecuado. El comportamiento del error instantaneo de estimaciéon de cadencia
en el tiempo también ha presentado un comportamiento convergente similar a lo
observado en el caso de los experimentos con sujetos sanos (véase la figura 5.11).

100 Error en la estimacion de cadencia [%]

, VoV VA VWL VA VOV 0 SOV WV, S, PV SIV. V. W e . P\ AAN ANDANNNN
0 10 20 30 40 50 60 70

Figura 5.11: Error porcentual instantdneo de estimacion de cadencia.

Otro resultado interesante es que la descarga de peso sobre la estructura del
andador ha permitido, en cuanto a la evoluciéon de las distancias entre pie y
andador, la realizacién de patrones de marcha bastante similares los obtenidos
por los sujetos sanos (figura 5.12).
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Figura 5.12: Evolucién temporal tipica de la distancia entre pie y andador en la
marcha asistida obtenida en los experimentos realizados con los pacientes.

A continuacién, en la seccién siguiente, se realizard el estudio de la etapa de
filtrado de las senales de fuerzas mediante el algoritmo FLC utilizando la cadencia
de marcha estimada.

Filtrado adaptativo de las senales de fuerzas

En este apartado se recoge el andlisis relativo al filtrado de las senales de fuerza
utilizando el esquema propuesto en la unidad de filtrado definida en la figura 5.1.
Aunque el filtro BBF esté presente en el esquema, su funciéon es mas sencilla al
ser un filtro estatico encargado de eliminar los componentes de alta frecuencia
originados por vibraciones en la estructura del andador por imperfecciones en el
terreno o en las ruedas del dispositivo.

De esta manera, se centrard el andlisis del filtrado adaptativo implementado
a partir del algoritmo FLC que utiliza como entradas, por un lado, las sefiales de
fuerza y por otro la cadencia estimada por el algoritmo WLFC, cuyo analisis se
ha presentado en la seccién anterior.

Antes de empezar con el andlisis del filtrado, cabe resaltar ciertas caracteristi-
cas de las senales de fuerza obtenidas de los experimentos con los pacientes del
HNPT. Segun el nivel de discapacidad o la necesidad de un soporte para apoyar
a la marcha, se observan apoyos de orden muy superiores a los obtenidos con los
sujetos sanos utilizados en los experimentos de los capitulos anteriores. La figura
5.13 ejemplifica esta situacion en la cual podemos notar picos de hasta 30 kgf en
los ejes verticales de un apoyo de antebrazo y de hasta aproximadamente 14 kilos
en el eje de avance.

Si tomamos un ejemplo de lo obtenido con los sujetos sanos, se observa que, en
general, se obtenian senales de apoyo en el eje Z con valores méximos alrededor de
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Figura 5.13: Fuerzas obtenidas del experimento con el primer paciente (JLG) en
el HNPT.

10 kgf y de menos de 2 kgf en el eje Y. Otro punto interesante es que la amplitud de
las componentes oscilatorias debidas al movimiento del tronco durante la marcha
son también mucho mas pronunciadas. Sin embargo, en cuanto a la forma de las
seniales y a las componentes observadas, no ha habido diferencias significativas,
lo que indica que el planteamiento propuesto es valido para abordar el problema
de asistir a la marcha basandose en el control del dispositivo mediante el filtrado
y la clasificacién de las senales de fuerzas.

De esta experiencia con el primer usuario, se han utilizado los datos medidos
para evaluar la posibilidad de aumentar el valor de la ganancia adaptativa, pu,
con el fin de obtener un mayor ancho de banda de filtrado y una mayor ganancia
de adaptacién de amplitud, haciendo que se cancelen con mayor intensidad las
componentes de la frecuencia del filtro notch. Sin embargo, no serfa interesante
tener la necesidad de obtener valores personalizados para la ganancia i, de forma
que se han definido empiricamente dos valores béasicos para esta ganancia:

= 1 = 0,002, para los usuarios con mayor capacidad de marcha y
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= 1 = 0,006, para los usuarios con menor capacidad de marcha.

Ademds, en los casos en los que se observaba comportamientos asimétricos
en las fuerzas de soporte debido a afecciones mayores en uno de los miembros
inferiores, esta asimetria se ha observado de forma similar en ambos ejes Y y Z,
por lo que la divisién de las senales obtenidas en el eje Y por la fuerza de apoyo
en Z, planteada en el inicio de este capitulo ha parecido también ser una decisién
acertada.

Una vez realizadas estas consideraciones iniciales, discutimos a continuacién
el andlisis del filtrado adaptativo implementado. Para ello, con el objetivo de
poder comparar con los resultados obtenidos con los sujetos sanos, se realizara el
andlisis de las fuerzas en el eje Y segin la metodologia establecida en el Capitulo
4. El calculo del indice R, que relaciona la energia en las zonas de frecuencia sobre
las cuales se realiza el filtrado adaptativo a la entrada y a la salida de la unidad
base de filtrado se presenta en la tabla 5.8.

Tabla 5.8: Valores del indice R obtenidos del filtrado FLC con ganancia p indi-
cada. Datos de los experimentos realizados con los pacientes del HNPT.

Sujeto H Rder Rizq
JLG 2-107% 0,5423 0,6871
BRT 6-107% 0,4720 0,6731
DGC 6-1073 10,7486 0,8360
RAB 2-107% 0,8752 0,8447
AML 2-107% 0,7878 0,6832
AGG 6-1073 10,7928 0,6706
GDT 6-1073 - -

BCM 2-107% 0,7775 0,8548

Recordando que los valores obtenidos para R en el Capitulo 4 se encontraban
alrededor de 0,8, se constata que los valores obtenidos en estos experimentos con
pacientes son en general menores, pero de magnitudes similares. Cabe resaltar
que los componentes oscilatorios de las senales de fuerzas tiene, en general, una
amplitud superior a lo observado en los sujetos sanos y que la diversidad de las
condiciones de movilidad de los pacientes del experimento presentado en este
capitulo son mucho maés severas que la diversidad en los pacientes sanos. Por
las razones ya comentadas anteriormente, la estimacion de la cadencia ha fallado
para el paciente GDT y, por esta razon, el calculo del indice R no tiene sentido.

A modo de ilustracién, se presenta en la figura 5.14 (a) un ejemplo del filtrado
de la fuerza en el eje Y de uno de los pacientes del HNPT utilizando el algoritmo
propuesto. En la figura 5.14 (b) se presenta el la transformada discreta de Fourier
de las senales en la cual se puede observar la cancelacién de los componentes de
oscilacién de tronco resultado de las pautas de marcha del sujeto.
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Figura 5.14: (a) Senal obtenida del eje Y del sensor de fuerza izquierdo. En verde
la senal antes del filtrado y en rojo después. (b) La transformada discreta de
Fourier de ambas senales en la cual se observa la cancelaciéon de las componentes
relacionadas con la oscilaciéon del tronco por la marcha del sujeto.

Estrategia de asistencia a la marcha

En los casos anteriores, analizar la calidad de los algoritmos implementados
en base a las senales disponibles es una tarea que se puede realizar de forma
metddica mediante la extraccion de una serie de indices para evaluar los errores
o la calidad de filtrado. Sin embargo, el andlisis de la estrategia de generacién de
comandos es algo més subjetiva y menos cuantificable.

Como se observard en la seccién siguiente, en la cual se tratard de realizar una
valoracién subjetiva del andador SIMBIOSIS basandose en las respuestas dadas
por los pacientes en un cuestionario, en general el dispositivo ha sido muy bien
aceptado por los pacientes que han sido capaces de conducir el andador sin ningin
tipo de informacién previa del funcionamiento del dispositivo. Lo tinico que se les
pedia es apoyar los brazos sobre las plataformas de apoyo y que caminaran segin
su voluntad. Se les pedia que pasaran entre los dos conos, realizando un giro, de
forma que se pudiera observar si los pacientes tenian realmente el control sobre
la conduccién del andador.

Considerando lo presentado y la diversidad de las capacidades de locomocién
observada en los pacientes, se podria presentar aqui un estudio individualizado
sobre las senales de cada uno de los usuarios que han participado de los ex-
perimentos. Sin embargo, se puede también buscar una forma de clasificar los
pacientes para permitir un estudio mas direccionado.

De esta manera, para el mejor analisis de los datos, se realiza una clasificacion
de los pacientes que participaron del estudio presentado en este capitulo. Hay
distintas formas de clasificar estos sujetos: segin el nivel de la lesién, el tipo, la
etiologia, etc. Sin embargo, considerando la finalidad del estudio y teniendo en
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cuenta la escala WISCI II ( Walking Index for Spinal Cord Injury) que indica
la habilidad de caminar después de un lesion medular, una forma interesante de
realizar esta clasificacién es utilizando esta escala. Asi, se pueden identificar tres
grupos (véase la figura 5.15):

,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,

Escala WISCI II

I I I I I I I I
JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM

Figura 5.15: Clasificacién de los pacientes para el andlisis segin la escala de
WISCI II.

1. El primer grupo esta compuesto por sujetos con afecciones mas severas en
los miembros inferiores y esta formado por los pacientes JLG y GDT (12 en
escala WISCI II). En este caso, el uso del andador es algo ambicioso, toda
vez que los pacientes tienen gran dificultad para caminar con cualquier tipo
de ayuda externa e incluso necesitan ortésis pasivas para estabilizar alguna
de las articulaciones del miembro inferior.

