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Resumen

En este trabajo se presenta el disefio de una ortesis activa de rodilla y tobillo con control de apoyo (Stance
Control Knee-Ankle-Foot Orthosis) para asistir la marcha de lesionados medulares incompletos. El limitado
control que tienen estas personas sobre la musculatura del tren inferior les permite mantener una marcha
patolégica con un coste metabélico elevado y con ayuda de soportes. La ortesis esta disefiada para disminuir
ese coste metabdlico y permitir a estas personas caminar de manera mas natural y eficiente, al asistir la flexion
y extension de la pierna durante la fase de balanceo, y bloquear la rodilla durante la fase de apoyo. Todo ello de
manera automatica gracias a un sistema de control basado en sensores ubicados en el tren inferior del paciente.
Por otra parte, la ortesis dispone de un dispositivo “antiequino” en el tobillo, que limita el angulo de flexién
plantar para evitar la hiperextension del pie durante la fase de balanceo. Un aspecto que diferencia este disefio
de otros similares es que los sistemas de actuacién y bloqueo son independientes entre si, lo que permite
disminuir los requerimientos de actuacion, y en consecuencia el peso del dispositivo.

INTRODUCCION

La marcha humana es un movimiento complejo gobernado por la actividad de numerosos grupos musculares que
controlan su estabilidad a la vez que minimizan el coste metabdlico del transporte. Los lesionados medulares
necesitan de un sistema de actuacion exterior que asista el movimiento patologico del tren inferior [1].

Existen diferentes grados de severidad de la lesion medular de acuerdo con ASIA (American Spinal Injury
Association) que van del grado A (lesion medular completa) al grado E (funciones motoras y sensoriales
normales). En los grados C y D, la funcion motora es preservada parcialmente. Estos sujetos de grado C y D,
llamados lesionados medulares incompletos, son capaces de mantener una marcha patoldgica con elevado coste
metabodlico y con ayuda de soportes externos, como muletas [2]. La investigacion y desarrollo de dispositivos
ortésicos activos supone una esperanza para esta poblacion de lesionados, de caminar de manera mas natural y
eficiente.

La primera ortesis activa controlable se desarrolld en 1942 y consistia en un dispositivo accionado
hidraulicamente para asistir el movimiento en caderas y rodillas [3]. En la década del 70 en la Universidad de
Belgrado, se presentd el primer exoesqueleto para ayudar a personas parapléjicas [4,5]. Estos primeros prototipos
tuvieron poco éxito por estar limitados a movimientos predefinidos.

Actualmente, los sistemas ortésicos en general, utilizan patrones predefinidos de movimientos y momentos en
las articulaciones, con técnicas de control clasicas o basadas en la actividad eléctrica muscular, en un intento por
integrar el sistema musculo-esquelético humano y la ortesis [6]. Tal es el caso de algunas ortesis y exoesqueletos
disefiados para rehabilitacion de sujetos con discapacidad severa (parapléjicos, cuadripléjicos y similares), que
combina la estimulacidn eléctrica funcional como generador de reflejos artificiales, con ortesis modulares SFMO
(Self-Fitted Modular Orthosis) externamente alimentadas y controladas [7].

En general, las ortesis pueden ser clasificadas seglin la articulacion para la cual estan disefiadas [8]. Para las
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extremidades inferiores existen las llamadas AFO (Ankle Foot Orthosis), cuya funcién se limita normalmente a
la correccion del angulo entre pie y pierna durante el ciclo de marcha para evitar la flexion plantar excesiva, que
es una de las causas de la marcha patologica del “pie equino” [9]. Otro tipo de ortesis son las KAFO (Knee
Ankle Foot Orthosis), que ademas de la parte del tobillo incluyen la articulacion de la rodilla. Las KAFO estan
dirigidas a pacientes con niveles de disfuncion en la marcha mas graves, incluyendo ausencia parcial de control
muscular [10]. Una variante de las ortesis de rodilla-tobillo son las llamadas SCKAFO (Stance-Control Knee
Ankle Foot Orthosis) [11], cuya caracteristica mas relevante es que permiten el libre movimiento de la rodilla
durante la fase de balanceo, pero ofrecen resistencia a la flexion durante la fase de apoyo. Este sistema esta
indicado para individuos con debilidad en el misculo cuadriceps. Existen también ortesis de cadera, compuestas
por un soporte pélvico y soportes para los muslos, que dependiendo de si son motorizadas o no, estaran mas
orientadas hacia la correccion de la postura o hacia asistir el movimiento en esta parte del cuerpo [12].

Estos modelos de ortesis pueden ser elementos pasivos destinados al soporte de partes del cuerpo debilitadas o
incluso paralizadas, o dispositivos activos que contengan sistemas motorizados para asistir el movimiento de la
extremidad. En la literatura se reflejan diversos sistemas de actuacion, variando desde actuadores eléctricos
lineales y rotativos, hasta la implementacion de musculos neumaticos artificiales [13]. Blaya y Herr [14],
desarrollaron una ortesis activa AFO destinada al tratamiento de la patologia de la marcha conocida como “pie
equino”. El prototipo incluye en su disefio un actuador lineal elastico en serie con un motor de corriente continua
(Series Elastic Actuator), que aplica una fuerza entre el talon y la parte posterior de la pierna para corregir el
angulo del pie en funcion de la fase de la marcha. La ortesis es capaz de distinguir tres estados de la marcha (dos
de contacto y uno de balanceo) gracias a seis sensores de presion plantar y dos potenciometros para monitorizar
las fases de contacto con el suelo y los angulos en el tobillo, respectivamente. Disefios similares mas orientados
hacia la rehabilitacion de lesionados medulares son encontrados en la literatura [15], e incluso algunos para la
asistencia del movimiento en la rodilla de personas sanas como por ejemplo el “Roboknee” [16], cuya funcion es
reducir el coste energético en la marcha.

Aunque en menor cantidad, también se han desarrollado exoesqueletos actuados por motores rotativos, como es
el caso de la serie HAL (Hybrid Assistive Limb) [17]. Este exoesqueleto disefiado para asistir el movimiento del
tren inferior en ancianos principalmente, cuenta con motores rotativos DC para controlar el angulo de las
articulaciones de cadera y rodilla. El sistema de control consiste en un computador que registra sefiales
electromiograficas de actividad muscular en la superficie de la pierna, que combina con la informacién de los
sensores de fuerza en la planta del pie y potencidmetros en las articulaciones, para para generar el par adecuado
en cada articulacion.

Otro tipo de actuacion ampliamente utilizado en ortesis son los musculos neumaticos artificiales (“McKibben
Muscles™). Quizés el caso mas relevante que ejemplifica este tipo de actuacion es el prototipo de ortesis KAFO
[18], que dispone de seis musculos neumaticos, dos encargados de la flexidn-extension en el tobillo, y cuatro en
la rodilla. El funcionamiento se asemeja al de los pares musculares agonista-antagonista del cuerpo humano, en
el que la contraccion de uno u otro genera un momento en la articulacion en uno u otro sentido. El mecanismo de
control incluye potencidometros, sensores plantares y sefiales electromiograficas, y estd destinado a la
rehabilitacion.

En este trabajo se presenta el disefio de una nueva ortesis activa adaptable de tipo SCKAFO (Stance-Control
Knee-Ankle-Foot Orthosis) para lesionados medulares incompletos C y D. La ortesis es un sistema
biomecatroénico complejo cuyo disefio debe cumplir multiples restricciones, entre ellas, la de colaborar con el
sistema musculo-esqueletar del lesionado medular para conseguir una marcha similar a la normal. En este
articulo se describe el disefio mecanico de detalle y la seleccion de sensores y actuadores. La ortesis bloquea la
flexion de la rodilla cuando el sujeto inicia la fase de contacto con el suelo para estabilizar la marcha, y
desbloquea y acttia la extension de rodilla de la pierna contraria cuando ésta pierde el contacto con el suelo e
inicia la fase de balanceo.