2. El segundo, serfan los pacientes en fase de rehabilitacién y con una mayor
funcionalidad en los miembros inferiores que en el caso anterior. BRT, DGC,
RAB, AGG y GDT estarian en esta segunda clasificacién. Este segundo
grupo seria, a priori, el grupo objetivo del andador desarrollado. Presentan
un indice 16 en la escala WISCI I1.

3. Finalmente, el tercer grupo estaria formado por pacientes que han rehabili-
tado, en gran parte, su capacidad de caminar de manera casi auténoma. Las
pacientes AML y BCM se encuentran en este grupo. En ambos casos, los
sujetos han evolucionado desde un cuadro de gran afeccién pero, debido a la
origen y al tipo de la lesién, han recuperado gran parte de la capacidad de
movilidad no asistida en interiores y exteriores. En este caso, estos usuarios
no necesitarian de una ayuda tan sofisticada como el andador desarrollado
para caminar. Sin embargo, en ambos casos han utilizado andadores con-
vencionales durante su rehabilitacion y ofrecen valiosa informacién para el
estudio realizado. AML presenta un indice 19 en la escala WISCI 11, todavia
estd en rehabilitacion, de forma que se espera obtener mejoras cuanto a su
movilidad. BCM presenta un indice 20 en la escala WISCI II y camina sin
ayudas técnicas.
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Con relacién al primer grupo, JLG ha sido el primer paciente en utilizar el
dispositivo y, a la vez, uno de los sujetos que presentaba las menores capacida-
des de locomocién. Este paciente estaba a un dia de su alta hospitalaria y su
panorama de recuperacién ya estaba bastante agotado. Es clasificado como am-
bulante no funcional en las escalas de Hoffer y del Hospital Sagunto, de forma
que probablemente serd un usuario de sillas de ruedas. Como se ha observado en
el analisis de su cadencia, el paciente caminaba a una velocidad bastante baja y
como se ha presentado en la figura 5.13, los esfuerzos aplicados sobre el andador
para la realizacién de la marcha son bastante elevados. No se ha observado un
comportamiento asimétrico en cuanto a los apoyos en los soportes de antebrazos.
Cabe resaltar que, en ciertos momentos, su cadencia de marcha se bajaba del
minimo establecido anteriormente y se notaba un comportamiento oscilatorio en
el desplazamiento de las ruedas del andador. Se deberia haber utilizado una ga-
nancia més elevada (probablemente p = 0,006) para el filtrado FLC, pero como
este fue el primer usuario con marcha patolégica analizado en este estudio, se ha
dado una mayor importancia a lo que las senales captadas en los experimentos
podrian aportar para el ajuste de los algoritmos para los pacientes que fueran a
utilizar el andador en los experimentos posteriores.

Sin embargo, con todas las dificultades que el sujeto presentaba para caminar,
ha sido capaz de controlar el dispositivo de forma auténoma e incluso de realizar el
trayecto propuesto. La figura 5.16 ilustra (a) las velocidades lineales de las ruedas
derecha e izquierda y (b) el desplazamiento x —y del andador en el espacio. Como
se puede observar, hay un cierto comportamiento oscilatorio en las velocidades de
las ruedas. No obstante, se nota la capacidad del sujeto de caminar en el trayecto
propuesto. En este caso, el sujeto parte de una direccién no orientada al trayecto,
realiza un giro a la derecha, y camina por el trayecto, pasando por los conos que
indican la zona por donde se debe realizar el giro a la izquierda. Llega al final,
realiza un giro de 180 grados y hace el trayecto al revés, terminando cerca del
punto de origen.

El andador desarrollado ha sido planteado, al inicio del proyecto, como herra-
mienta de modelado y asistencia a la marcha patoldgica. Sin embargo, al realizar
este primer experimento, se ha observado el potencial del andador también como
dispositivo de rehabilitacién. El personal clinico del HNPT ha mencionado que
seria interesante poder contar con una herramienta como el andador SIMBIOSIS
en las terapias de rehabilitacion de sujetos con niveles més severos de afeccion
en la marcha, como es el caso de JLG, combinando el uso del dispositivo con
ejercicios que realizan en el hospital.

Los resultados més interesantes han sido obtenidos con los sujetos del segundo
grupo, tanto por el hecho de que es el grupo mas bien representado como por ser
el grupo en el que se esperaba ofrecer la mayor ayuda para la marcha auténoma
con el objetivo de evitar el uso continuo de la silla de ruedas. Estos sujetos
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Figura 5.16: (a) Velocidades lineales en las dos ruedas del andador. (b) Trayectoria
realizada por el paciente. Las circunferencias verdes indican la regiéon aproximada
en el cual se encuentran los conos que indican por donde se debe pasar al realizar
los giros.

utilizan a diario ayudas técnicas externas, como bastones, muletas y andadores
en combinacion con la silla de ruedas.

Muchos de ellos relataban problemas de inestabilidad o de cansancio al utilizar
las muletas y los andadores. AGG, por ejemplo, relataba que no se le permitia
utilizar un andador porque su fisioterapeuta habia observado un gran riesgo de
caida. El paciente relataba sentir que debe prestar mucha atenciéon al andador
para evitar la caida y esto perjudica su caminar. De una manera general, se ha
observado que tanto él como los otros miembros de este grupo de usuarios han
podido caminar sin mayores problemas con el dispositivo desarrollado.

RAB, por ejemplo, comentaba que sentia mucho peso en los miembros in-
feriores y que, al estar apoyada con los antebrazos en el andador, podia mover
con mayor facilidad sus piernas. A modo de ejemplo, en la figura 5.17 se presen-
tan (a) las fuerzas aplicadas en el eje Y, (b) las mismas senales filtradas por el
método propuesto, (c¢) las velocidades lineales de las ruedas del andador y (d) la
trayectoria desarrollada en el plano de movimiento. Como se puede observar, las
componentes oscilatorias de las senales de fuerzas son canceladas en gran parte
y, por esto, no se notan las oscilaciones en las velocidades resultando en un mo-
vimiento bastante suave del dispositivo. En el tramo del experimento presentado
en la figura 5.17, se observa la realizacién de dos giros a la derecha (destacados
con las lineas discontinuas). Estos giros estan bastante definidos en las senales
de fuerzas presentadas en las cuales se observa el par de fuerzas caracteristico:
para girar a la derecha, se hace un esfuerzo mas elevado en el manillar izquierdo
acompanado por la aplicacion de una fuerza contraria al sentido de avance en el
manillar derecho.

En algunos casos, la relacion entre la fuerza de empuje y la de apoyo era
bastante alta, llevando a que las ruedas del andador se movieran a sus maxi-
mas velocidades lineales que estén situadas alrededor de 0.35 m/s. Aunque esta
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Figura 5.17: (a) Fuerzas medidas en el eje de avance (Y') de los sensores de fuerzas.
(b) Senales filtrados por la metodologia propuesta. (c) Velocidades lineales en las
dos ruedas del andador. (d) Trayectoria realizada por el paciente.

velocidad méxima sea adecuada para la mayoria de los usuarios, es un valor re-
lativamente bajo para la marcha humana. Esto ha permitido que incluso cuando
el dispositivo se movia a su méaxima velocidad, éste ofreciera al usuario una sen-
sacion de seguridad y que el sujeto pudiera apoyar una cantidad significativa de
su peso en el dispositivo sin sentir que éste se separara de él, actuando de freno
y apoyando la estabilidad de la marcha de una manera general.

Finalmente consideramos el tercer grupo, formado por sujetos con mayores
capacidades de locomocion. Este ultimo grupo se asemeja bastante a los sujetos
sanos en cuanto a la utilizacién del andador. Sin embargo, se ha podido obser-
var un fenémeno interesante en las pruebas con BCM. Esta paciente presentaba
hiperextensién en la rodilla derecha y decia que este era su principal problema
actual en cuanto a la marcha libre. No necesitaba de ningin tipo de ayuda para
caminar y tenia una vida bastante independiente en cuanto a lo que se refiere a la
movilidad, pero seguia trabajando en rehabilitaciéon para mejorar este fenémeno.

Al utilizar el andador SIMBIOSIS, este fenémeno se disminuia en gran parte,
al punto de que la paciente relataba no experimentar la sensacién de inestabilidad
y hiperextensién en su rodilla derecha. Al analizar sus fuerzas verticales de apoyo
sobre las plataformas de soporte del andador se ha observado que la paciente
descargaba, en mayor medida, su peso sobre el soporte izquierdo, disminuyendo
el peso soportado en su pierna derecha. En la figura 5.18, se ilustran las fuerzas en
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el eje Z de los sensores en las cuales se observa la predominancia de la componente
oscilatoria debido al movimiento del tronco en el lado izquierdo. Este fenémeno
es lo que se pretende obtener normalmente con el uso del bastén, situdndolo al
miembro inferior contralateral a la pierna afectada con el fin de desplazar el centro
de gravedad del sujeto de modo que descargue la pierna afectada durante cierto
instantes de la marcha.
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Figura 5.18: Detalle de las fuerzas medidas en el eje (Z) de los sensores de fuerzas
en el experimento realizado con BCM.