El aspecto novedoso de este disefio es que los sistemas de actuacion y bloqueo son independientes entre si, lo
que permite disminuir los requerimientos de actuacion, y por tanto, el peso del dispositivo. Ademas, la Ortesis
dispone de un dispositivo antiequino en la articulacion del tobillo, que limita el angulo de flexion plantar del
tobillo durante la fase de balanceo de la marcha.

ESPECIFICACIONES DE DISENO

En esta seccion se describen algunas caracteristicas biomecanicas de la marcha, en especial de la rodilla, que se
han tomado en cuenta a la hora de definir los parametros y funciones de la ortesis disefiada. Ademas, se define el
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sistema de sensorizacion que incluye la ortesis para llevar a cabo las funciones de control.

Especificaciones Biomecéanicas

Se han realizado numerosos estudios para caracterizar el movimiento que tiene lugar en las articulaciones de la
pierna durante la marcha, muchos de ellos acompaiiados de analisis de dindmica inversa para determinar las
fuerzas y momentos involucrados en el movimiento [19]. La mayoria de estos estudios concuerdan en que
durante la marcha, la variacion angular en la articulacion del tobillo, va desde un angulo de flexion dorsal
maximo de aproximadamente 12° durante la fase de apoyo, hasta 9° de flexion plantar al inicio de la fase de
balanceo. El momento en la articulacion es maximo durante la fase de apoyo, en la que el pie impulsa el cuerpo
con un movimiento de flexioén plantar para iniciar el proximo paso [20]. Por lo tanto, es necesario un mecanismo
que por una parte limite la flexion dorsal del pie generada al final de la fase de apoyo, y por otra parte, que limite
el angulo de flexion plantar para evitar que la punta del pie sea arrastrada durante la fase de balanceo (par
antiequino).

En cuanto a la articulacion de la rodilla, la variacion angular es mucho mayor. Desde una posicion de extension
completa en el instante de contacto inicial con el suelo, la rodilla se flexiona aproximadamente 18° al momento
de recibir la carga. Es en este instante donde se registra el par maximo de extension de la rodilla cuyo valor es de
0.38 Nm/kg aproximadamente (30.4 Nm para una persona de 80kg) [20]. Seguidamente hay un periodo de
extension progresiva durante la fase de apoyo, en la que se alcanza un angulo de 8°. Posteriormente la rodilla se
flexiona hasta 40° durante la fase de pre-oscilacion (angulo alcanzado justo antes de despegar la punta del pie) y
continua hasta los 60° en la fase de balanceo. Finalmente, la pierna se extiende hasta el momento del impacto del
talon. La Fig. (1) muestra la evolucion de los angulos y momentos registrados en la rodilla durante un ciclo de la
marcha seglin [20]. La linea gruesa continua corresponde a sujetos sanos, las otras tres lineas son caracteristicas
de diversas patologias.
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Fig. 1. Evolucién de angulos y momentos en la rodilla durante la marcha. Fuente de figura de fondo: [20].

Realizar un disefio de ortesis activa que copie exactamente el comportamiento dinamico de la rodilla durante la
marcha de personas sanas estd, por ahora, fuera de nuestros objetivos, por lo que se definen algunas
simplificaciones en el disefio. En primer lugar, debido a que durante la fase de apoyo la variacion angular es
relativamente pequeia, se propone mantener un angulo fijo en toda la etapa. Esta caracteristica, ademas de
simplificar enormemente el movimiento, permite introducir un sistema de bloqueo por forma en la rodilla que
actue en este rango de maximo momento. El hecho de que el pico de momento sea cubierto por un sistema de
bloqueo de este tipo, disminuye el requerimiento de actuacion, ya que solo se necesitard durante la fase de
balanceo.

En segundo lugar, dado que los lesionados medulares a quienes va dirigido este disefio (lesionados medulares
incompletos tipo C y D segin ASIA), no tienen control muscular en el cuadriceps, es prioritario asistir el
movimiento de extension, por lo que el valor maximo de momento en esta fase sera el parametro que defina la
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actuacion. El movimiento de flexion al inicio de la fase de balanceo también ha de ser asistido, pero en menor
medida ya que los pacientes tienen control de musculos en la cadera que en parte influyen sobre este movimiento
de la rodilla. La Fig. (2) muestra esquematicamente un ciclo de la marcha indicando en qué fases se necesita
actuacion y bloqueo en la rodilla, y cuando en el tobillo.
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Fig. 2. Especificacion de las etapas de bloqueo y actuacién en el ciclo de marcha.
Fuente de la figura de fondo: [21]

Especificaciones de sensorizacion

Para llevar a cabo de manera sincronizada las funciones de bloqueo y actuacion en las articulaciones de la
ortesis, es necesario obtener informacion continua de ciertas variables que nos permita discernir entre fases de la
marcha y que, a su vez, constituyan el punto de partida para el control de dichas funciones. Para reconocer la
fase de apoyo de una pierna basta con saber si el pie hace contacto con el suelo. Esta tarea se lleva a cabo
mediante sensores de presion ubicados en la planta del pie, concretamente uno en el talon, que indicara el inicio
del contacto entre pie y suelo, dos ubicados en la parte media del pie, y uno en el dedo pulgar que indique el final
de la fase de apoyo.

Durante la fase de balanceo es necesario diferenciar las etapas de flexion y extension de la rodilla. Esto se logra
mediante encoders, los cuales miden de manera continua los angulos de rotacion en la articulacion, con lo que
observando donde se encuentra el angulo de flexion maximo, se puede conocer el instante de transicion entre la
etapa de flexion (aumento del angulo desde que se despega el pie del suelo, hasta que llega a su punto maximo
alrededor de 60° en personas sanas) y extension (disminucion del angulo desde el maximo hasta el momento de
contacto talon-suelo).

También se agrega un par de encoders en los tobillos para monitorizar el movimiento en esta articulacion, ya que
estos datos aportan informacion referente a en qué punto de la fase de apoyo se encuentra el individuo,
contribuyendo al control de la actuacion de la rodilla de la otra pierna durante la fase de balanceo.

DISENO MECANICO DE LA ORTESIS

En esta seccion se detallan las caracteristicas mecanicas de la ortesis disefiada. Esta dividida en dos partes, una
para el modulo del tobillo y la otra para el modulo de la rodilla, donde se describen las caracteristicas de
actuacion, bloqueo y sensorizacion de cada parte. Finalmente, se presenta un sumario de las caracteristicas
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funcionales de la ortesis desarrollada.

Modulo del tobillo

El médulo del tobillo se basa en una ortesis pasiva comercial de tipo AFO, que se ha modificado para adaptarle
un encoder en la articulacion. La ortesis est4 constituida por dos barras de aluminio, una a cada lado de la pierna,
que hacen las veces de soporte y estaran ajustadas a la pierna con cintas de velcro. Una articulacion de tipo
Klenzack a cada lado del tobillo evita la hiperextension del pie. Un “estribo” metalico al cual va solidaria una
plantilla constituye el soporte del pie, el cual se coloca dentro del zapato. La Fig. (3) muestra la ortesis comercial
AFO sin modificar.

Fig. 3. lzquierda: Ortesis comercial AFO sin modificaciones. Derecha: Detalle de articulacion tipo Klenzack.

Esta ortesis por si sola cumple con los requerimientos biomecanicos que perseguimos ya que, por medio de la
articulacion tipo Klenzack, se aplica en todo momento un par “antiequino”. Este par puede ser regulado puesto
que el muelle encargado de aplicarlo, tiene un extremo sujeto a un tornillo que permite variar su posicion
longitudinal. También cuenta con un mecanismo de bloqueo por forma que restringe el movimiento de flexion
del pie a un maximo de 20°. Adicionalmente, el conjunto es bastante ligero, lo que representa una caracteristica
importante a la hora de disminuir el coste energético de la marcha.