El filtro FLC actia directamente cancelando estas componentes oscilatorias,
como se observa en la figura 5.19. Como se observa en la figura 5.20, por la
estratégia de filtrado adpatativo implementada en el andador, este fenémeno no
afecta a la conduccién del dispositivo y se obtiene un desplazamiento suave y sin
variaciones bruscas en las velocidades lineales de las ruedas del andador.

—Ap()yoIZq y —ApoonZq filtrado

fuerza [kgf]

tiempo [s]

Figura 5.19: Fuerza medida en el eje (Z) del sensor de fuerzas izquierdo (azul) y
la senal filtrada por el algoritmo propuesto (rojo).

5.3.4. Valoracién subjetiva del dispositivo

Cada uno de los pacientes ha sido entrevistado con la finalidad de obtener
su grado de satisfaccién al utilizar el dispositivo. Para ello, se ha elaborado un
cuestionario en colaboracién con el personal del HNPT en el cual los sujetos
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Figura 5.20: Detalle de las velocidades lineales de las ruedas del andador durante
la conduccién asistida del dispositivo.

deberian indicar, segin su apreciaciéon, con una X en una escala visual analégica
(véase la figura 5.21). El indice de satisfaccién en cada aspecto, (S;, i = 1,...,n),
se obtiene a través del ratio entre la posicién de la marca realizada por el paciente
y el tamario total de la escala multiplicado por 100 %, S; = # -100 %.

¢ Cual es su grado de satisfaccion en cuanto al comportamiento del andador en
la puesta en marcha (inicio del caminar)?

o

' Extremadamente g : Extremadamente
. buend

' [: marca realizada por paciente

Ir: longitud total de la escala

Figura 5.21: Ejemplo de una respuesta del cuestionario empleando la escala visual
analdgica.

El cuestionario consistié en seis preguntas bésicas. Las cuatro primeras rela-
cionadas con el guiado y la maniobrabilidad del andador, la quinta relacionada
con la seguridad y la ultima relacionada con la postura y el confort:

1. §Cuadl es su grado de satisfacciéon en cuanto al comportamiento del andador
en la puesta en marcha (inicio del caminar)? (S7)

2. ;Cuél es su grado de satisfaccién en cuanto al comportamiento del andador
durante la marcha asistida en linea recta? (S2)

3. ;Cuél es su grado de satisfaccién en cuanto al comportamiento del andador
al ejecutar los giros? (S3)
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4. ;Cudl es su grado de satisfaccion en cuanto al comportamiento del andador
en el frenado (fin del experimento)? (Sy)

5. Durante la realizacién de los experimentos, ;ha experimentado alguna sen-
saci6n de inseguridad al utilizar el dispositivo? (S5)

6. En cuanto a la postura y el confort al caminar, ;cémo evaluaria el andador?

(S6)

El resultado obtenido de los cuestionarios se presenta en la tabla 5.9.

Tabla 5.9: Resultado de los cuestionarios basados en la escala visual analdgica.
Indices de satisfaccién en cada aspecto y para cada paciente acompanados de las
medias y desviaciones estandar(m =+ std).

Indice Paciente m =+ std

JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM
S1 45 80 81 85 76 95 21 86 71 £25
So 64 44 86 95 91 94 48 81 75+ 21
Ss 66 86 81 71 93 94 75 70 7 £13
Sy 81 88 62 86 81 94 36 76 76 £ 19
Ss 89 91 87 95 94 95 73 9  90=£7)9
Se 78 84 87 96 94 94 80 98 8977

Al final del cuestionario, el paciente tenia un espacio para indicar, si asi lo
estimaba oportuno, otras apreciaciones en concreto en relaciéon con la calidad, los
defectos y las posibles mejoras del dispositivo. De esta manera, se ha intentado
disponer de criticas para mejoras futuras. Estos comentarios estan recogidos, por
cada sujeto, a continuacion:

» JLG

e Puntos positivos. “Me va muy bien para andar”.

e Puntos negativos y mejoras. “Necesita de mucho espacio para manio-
brar”, refiriéndose al tamano del andador (aunque el andador es un
andador convencional y no se ha aumentado en nada su tamano).

= BRT

e Puntos positivos. “Voy descansado y no tengo que empujar”.

e Puntos negativos y mejoras. “Se deberian poner almohadillas en el
reposabrazos”.

= DGC
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e Puntos positivos. “Poder apoyar los codos es méas seguro y cémodo”,
“itil” (refiriéndose al andador), “cémodo en la marcha”, “me siento
seguro”.

e Puntos negativos y mejoras. “en los giros, a veces, se atasca muy leve-
mente”.

= RAB

e Puntos positivos. “La méquina te ayuda a caminar”, “no me duelen
las piernas”, “con las muletas, me pesan mucho las piernas y con esto
no”, “voy muy segura’.

e Puntos negativos y mejoras. “a veces cabecea un poco”.
= AML

e Puntos positivos. Ha destacado que el andador es mas cémodo y se-
guro que un andador convencional. Como ex-usuaria de andador, ella
destaca que el dispositivo puede ser muy bueno al inicio de la rehabi-
litacion.

e Puntos negativos y mejoras. Le gustaria que el dispositivo tuviera un
botén de parada de emergencia en el manillar y que el giro fuera rea-
lizado de manera més suave.

» AGG

e Puntos positivos. Ha destacado que el punto mas positivo del andador
SIMBIOSIS es la comodidad. Ademas, anade - “ya nos cuesta andar.
Con el andador convencional tenemos que estar pendientes del dispo-

sitivo para que no se nos vaya’.

e Puntos negativos y mejoras. No ha opinado.
= GDT

e Puntos positivos. “Si llegara a contrololarlo, seria una buena ayuda,
pero yo en la primera vez me he sentido inseguro”. Sin embargo, el
sujeto ha evaluado con un 73 % la seguridad del dispositivo.

e Puntos negativos y mejoras. No ha opinado.
= BCM

e Puntos positivos. Como los puntos mas positivos, ha destacado la
seguridad, la estabilidad, la comodidad y la facilidad para caminar.
Ademads, anade que “cuando estoy con el andador [SIMBIOSIS] no
tengo hiperextensién de rodilla (su principal problema, actualmente)”.

e Puntos negativos y mejoras. “Para personas independientes, yo au-
mentaria la velocidad”.
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5.4. Conclusiones

En este capitulo se ha presentado, inicialmente, la estrategia de control utili-
zada para el guiado del andador SIMBIOSIS. La entrada de este controlador ha
sido obtenida en base a los algoritmos de filtrado, presentados en el Capitulo 4,
para la cancelaciéon de componentes no voluntarias de fuerza causadas tanto por
las oscilaciones del tronco como por vibraciones introducidas por irregularidades
en el terreno y en las ruedas del dispositivo. La estrategia de control borroso
ha sido construida a partir de una serie de reglas extraidas de los experimentos
de marcha con andador realizados con sujetos sin patologias relacionadas con la
marcha.

A diferencia de los andadores robéticos encontrados en la literatura y presen-
tados en el Capitulo 1 de esta tesis doctoral, la navegacién asistida no ha sido el
tema central del controlador desarrollado. Aqui el objetivo se centraba en la ob-
tencién de un elemento seguro, que ofreciera el soporte parcial del peso del sujeto
y que se basara en la deteccion de las intenciones de guiado durante la marcha
asistida. La utilizaciéon de sensores de fuerza para el comando de andadores y el
patrén oscilatorio obtenido en las fuerzas medidas en los manillares del andador
ha sido objeto de estudio de otros grupos de investigacion. Sin embargo, no se ha
encontrado en la literatura ninguna mencién de cémo estas seniales son tratadas
y de como se realiza exactamente la obtencién de las componentes de fuerzas que
contienen las intenciones de guiado del dispositivo.

En este capitulo, se ha demostrado que la estrategia de filtrado propuesta es de
gran utilidad para la generacién de 6rdenes de guiado para el andador robético a
través de la realizacién de experimentos en el Hospital Nacional de Parapléjicos de
Toledo. En estos experimentos se ha constatado la gran utilidad de la herramienta
desarrollada no sélo para la compensacién funcional de la marcha patoldgica, sino
también como elemento de rehabilitacion de pacientes con afecciones severas de
marcha. Se ha observado el potencial del dispositivo para evitar, en muchos de
los casos, el uso de la silla de ruedas con la consiguiente reduccién de la actividad
motora que conlleva su uso.

La positiva evaluacion del dispositivo por parte del personal clinico y, sobre
todo, por parte de los usuarios ha sido de gran satisfaccién y una muestra del
éxito obtenido en el desarrollo de este trabajo de investigacion. Actualmente,
se esta trabajando en el desarrollo de un andador robético simplificado con el
objetivo de poner al uso de personas con discapacidad una herramienta con al-
gunas de las prestaciones del andador SIMBIOSIS. De forma complementaria,
los problemas obtenidos con los pacientes con mayor afecciéon para caminar sir-
ve de motivacion para trabajos futuros en el desarrollo de nuevos andadores y
de sistemas de rehabilitacion maés sofisticados y con mayor grado de ayuda. En
este contexto, el autor de este trabajo actiia en el desarrollo de un entrenador
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de marcha, Standimovi (ver Capitulo 1), que utilizard, en parte, los algoritmos y
funciones de ayuda desarrollados en esta tesis doctoral.