La modificacion que se ha hecho ha sido instalar un encoder para monitorizar la variacion angular en la
articulacion. El encoder seleccionado es de tipo optico incremental (Avago AEDA 3300, con una resolucion de
4096 pulsos por vuelta), cuyo eje de rotacion es solidario al eje de la articulacion, y la carcasa, fija al “estribo”
de la ortesis, con lo que se registra la rotacion del pie respecto a la pierna. Los sensores de presion seleccionados
para ser instalados en la plantilla del pie son del fabricante Motionlab, modelo MA153. La Fig. (4) representa la
ortesis AFO redisefiada, y el detalle de la sujecion del encoder.

En este primer prototipo, la transmision de informacion desde el encoder al computador se hara mediante cables.
Durante las pruebas con la ortesis, se dispondra de cables suficientemente largos de manera que el usuario pueda
dar la cantidad de pasos necesarios para captar datos fiables.
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Fig. 4. Mddulo del tobillo con detalle de encoder.

Maodulo de la rodilla

Las barras laterales de soporte de la pierna contintian hacia la rodilla hasta encajar sobre una articulacion de
acero similar a las encontradas en ortesis comerciales, pero con algunas modificaciones que permiten fijar los
mecanismos de actuacion y bloqueo de la articulacion. Al igual que en la parte inferior de la ortesis, el soporte
para el muslo consiste en dos barras laterales de aluminio sujetadas por medio de cintas de velcro.

Durante la etapa de disefio de este modulo se estudiaron dos alternativas para la actuacion: motor rotativo y
motor lineal. Ambos tipos de actuacion son encontrados en la literatura, siendo quizds mas utilizados los
actuadores lineales. Los parametros necesarios para la seleccion de un motor rotativo estan determinados por el
par maximo que se necesita aplicar sobre la rodilla y por su velocidad angular. Estos parametros fueron
obtenidos a partir de la grafica de angulos y momentos de la Fig. (1), en la que el par maximo durante la fase de
balanceo es aproximadamente 0.17 Nm/kg (14 Nm para una persona de 80 kg). Este valor no alcanza ni la mitad
del pico de momento registrado durante la fase de apoyo, de alli la ventaja de instalar un sistema de bloqueo por
forma que se accione durante esa fase y disminuya los requerimientos de actuacion. Lo que permite seleccionar
un actuador de menor peso. La velocidad angular maxima de la rodilla se sitia alrededor de las 34 min™.

En el caso del actuador lineal, es necesario determinar la fuerza, velocidad, potencia y recorrido del actuador.
Para ello se hizo un modelo de la dinamica que tiene lugar en la rodilla (mediante el modulo Simulink de
Matlab), en el que se determiné la variacion de longitud del actuador en funcion de las coordenadas de sus
puntos de sujecion con el muslo y la pierna, respectivamente. La conclusion extraida de este estudio fue que los
actuadores lineales que cumplen con nuestros requerimientos son muy voluminosos y pesados, por lo que se optd
por utilizar un actuador rotativo. La Fig. (5) muestra un modelo esquematico de la ortesis actuada por un motor
rotativo y por uno lineal. Cabe destacar que este motor lineal es de tamafio y peso aceptables pero no alcanza la
velocidad de actuacion requerida.

El motor rotativo seleccionado, correspondiente a la Fig (5), es un Harmonic Drive modelo FHA-11C, cuyo par
méximo es de 11 Nm para una velocidad angular de 60 min”, su peso es de 0.62 kg, y su volumen es
razonablemente pequefio como para que no interfiera con los movimientos del paciente. Adicionalmente, el
actuador tiene incorporado un encoder con una resolucion maxima de 2000 pulsos por vuelta, de gran utilidad
para el sistema de control de la ortesis.
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Fig. 5. Modelo esquematico de ortesis actuada por motor rotativo (izquierda) y motor lineal (derecha).