Conclusiones, aportaciones, y
trabajos futuros

Conclusiones

En el Capitulo 1 se ha realizado el estudio y la revision del estado del arte
de los dispositivos de ayuda a la movilidad, especialmente centrado en el tema
de andadores. Considerando los andadores robéticos o avanzados, se ha realizado
un andlisis critico de los dispositivos encontrados en el literatura acompanado de
una clasificacién funcional de estos elementos. De este estudio se concluye que
existen carencias importantes de los dispositivos y de falta de conocimiento del
proceso de marcha asistida, por lo que se ha definido el tema de trabajo de interés:
la obtencién de elementos mas seguros, centrados en el usuario, que aporten un
mayor soporte fisico activo y pasivo a la persona con discapacidad.

En el Capitulo 2 se ha tratado de cubrir la necesidad de realizar la caracteri-
zacion de la marcha humana asistida y de la interacciéon hombre-maquina con el
objetivo no solo de generar conocimiento en el tema, sino también para la obten-
cion de estrategias de asistencia mas seguras y orientadas a la conducciéon natural
del dispositivo. Se ha realizado un estudio de la marcha humana y de la forma de
obtener los principales pardmetros del proceso. Se ha prestado especial atencién
a los trabajos que realizan el modelado de la marcha con andadores. Al final de
este capitulo, se ha presentado el andador SIMBIOSIS, plataforma utilizada en
este trabajo, para realizar la caracterizacion y la asistencia a la marcha humana.

En el Capitulo 3 se ha realizado un estudio, original en la literatura, de
parametros cineméticos y dindmicos en la marcha humana con el andador SIM-
BIOSIS. En dicho estudio, se han estimado los principales parametros espacio-
temporales y angulares en las articulaciones de la cadera, rodilla y tobillo. Como
se ha indicado, no se detectan modificaciones dréasticas en el proceso de marcha
frente a la marcha libre y en general. Se han obtenido patrones de marcha re-
lacionados con la disminucién de la velocidad y de la carga sobre los miembros

203
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inferiores. Esta reduccion de la carga ha sido comprobada en el analisis de la
componente vertical de las fuerzas de reacciéon en el suelo, habiendo justifica-
do y comprobado las causas principales de las reducciones en estas fuerzas de
interaccion.

En el Capitulo 4 se ha realizado la caracterizacién de las fuerzas de inter-
accién en el tren superior (miembros superiores y tronco) entre el usuario y el
andador durante la marcha. En este estudio se han discriminado las componentes
principales de las senales de fuerzas: (i) vibraciones causadas por irregularidades
en el terreno o por las ruedas del andador, (ii) componentes relacionadas con las
oscilaciones del tronco propias de la marcha y causa directa de la reduccién de las
fuerzas de reaccién en el suelo y (iii) eventos transitorios voluntarios relacionados
con las intenciones de guiado del dispositivo. Para cada una de estas componen-
tes se ha realizado un estudio proponiéndo una forma de estimarlas y eliminarlas
cuando ha sido necesario. En este contexto, se ha disenado y validado un filtro g-h
para la eliminacion de las vibraciones, un algoritmo para la estimacién continua
de la cadencia basado en Weighted-Frequency Fourier Linear Combiner (WFLC)
y un filtro adaptativo, Fourier Linear Combiner (FLC), que se ha utilizado pa-
ra la discriminacién de las componentes relacionadas con el guiado del andador.
En este mismo capitulo, se ha realizado la estimacion de parametros espacio-
temporales, la determinacién de las fases de la marcha y la obtencién de una
formulacion analitica matematica de la forma de onda de las senales de distancia
entre los pies del usuario y el andador durante la marcha. De esta formulacion se
obtiene la correspondencia de ciertos pardmetros espacio-temporales (longitud de
paso y tiempo de oscilacién) con la forma de la curva caracteristica obtenida del
subsistema ultrasonico. Ademas, conociendo la fase de marcha en cada miembro
inferior del sujeto, se sabe si un pie estd o no en contacto con el suelo y, asi, se
puede obtener la evolucién espacial del andador en el tiempo.

El cierre del lazo de control de guiado del andador por intenciones ha sido
presentado en el Capitulo 5, mediante la construccion de un controlador borroso
cuyas reglas de control han sido inspiradas en el comportamiento del andador en
la marcha con sujetos sanos. Para controlar el dispositivo, se han utilizado, en las
entradas de este controlador, las senales de fuerzas de interaccion desacoplando
las no voluntarias procesadas con los algoritmos de filtrado desarrollados previa-
mente, validando la propuesta de estimaciéon de las componentes de las senales
relacionadas con las intenciones de guiado. Este algoritmo de control y todo el
sistema ha sido validado con pacientes lesionados medulares en el Hospital Na-
cional de Parapléjicos de Toledo. Los resultados de estos experimentos se pueden
considerar muy satisfactorios y se ha demostrado el funcionamiento de la estrate-
gia propuesta. Ademaés, de los cuestionarios realizados, se ha comprobado la alta
aceptacion de los pacientes del andador SIMBIOSIS no sélo como herramienta de
compensacion funcional, sino también, de rehabilitacién en los casos de afecciones
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severas en la movilidad.

Aportaciones de la tesis doctoral

Como corresponde a un trabajo de doctorado, se ha obtenido una serie de
aportaciones cientificas relacionadas, en este caso, con el tema de la marcha asis-
tida por andador. Estas aportaciones se enumeran a continuacién:

= Kl estudio y la revisién critica del estado del arte de los dispositivos de
ayuda a la movilidad, especialmente centrado en el tema de andadores.

= El estudio de la marcha humana y la metodologia para obtener los prin-
cipales parametros del proceso. Se ha prestado un especial interés en los

trabajos que posibilitan el modelado de la marcha con andadores.

= Kl diseno, la construccién y la validacién una plataforma electrénica con-
formando el andador SIMBIOSIS, para la caracterizacién y la asistencia a
la marcha humana.

= La integracion de esta plataforma en un sistema global de experimentacién
que incluye un conjunto de sistemas para el estudio de pardmetros propios
del movimiento del sujeto, su interacciéon con el andador y la relacién de
ambos agentes en el entorno.

Ademads de las anteriores contribuciones, se destacan las aportaciones princi-
pales de esta tesis doctoral, presentadas a continuacién:

Realizacion de un estudio experimental de parametros cinematicos y cinéticos
en la marcha humana asistida con andador. FEn este estudio, original en la lite-
ratura y realizado con sujetos sanos, el fin ha sido el de valorar las modificaciones
en los patrones de marcha al utilizar el andador. Asi, se ha notado que la marcha
con el andador SIMBIOSIS es en general mds lenta (cerca del 70 — 75% de la
velocidad en marcha libre) y se observa la disminucién de la carga soportada por
los miembros inferiores, tanto en la cinematica articular, representada por reduc-
ciones estadisticamente significativas en los mecanismos de recepcién de carga
sobretodo en la rodilla, y en las fuerzas verticales de reaccién en el suelo.

Caracterizacion de las fuerzas de interaccion en el tren superior (miembros
superiores y tronco) entre el usuario y el andador durante la marcha. En este
estudio se han discriminado las componentes principales de las senales de fuer-
zas: (i) vibraciones causadas por irregularidades en el terreno o en las ruedas del
andador, (ii) componentes relacionadas con las oscilaciones del tronco propias de
la marcha y (iii) eventos voluntarios transitorios relacionados con las intenciones
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de guiado del dispositivo. Para cada una de estas componentes se ha realizado un
estudio y una forma de estimarlas y eliminarlas cuando es necesario. Asi, se ha di-
senado y validado un filtro g-h para la eliminacion de las vibraciones, un algoritmo
para la estimacion continua de la cadencia basado en Weighted-Frequency Fou-
rier Linear Combiner (WFLC) y un filtro adaptativo, Fourier Linear Combiner
(FLC), que se ha utilizado para la discriminacién de las componentes relaciona-
das con el guiado del andador. En los experimentos realizados con sujetos sanos
se ha comprobado la eficdcia de los algoritmos implementados, obteniendo alta
precisién en la estimacién de cadencia (error cuadrético medio inferior al 3,7 %)
y una importante atenuacién (cerca al 80 %, valor medio) de las componentes
relacionadas con las oscilaciones del tronco de las senales de fuerza, logrando, asi,
aislar los fenémenos transitorios relacionados con las intenciones del sujeto en el

guiado del dispositivo.

Caracterizacion de la evoluciéon espacio-temporal de los pies del usuario y el
andador durante la marcha asistida. Se ha realizado la estimacion de parame-
tros espacio-temporales de la marcha, la determinacién de las fases de la marcha
y la obtencién de una formulacion analitica matematica de la forma de onda de
las senales obtenidas de la evolucion espacio-temporal de los pies del usuario en
la marcha con el andador SIMBIOSIS. Los experimentos realizados con usua-
rios evidenciaron la validez de la formulaciéon analitica desarrollada en la cual
se modela de forma independiente las fases de apoyo y oscilaciéon y ha inspirado
la utilizacién de las fases de apoyo en cada pierna para componer una técnica
de obtencion de la distancia recorrida por el andador a partir de la evolucion

espacio-temporal de los pies del usuario con errores del orden del 1 %.

Interpretacién de intenciones: generacién de comandos de guiado. Utilizando
la informacion de la evolucion espacio-temporal de los pies del sujeto y las fuerzas
de interaccién usuario-andador, mediante los algoritmos de filtrado desarrollados,
se hace uso de un clasificador borroso para extraer las intenciones de guiado del
usuario. Estas se discriminan en:

= inicio de marcha,

» paro (fin de marcha),

= marcha en linea recta,

= giros a la izquierda y derecha.

Todas estas intenciones se detectan en distinto grado, dando lugar a comandos
de guiado y de actuacion sobre el andador, con diferentes velocidades lineales
y angulares. Para ello, se ha disenado un controlador borroso, construido en
base a los datos obtenidos experimentalmente. El controlador ha ofrecido una
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conduccion suave al usuario. De forma complementaria, se han creado una serie
de reglas auxiliares, con alta prioridad, para garantizar la seguridad del usuario
durante la marcha asistida.

Validacién y confirmacién de la estrategia de control desarrollada con pacien-
tes lesionados medulares en el Hospital Nacional de Parapléjicos de Toledo
(HNPT). Todas las técnicas y estrategias desarrolladas en el marco de esta tesis
doctoral han sido validadas en experimentos realizados con 8 pacientes volunta-
rios, lesionados medulares con distintos grados movilidad residual. En estos expe-
rimentos, ademds de comprobar el funcionamiento adecuado de las estrategias de
procesamiento de las senales de fuerzas y del controlador borroso desarrollado, se
ha verificado el importante potencial del andador desarrollado como herramienta
de rehabilitacién y compensacién funcional de la marcha patoldgica.

= Por un lado, la configuracién mecédnica del dispositivo ha ofrecido una im-
portante descarga del peso soportado por las extremidades inferiores de los
pacientes a través de los apoyos de antebrazos. En un caso de mayor afec-
cién, se han obtenido picos medios de 25 — 30kgf en las componentes rela-
cionadas con la cadencia en los ejes verticales de cada uno de los sensores
de fuerza instalados en los apoyos de antebrazos. Esto ha generado la po-
sibilidad de una marcha més descargada, facilitando la movilidad natural.
Comentarios espontdneos como “no me duelen las piernas” y “con las mu-
letas, me pesan mucho las piernas y con esto no” han sido expresados de
los usuarios durante los experimentos.

= Por otro lado, la estrategia activa de locomocion con el andador ha ofrecido
la posibilidad del uso de esta clase de dispositivos a sujetos que normalmente
utilizan sillas de ruedas para su locomocién. En un caso particular, un pa-
ciente comentaba que su fisioterapeuta le desaconsejaba el uso de andadores
debido al alto riesgo de caida por el excesivo alejamiento usuario-andador.
Al utilizar el andador SIMBIOSIS, este y otros pacientes han demostrado
total confianza al caminar y se ha podido comprobar la mejora de estabili-
dad en la marcha, opinién compartida por el equipo clinico del HNPT. Uno
de los sujetos ha mencionado: “La méaquina te ayuda a caminar”.

s La naturalidad de la estrategia de guiado implementada en el andador ha
sido confirmada. Tanto los fisioterapeutas que participaron en los ensayos

como los pacientes hicieron preguntas del tipo: *

‘;,como sabe el andador ha-
cia donde quiero ir?”. Esta naturalidad se constata, ademas, por el hecho
de no haber dedicado ningin tiempo previo al entrenamiento de los pacien-
tes con el andador, siendo estos capaces de comandar de forma efectiva el

dispositivo sin instrucciones para ello.
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= De los cuestionarios realizados con los pacientes se han verificado aspectos
relacionados con la wsabilidad del andador SIMBIOSIS. Los sujetos han
asignado al andador notas medias de 90 y 89 (sobre 100) en lo que se
refiere, respectivamente, a la seguridad y al confort durante la marcha con
el dispositivo. Uno de los pacientes ha comentado expontaneamente: “Poder
apoyar los codos es mas seguro y cémodo”.

Beneficio social de el nuevo dispositivo de la marcha asistida para ciertas per-
sonas con movilidad muy reducida. Con todo lo dicho anteriormente y de los
resultados de los experimentos con pacientes se ha ofrecido a estos una alternativa
al uso de las sillas de ruedas, con los problemas fisioldgicos que conllevan su uso,
potenciando, asi, la movilidad natural y la autonomia personal en los distintos
ambitos de la vida diaria.

Publicaciones elaboradas sobre el trabajo de esta tesis

De los distintos temas de investigacién abordados en esta tesis doctoral se
han generado publicaciones en revistas cientificas y congresos nacionales e inter-
nacionales. Estas se presentan a continuacion.

Revistas cientificas

Los articulos publicados en revistas cientificas internacionales son:

» FRIZERA NETO, A; GALLEGO, JA; ROCON, E; PONS, JL; CERES, R.
Extraction of user’s navigation commands from upper body force interac-
tion in walker assisted gait. Biomedical Engineering Online. v. 9(1):37.

» FRIZERA, A; CERES, R; CALDERON, L; PONS, JL. LAZARIM: Standing-
up frame to support mobility for older persons. Gerontechnology (Valkens-
waard. Gedrukt), v. 8, p. 38-41, 2009.

= FRIZERA, A; ABELLANAS, A; CERES, R; PONS, JL; RAYA, R. Estudio
y Caracterizacion de la Cinematica de los Pies en Marcha Asistida con An-
dadores. Revista Iberoamericana de Automatica e Informatica Industrial,
v. 6, p. 74-84, 2009.

= FRIZERA NETO, A; CERES, R; PONS, JL ; ABELLANAS, A; RAYA,
R. The smart walkers as geriatric assistive device. The simbiosis purpose.
Gerontechnology (Valkenswaard), v. 7, p. 108-108, 2008.

= RAYA, R; TORRICELLI, D. ; ROCON, E. ; CERES, R; FRIZERA NETO,
A; PONS, JL . Feasibility in human machine interfaces for elderly people.
Gerontechnology (Valkenswaard), v. 7, p. 193-193, 2008.
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» RAYA, R; FRIZERA, A; CERES, R ; CALDERON, L. . Design and eva-
luation of a fast model-based algorithm for ultrasonic range measurements.
Sensors and Actuators. A, Physical, v. 148, p. 335-341, 2008.

Estos otros articulos estan aceptados o en fase de revision:

= ABELLANAS, A; FRIZERA, A; CERES, R; GALLEGO, JA. Estimation of
gait parameters by measuring upper limb walker interaction forces. Sensors
and Actuators. A, Physical. (aceptado en 2010).

= FRIZERA, A; CERES, R; PONS, JL. Estimacién de Intenciones de Marcha
Asistida por Andador Mediante Fusién Sensorial. Revista Iberoamericana
de Automadtica e Informética Industrial. (enviada en 2010).

Congresos nacionales e internacionales

Las comunicaciones presentadas en congresos nacionales e internacionales y
publicadas en sus actas son:

= FRIZERA, A; GALLEGO, JA; ROCON, E; ABELLANAS, A; CERES,
R; PONS, JL. Online Cadence Estimation through Force Interaction in
Walker Assisted Gait. In: ISSNIP Biosignals and Biorobotics Conference
2010, 2010, Vitoria.

= MARTINS, M; FRIZERA, A; SANTOS, C; CERES, R. Revisao e Classifi-
cacao de Dispositivos de Treino e Reabilitacao da Marcha Humana. In: VI
Congreso Tecnologias de Apoyo a la Discapacidad - IBERDISCAP, 2010,
Mexico DF. (enviada)

= BENEVIDES, A; FRIZERA NETO, A; BASTOS FILHO, TF; CERES, R;
GARCIA, JC; MARTIN, JL. Walking Patterns Recognition to Command
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= FRIZERA, A; CERES, R; PONS, JL; ROCON, E; GALLEGO, JA. Esti-
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asistida por andador. In: Actas de las XXXI Jornadas de Automaética 2010
- JA2010, 2010, Jaén. p. 1-6.

= FRIZERA, A; ABELLANAS, A; CERES, R; PONS, JL. Analysis of ground
reaction forces in walker assisted gait. In: 10th European Conference for the
Advancement of Assistive Technology in Europe - AAATE 2009. Assisti-
ve Technology from adapted equipment to inclusive environments. 2009,
Florence, v. 25. p. 450-454.
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Otras publicaciones relacionadas

Durante la realizacién de esta tesis doctoral en el Grupo de Bioingenieria del

CSIC, otros trabajos de investigacién relacionados con la temética de la rehabi-

litacién, la interaccién hombre-maquina y la marcha humana asistida han sido

publicados. Algunos de estos trabajos son fruto de la colaboracién con investiga-

dores y otros estudiantes de postgrado del grupo. Estas publicaciones son:

Organizacién de libro. CERES, R; CALDERON, L; FRIZERA, A; RAYA,
R. Las tecnologias de apoyo en paralisis cerebral. 1. ed. , 2009. v. 1. 149.

Capitulo de libro. BUENO, L; BRUNETTI, F; FRIZERA NETO, A; PONS,
JL. Human-Robot Cognitive Interaction. In: Wearable Robots: Biomecha-
tronic Exoskeletons. 1 ed. John Wiley & Sons, Inc., 2008, v. 1, p. 87-126.

Patente. CERES, R; PONS, JL; CALDERON, L; BELTRAN, JP; FRIZE-
RA NETO, A. Dispositivo para bipedestacién y rehabilitacién de marcha,
para personas con minusvalidas motoras. 2006.

Congresos nacionales e internacionales.

e BARROSO, F; FRIZERA, A; SANTOS, C; CERES, R. Revisao critica
das ortéteses activas para membros inferiores In: VI Congreso Tecno-
logias de Apoyo a la Discapacidad - IBERDISCAP, 2010, Mexico DF.

(enviada)

e DEL-AMA, AJ; MORENO, JC; FRIZERA, A; GIL-AGUDO, A; PONS,
JL. Propuesta de control en trayectoria de un actuador de rodilla para
la compensacion funcional de la marcha en lesionados medulares. In:
VI Congreso Tecnologias de Apoyo a la Discapacidad - IBERDISCAP,
2010, Mexico DF. (enviada)

e ABELLANAS, A; CERES, R; FRIZERA, A; RAYA, R; BISMUTH,
S. Revision de las ayudas técnicas aplicadas a la movilidad para nifios
con paralisis cerebral. In: Actas de las IV Jornadas Iberoamericanas
de Tecnologias de Apoyo a Discapacidad, 2009, Madrid. p. 137-143.

e RAYA, R; CERES, R; ROCON, E; FRIZERA, A; PONS, JL. Comu-
nicador inercial para potenciar la autonomia de nifios con paralisis

cerebral en el uso del computador. In: Actas de las XXX Jornadas de
Automatica, 2009, Valladolid. p. 1-5.
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e RAYA, R; TORRICELLI, D; CERES, R; FRIZERA NETO, A; PONS,
JL. Feasibility in human machine interfaces for elderly people. In: Pro-
ceedings of the 6th International Conference of the International So-
ciety for Gerontechnology - Gerontechnology2008, 2008, Pisa. p 1-6.

e BUENO, L; BRUNETTI, F; FRIZERA NETO, A; PONS, JL. Cog-
nitive human-robot interaction in wearable robots: approaches and
algorithms. In: Workshop on Wearable Robots, IEEE International
Conference on Robotics and Automation (ICRA 2008), 2008, Pasade-
na, California. p 1-10.

e ROCON, E; MORENO, JC; FRIZERA NETO, A; FERNANDEZ, JF;
CERES, R; VILLEGAS, M; PONS, JL. Evaluation of piezoelectric
ceramics as 3d plantar force sensors. In: Proceedings of Electroceramics
2007, 2007, Aveiro.

e CERES, R; PONS, JL; FRIZERA NETO, A; BELTRAN, JP; CAL-
DERON, L; GONZALEZ, I; SARO, B; RODRIGUEZ, J. New transfer
patterns supporting autonomous mobility of sci patients. In: Procee-
dings of the 9th European Conference for the Advancement of Assistive
Technology in Europe - AAATE 2007, 2007, San Sebastian. p 1-5.

e RAYA, R; FRIZERA NETO, A; BELTRAN, JP; CERES, R; CAL-
DERON, L. Configuracion de un sistema ultrasénico multisensor para
navegacion asistida de ninos con deficiencias neuromotoras. In: Actas
de las XXVIII Jornadas de Automatica, 2007, Huelva. p. 1-6.

Continuando con los trabajos de investigacion, se estdn realizando, actual-
mente, articulos cientificos sobre todo el proceso de experimentacién y sobre
resultados obtenidos en este trabajo y que se presentan en esta memoria.

Trabajos futuros

Los sistemas y métodos desarrollados en esta tesis doctoral tendran continui-
dad a través de lineas de investigacién y de desarrollo relacionadas con la marcha
humana, la interaccién hombre-méaquina y el apoyo a la movilidad en general. Asi,
se pretende ampliar los estudios cientificos realizados en el marco de esta tesis
doctoral. Entre los intereses cientificos pendientes estdn la obtencién de modelos
de marcha patoldgica y de estrategias de deteccién automaética y clasificacién de
patologias, relacionando las pautas, asimetrias, y otros parametros caracteristi-
cos durante la marcha asistida por andadores. En lo que se refiere al estudio y el
modelado de la marcha humana asistida, se propone la elaboracién de modelos
dindmicos de cuerpo completo en los que se consideren los brazos y tronco del
sujeto y el intercambio de fuerzas con el andador. De esta manera, se propone
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realizar un estudio biomecanico mas profundo del proceso de la marcha asistida
por el andador.

El trabajo desarrollado en los cuatro anos de esta tesis doctoral ha aumentado
y consolidado el interés cientifico del autor en el campo de los dispositivos de
ayuda a la discapacidad, especialmente en los que refiere a la potenciacion de
la movilidad humana natural mediante elementos externos (bastones, andadores,
etc.) y autoportados (prétesis, ortesis, etc.).

Parte de los trabajos futuros ya se estan realizando, a través de proyectos de
investigacion realizados en el Grupo de Bioingenieria del CSIC. De esta manera,
no hay discontinuidad en la formacion investigadora del doctorando. Actualmen-
te, el doctorando participa activamente en el desarrollo del Proyecto HYPER
(Hybrid Neuroprosthetic and Neurorobotic Devices for Functional Compensation
and Rehabilitation of Motor Disorders) desarrollando, entre otros temas, nuevos
sistemas de potenciacion de la marcha humana auténoma por medio de neuro-
rrobots y neuroprétesis.

En lo que se refiere a los dispositivos externos de ayuda a la movilidad, se
estd trabajando en el proyecto Standimovi que es resultado de los trabajos realiza-
dos en el proyecto SIMBIOSIS, en esta tesis doctoral y en el proyecto LAZARIM.
Se trata de construir un entrenador de marcha con suspensién activa de parte
del peso del usuario por medio de unos brazos mecanico activos y un arnés. La
estructura estable de bipedestacion desarrollada estd siendo adaptada, instalando
unos sensores de suspension en los brazos y unos apoyos instrumentados de an-
tebrazos y manos. Se pretende desarrollar algoritmos de deteccion de intenciones
del usuario, inspirados en los desarrollados en esta tesis, para realizar la asistencia
a la marcha patoldgica de pacientes con afecciones ain mas severas que en los
casos tratados en esta tesis y con problemas relacionados con la estabilidad en la
marcha.

Con el fin de poner en el mercado, a disposicién de los pacientes los resultados
obtenidos del andador SIMBIOSIS, en la actualidad se esta trabajando en el desa-
rrollo del dispositivo NEOASAS. Aprovechando el potencial de las estrategias de
apoyo y guiado desarrolladas en la rehabilitaciéon y en la compensacion funcional
de pacientes, el andador NEOASAS, en fase de finalizacién, es una simplificacién
de la arquitectura y de la configuracién sensorial, con un enfoque de producto y
de mercado del andador SIMBIOSIS.

La oportunidad de trabajar en el desarrollo de elementos de ayuda para per-
sonas con movilidad reducida ha sido de gran motivaciéon para el doctorando.
El estudio experimental de validacién con pacientes ha generado resultados ain
més estimulantes que la realizacién de cualquier manuscrito cientifico. El contac-
to con usuarios con problemas reales y la posibilidad de contribuir, aunque sea
de manera puntual, en la solucién ha sido, para el autor, el principal resultado
obtenido de este trabajo y es lo que le motiva a seguir en el futuro con estos y
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otros trabajos de investigacién para contribuir a la mejora del bienestar personal.
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Apéndice A

Criterios, seleccidn y
caracterizacion de sensores de
fuerza y amplificadores

En las secciones siguientes se presentan la seleccion, el calibrado y la carac-

terizacion de los sensores utilizados en el andador SIMBIOSIS.

A.1. Criterios para la seleccion de sensores

Para disenar un correcto sistema de medicién de fuerzas, se han definido
ciertos criterios de seleccién para cada sensor. Estos criterios son:

Facilidad de medicién en continua. En este caso, se ha dado la preferencia
a los sensores basados en la tecnologia de las galgas extensométricas.

= Rango adecuado de medicion. Se determiné empiricamente que los sensores
biaxiales deberian ser capaces de medir fuerzas de hasta 30kgf en cada eje
y los uniaxiales 75kgf.

= Altos valores de sobrecarga. Para evitar averias, los sensores en cuestion
deben presentar la capacidad de soportar la aplicacion de fuerzas por encima
de los valores que son capaces de medir.

= Linealidad en el rango de medida. Para facilitar el procesamiento de la
informacién los sensores deberian presentar respuesta lineal dentro del rango
de medida.
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= Tamano y peso compatible con la aplicaciéon. Los sensores no deben presen-
tar dimensiones ni peso muy elevados para facilitar su instalaciéon sobre la
estructura del andador.

= Otros factores. El precio, la facilidad de compra, soporte técnico posterior
a la compra, manuales explicativos, entre otros.

De la misma manera, se han definido algunas caracteristicas béasicas para la
electrénica de amplificacién utilizada para estos sensores:

= Independencia de una plataforma basada en un ordenador.

s Tensiones de alimentaciéon. La alimentacién de estos elementos debe ser

compatible con la aplicacién, o sea, continua y entre 12 y 24V

= Tensiones de salida. Las tensiones de salida deberian se de tipo analdgica y
estar entre —10 y +10V, preferiblemente configurables mediante puentes o

potenciémetros.

= Tamarno y peso. Los amplificadores no deben presentar dimensiones ni peso
muy elevados para facilitar su instalacién sobre la estructura del andador.

» Otros factores. El precio, la facilidad de compra (disponibilidad inmedia-
ta, tiempos de entrega), soporte técnico posterior a la compra, manuales

explicativos, entre otros.

A.1.1. Sensores de fuerza biaxiales

De acuerdo con los criterios establecidos anteriormente se han seleccionado los
sensores biaxiales MBA400-200Lb, presentados en la figura A.1. Estos sensores
son fabricados por la empresa Futek, [160] y son basados en galgas extensométri-
cas, con rango de medicién en cada direccién entre 0 y 90kgf (sobrecarga de
150 % del valor maximo de carga). Del mismo modo, el sensor presenta baja
nolinealidad (1 %), alto rango de temperatura de operacién (=51 a 83/C).

Figura A.1: Sensor de fuerza biaxial empleado.



A.2. CALIBRACION Y CARACTERIZACION DE LOS SENSORES FUERZA 233

Del mismo modo han sido seleccionados los amplificadores CSG110 del mismo
fabricante asegurando la compatibilidad con los sensores elegidos. Estos amplifica-
dores poseen salidas de tension entre —5V y +5V o —10V y +10V, alimentacién
de 12 a 24V y 100mA maéximos, rangos de salida ajustable de 0,5 a 4mV/V,
no-linealidad de 0,002 % y respuesta en frecuencia de hasta 1000Hz.

A.1.2. Sensores de fuerza uniaxiales

Se ha seleccionado la célula de carga TPP-3/75 (figura A.2), basada igual-
mente en galgas extensométricas y fabricada por la empresa Transdutec, [161].
Este sensor soporta carga nominal de 75kg (carga méxima de 125 %), sensibilidad
de 2mV/V, deriva térmica de zero de 0,0002 %/C, temperatura de trabajo entre
—10 y +50C.

Para el amplificador, se seleccion6 el FORCEFLEX del mismo fabricante con
posibilidad de alimentacién en continua de 20 — 30V D(C, salidas de tensién entre
—5V y +5V o —10V y +10V, temperatura de trabajo de —10 a +50C" y rangos
de salida ajustable de 0,8 a 3mV/V.

Figura A.2: Sensor de fuerza uniaxial utilizado.

A.2. Calibracién y caracterizacion de los sensores fuerza

Los sensores han sido calibrados y caracterizados antes de su integracion al
sistema electrénico del caminador.

A.2.1. Sensores biaxiales

Como se ha mencionado anteriormente, cada uno de estos sensores dispone
de dos amplificadores de acondicionamiento de senal para sendos ejes de medida,
los cuales originalmente se encontraban calibrados con el voltaje de salida de 5V
para aproximadamente 90kg f en cada canal y en los rangos positivos y negativos.
Para aumentar la relacién senal-ruido y ajustar el rango a uno mas adecuado a
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la aplicacién se procedié a calibrarlos a 5V para 50kgf en cada canal. A conti-
nuacién, se describe la plataforma de calibracion utilizada para las mediciones y
puesta a punto del hardware de acondicionamiento.

Se ha mecanizado una estructura metalica para el montaje de los sensores,
como se muestra en la figura A.3. Cada sensor es colocado en la estructura de
manera que uno de los ejes de medicion apunte en direcciéon vertical. Para la
aplicacion de fuerzas, se utilizan pesas que son suspendidas de un tornillo en-
roscado en la parte superior del sensor. La regiéon de unién entre el tornillo y el
sensor, es el punto de aplicacién de fuerzas y se toma como referencia en todas
las mediciones realizadas.

Sensor biaxial

Punto de referencia

Estructura
metdlica de soporte

Figura A.3: Estructura metalica mecanizada.

Se ha disenado un software de medicién de los voltajes de salida de los am-
plificadores, los cuales son adquiridos utilizando una tarjeta de adquisicién (PCI-
6025E de National Instruments). El programa ha sido desarrollado en Simulink
de Matlab utilizando los moédulos de Real-Time Windows Target y un ordenador
con sistema operativo Windows XP. El programa consiste en unos elementos de
lectura de los datos de la tarjeta de adquisicion y su filtrado para eliminacion de
ruidos debido a inducciones electromagnéticas de alta frecuencia.

Para la caracterizacién de los sensores de fuerza biaxiales se han utilizado
pesas de 0,5, 1, 2, 3 y 4kg. Cada una de ellas es suspendida del punto de refe-
rencia del sensor y la tensién de salida del amplificador (de acuerdo al canal y
sensor) es medida y anotada en una tabla. Dado que los sensores son biaxiales y
bidireccionales, las pesas son colocadas segun las 4 direcciones: xy, T_, Y4, y—.
En la Tabla A.1 se muestran los valores de las tensiones obtenidos con ambos
sensores, a una temperatura de 20 grados Celsius. En la figura A.4 se muestran
las gréaficas obtenidas a partir de la Tabla A.1.

De la figura A.4, se puede ver que las respuestas de los sensores, son aproxi-
madamente lineales en cada direccion.

Para comprobar la linealidad de los sensores se ha ajustado para cada eje de
cada sensor un polinomio de primer orden (y = ax + b) y se ha evaluado el error
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tension [V]

pesolkg]

Figura A.4: Gréafico de la caracterizacién de los sensores biaxiales.

Tabla A.1: Caracterizacién de los sensores biaxiales.

Eje de medida 0.5 kg 1 kg 2kg 3kg 4 kg
Fx+ (1) 0,049V 0,100V 0,199V 0,302V 0,405V
Fx- (1) -0,060V  -0,111V  -0,21V  -0,313V  -0,416V
Fy+ (1) 0,048V 0,098V 0,197V 0,301V 0,403V
Fy- (1) -0,062V  -0,112V  -0,212V  -0,315V  -0,417V
Fx+ (2) 0,051V 0,101V 0,198V 0,299V 0,401V
Fx- (2) -0,056V  -0,106V  -0,204V  -0,305V -0,405V
Fy+ (2) 0,053V 0,103V 0,201V 0,301V 0,402V
Fy- (2) -0,054V  -0,104V  -0,203V  -0,302V  -0,404V

en cada caso. Como se observa en las figuras A.5 y A.6 ese error nunca supera en
valor absoluto el 1,5% y en casi todos los casos esté por debajo de los 0,5 %, lo
que demuestra la linealidad del sensor en el rango medido.

A.2.2. Sensores uniaxiales

Los sensores uniaxiales, fabricados por la compaiia espanola TRANSDUTEC,
estan diferenciados el uno del otro. Cada sensor posee un amplificador de senal y
no fueron calibrados en fabrica. El objetivo de la calibracion es lograr un rango
de salida de 5V a 75kgf, fijando una tensién de OV con ninguna fuerza aplicada
y valores positivos de voltaje cuando la fuerza es aplicada hacia bajo.

Los sensores fueron montados directamente sobre las barras horizontales de la
estructura del andador. Las pesas son colocadas encima del punto de aplicacién
de las fuerzas, a fin de medir la tensién de salida de cada amplificador y efectuar
la calibracién. En la figura A.7 se muestra la disposicién de uno de los sensores
uniaxiales con las pesas colocadas de la manera mencionada.

Cada sensor de fuerza uniaxial posee un amplificador de acondicionamiento.
Los amplificadores estan alimentados con tension continua y regulada. Las salidas
de los amplificadores son conectadas a la tarjeta de adquisicién del ordenador
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Figura A.5: Anélisis de la linealidad del Sensor de Fuerza Biazial 1.
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Figura A.6: Anélisis de la linealidad del Sensor de Fuerza Biazial 2.

utilizado para la calibracion de los amplificadores.

Como en el caso de los sensores biaxialies, el software en tiempo real de ad-
quisicion fue disenado utilizando las mismas herramientas Simulink - MatLab
Real-Time Windows Target implementado en el ordenador de escritorio con sis-
tema operativo Windows®) XP.

De manera similar a lo presentado anteriormente en los sensores biaxiales,
se han utilizado las mismas pesas. En la Tabla A.2 se muestran los valores de
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Figura A.7: Disposicién de uno de los sensores colocado sobre la estructura del
andador.

las tensiones obtenidos con ambos sensores uniaxiales, a una temperatura de 20
grados Celsius. En la figura A.8 se muestran las gréficas obtenidas a partir de la
Tabla A.2. De la figura A.8, se puede ver que las respuestas de los sensores son
lineales. De manera similar a los sensores biaxiales, para comprobar la linealidad
de los sensores se ha ajustado para el eje de medida de cada sensor un polinomio
de primer orden (y = ax + b) y se ha evaluado el error en cada caso. Como se
observa en la figura A.8 ese error nunca supera en valor absoluto el 1% y en casi
todos los casos esta por debajo de los 0,5 %, lo que demuestra la linealidad del
sensor en el rango medido.

Tabla A.2: Caracterizacién de los sensores uniaxiales.
Eje de medida 0.5 kg 1 kg 2kg 3kg 4 kg

F+ (1) 0,036V 0,069V 0,134V 0,2V 0,266V
F+ (2) 0,034V 0,067V 0,133V 0,201V 0,267V

2 25 3 a5 0 05 1 15 2 25
peso (kg) peso (ka)

Figura A.8: Graficos de caracterizacion de los sensores uniaxiales.
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A.3. Hojas de caracteristicas de los sensores de fuerza

Las hojas de caracteristicas de los sensores biaxiales y uniaxiales y de sus
respectivos amplificadores se presentan en las figuras A.9, A.10, A.11 y A.12.

Multi-Component Bi-Axial Load Arm

Model: MBA40O0 - Ch Fx: 200 Ib; Ch Fy: 200 Ib

f‘

Product Specifications

-

Name Min Max Unit

Channel: Fx - 200 1b

Operating Temperature -60 200 F

Output Resistance 350 350 Ohms nom.
Rated Output 3 3 mV/Vnom.
Safe Overload 150 150 % of R.O.
Zero Balance -1 1 %ofR.O.
Excitation 1 18  Vdc
Nonlinearity -0.1 0.1 % ofR.O.

Temperature Shift Zero -0.025 0.025 % of R.O./F
Temperature Shift Span -0.01 0.0l % of Load/F
Compensated Temperature 60 160 F

Channel: Fy - 200 1b

Compensated Temperature 60 160 F
Temperature Shift Span -0.01 0.0l % of Load/F
Temperature Shift Zero -0.025 0.025 % of R.O./F

Nonlinearity -0.1 0.1 % ofR.O.
Excitation 1 18  Vdc

Zero Balance -1 1 % of R.O.
Safe Overload 150 150 % of R.O.
Rated Output 3 3 mV/Vnom.
Output Resistance 350 350 Ohms nom.
Operating Temperature -60 200 F

|
Dimension Value

Height (in) 3.317
Weight (1bs) 1
Weight (0z) 0.4

Dia (in) 1.98

Figura A.9: Hoja de caracteristicas de los sensores de fuerza biaxiales.
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Drawing Number: FI1045-B
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FUTEK MODEL CSG110 (JM-2AD)

DIN RAIL MOUNT AMPLIFIER MODULE
+10 VDC, 0-20 mA OUTPUTS
DC POWERED, UNIVERSAL STRAIN GAGE SIGNAL CONDITIONER

FEMALE DB 9
| PIN # |WIRING CODE
1 [+EXCI+SENSE”
2 | +SIGNAL -
3 |SIGNAL
4 |-EXCITATION
5 | SHIELD
7 |-SENSE*

USED WITH 6 WIRE SYSTEM
*SENSE CONNECTION OPTIONAL

f

in whole or in part, by any firm or indvidual without written
permission from FUTEK

ADVANCED SENSORTECHNOLOGY,INC.

] N
0821
%}] ﬂg | [21] MALE DB 9
v/ 0.4 [11] % PIN#|  WIRING CODE CABLE COLOR CODE
9 +1270 24 VDC RED
\ % 8 | SIGNAL OUT (VOLTAGE) GREEN
7 | RETURN (VOLTAGE) ORANGE
\ 35MM DIN RAIL 6 | GROUND (POWER) BLACK
7| RETURN [CURRENT) BLUE
1 [SIGNAL OUT (CURRENT) WHITE
Features Environment Notes
« Bipolar Output, Differential Input Parameter ' Min | Typ | Max L-D"m 1. Adjusting Zero Will Not Affect Calibration.
« 2 50r + 10 VDC Solder Jumper Selectable Outputs Operating T 32 158 | °F | 2. Adjusting Span Will Affect Calibration.
* 4-20, 0-20, 5-25 mA Solder Jumper Selectable Outputs 0 70 °C | 3. Power Supply Must Source 150mA minimum.
« Bridge Excitation 5 or 10 VDC Storage Temperature 40 185 | °F | 4. Carefully Remove Cover To Access Selection
« Ranges: 0.5, 1.0, 1.5, 2.0, 3.0, 4.0 mV/V (Solder Jumper) 20 85 | °C Solder Jumpers.
« Interchangeable Socket Mounted 60.4K 2 Shunt Cal Relative Hurmidity: 95% at 100 °F [39 °C Shunt Cal— — Excitation
« Externally Accessible Shunt Cal Activation Button elative Humidity: 95% [ ] T
« Internal Span and Offset Adjust Resistor Locations IP Rating IP31 y
= Sensor Polarity Reversal Jumpers _— Polarity
= Weight: 1.4 0z [40 g]
— Ranges
¥ Wider Range Availzble
‘Speciied at 10 VDC Output, 2mV/V range with 350 ohm bridge.
Default sftings @ 2mVV, 10 VDG exctation and 10 VDG Outputuness othervise speciied
RO Stands For Rated Output —— Current
Electrical Specifications Accessories And Options
Parameter Min | Typ | Max | Unit ipti Stock Number
Power Supply 12 24 |VDC 28 AWG 6 Conductor 5 ft Long Cable w/ DB9 Female (Included) FSH01077
L —
,onauctor ong Lable wil ale
| Output Impedance 1200 g:ms DB9 Male with Screw Terminal Blocks (Sensor Side - Figure 1.) FSH02236
|_Sensor Impedance 120 MS_ | "DBY Female with Screw Terminal Blocks (Oulput Side) FSH02237
Frequency Response -3db BW 1000 Hz 3KHz -3db Frequency Response QSH00425
Common Mode Rejection Ratio | 107 a8 5KHz -3db Frequency Response QSH00501
Noise 60 |mVp-p 11KHz -3db Frequency Response QSH00602
Output Span Range -15 5 |%ofROY | Figure 1.
Output Zero Range 1.2 7.2 [% of ROY| m m '
‘This drawing is submitted solely for the information and 10 THOMAS INTERNET:
exclusive s of the original addressee. Itis not to be divulged IRVINE, CA 92618 USA

1-800-23-FUTEK (38835)

http://www.futek.com
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Figura A.10: Hoja de caracteristicas de los amplificadores utilizados para cada

uno de los sensores de fuerza biaxiales.
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TPP - 30@Ew

Célula de carga a flexién C € OIML Certificate No. R60/2000-ES1-03.03

Bending beam load cell

3000 divisiones O.l.M.L. R60 clase C
3000 divisions O..M.L. R60 class C

Montaje directo en plataforma
Direct platform mounting

Gran precisién con cargas descentradas
High accuracy with off-center loads

Proteccién contra humedad ambiente 95% (C.N.)
Protected against humidity up to 95% (N.C.)

Tratamiento anticorrosién de niquel quimico
Protected against corrosion by nickel-plated treatment

DATOS TECNICOS / TECHNICAL DATA

Modelo Carga nominal  Clase de precisién Minima divisién Carga de servicio Plataforma
Model Nominal load Accuracy class Minimum division Service load Platform

Ln n. OIML vmin 125% Ln A xBmm

TPP-3/50 50 Kg 3000 53g 62.5Kg 500 x 500
TPP-3/75 75Kg 3000 7949 93.75Kg 500 x 500
TPP-3/100 100 Kg 3000 1059 125Kg 500 x 500
TPP-3/150 150 Kg 3000 1589 187.5Kg 400 x 400
TPP-3/200 200 Kg 3000 21g 250 Kg 400 x 400

5

ESPECIFICACIONES / SPECIFICATIONS

Carga nominal : 50, 75, 100, 150, 200 Kg Resistencia de entrada: 386 +/-5Q
Nominal load (N.L.) Input resistance

NUmero mdaximo divisiones: 3000 Resistencia de salida : 350 +/-5Q
No. of scale intervals maximum Output resistance

Sensibilidad nominal: 2mV/V Rango de alimentacién: 5..12 V
Nominal sensitivity Range of excitation

Tolerancia de la sensibilidad: +/- 0.1% (N.L.) Temperatura de trabajo:-10 a +50°C
Sensitivity tolerance Service temperature range

Deriva térmica sensibilidad (-10...+40°C): <+/-0.001%/°C Carga mdxima : 125% (N.L.)
Temperature effect on sensitivity Limit load

Deriva térmica del cero (-10...+50°C): <+/-0.002%/°C Carga de rotura: > 200 % (N.L.)
Temperature effect on zero Breaking load

Error maximo combinado: <+/- 0.02 (N.L.) Longitud del cable : 4 m
Maximum combined error Cable legth

Creep en 30" a 20°C: +/- 0.025%
Creep over

contact us ‘

tr ansdutec, s . a.

cl.joan miro 11 08930 Sant Adri & de Besos (Barcelona - Spain)
telf. 0034 93 3810004 fax. 0034 93 4620599
www.fransdutec.com e-mail: tfransdufec@transdufec.com

Figura A.11: Hoja de caracteristicas de los sensores de fuerza uniaxiales.
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Figura A.12: Hoja de caracteristicas de los amplificadores utilizados para cada
uno de los sensores de fuerza uniaxiales.