Si bien el par maximo generado por el motor es ligeramente menor al requerido (14 Nm en la fase de balanceo),
consideramos que este motor es el indicado para mantener una relacion entre peso y par adecuada para el
paciente. Ademas, los datos en los que se basa nuestra seleccion corresponden a marcha normal, en el caso de
marcha patologica, las velocidades y aceleraciones disminuyen, disminuyendo también el momento requerido.
No obstante, este par debera ajustarse en sucesivos disefios una vez probado sobre discapacitados.

El sistema de bloqueo esta constituido basicamente por un solenoide fijado de manera paralela a la pierna y una
rueda agujereada en el eje de la articulacion, el cual gira conforme se mueve la pierna. El solenoide empleado es
de la marca Saia modelo STA 20x39, cuya fuerza y recorrido maximo son 11.9 Ny 17.8 mm respectivamente. El
bloqueo se efectia cuando el émbolo del solenoide se introduce en uno de los agujeros de la rueda. La Fig. (6)
muestra el detalle del mecanismo.

Fig. 6. Vista de detalle del mecanismo de bloqueo de la rodilla.
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La rueda agujereada estd montada sobre un rodamiento que permite la rotacion de este elemento respecto al eje
de la articulacion. Esta rotacion esta restringida por un muelle torsional fijado a la parte superior de la
articulacion. El mecanismo es el siguiente: El motor hace rotar el eje permitiendo el movimiento de la pierna
respecto al muslo. La rueda agujereada se mantiene fija con respecto a la parte superior de la ortesis gracias al
muelle de torsion. Al accionarse el solenoide el émbolo se introduce en uno de los agujeros de la rueda, con lo
que el movimiento relativo del eje (que es solidario a la parte inferior de la ortesis) y la rueda (solidaria a la parte
superior) es interrumpido de manera progresiva gracias a la flexibilidad que introduce un muelle de torsion. De
esta forma se evitan problemas asociados al bloqueo stbito. La Fig. (7) muestra el disefio definitivo de este
primer prototipo.

Fig. 7. Disefio de la ortesis activa SCKAFO.

El funcionamiento de la ortesis puede resumirse de la siguiente manera: Al inicio de la fase de apoyo, la
informacion generada por los sensores de presion plantares y el encoder incluido en el actuador de la rodilla, es
el punto de partida para el accionamiento del solenoide que bloquea la rodilla, durante esta fase, el actuador no
ejerce momento alguno sobre la articulacion. El encoder del tobillo aporta informacion acerca de en qué punto
de la fase de apoyo se encuentra el individuo. El solenoide se desactiva desbloqueando la rodilla en el momento
en que los sensores plantares dejen de percibir fuerza, en ese mismo momento comienza la actuacién del motor
para asistir el movimiento flexor en la rodilla. En algin punto de la etapa de balanceo, el sentido del par aplicado
sera invertido para ejecutar el movimiento de extension de la pierna, supliendo asi el efecto de los musculos
cuadriceps que el sujeto no puede activar. Ese momento dependera de la informacion obtenida del encoder en
esa articulacion y del encoder del tobillo de la pierna contraria. Después de extender la pierna, se inicia
nuevamente la fase de apoyo con el consiguiente bloqueo de la rodilla.
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CONCLUSIONES

En este trabajo se presentd un nuevo disefio de ortesis activa tipo SCKAFO orientada a asistir la marcha de
lesionados medulares cuyo control muscular del tren inferior es limitado. El disefio presenta una estructura
similar a la de ortesis pasivas tipo KAFO comerciales con barras metalicas laterales para el soporte de la pierna,
sujetadas con cintas de velcro. También cuenta con articulaciones que permiten el movimiento de rodilla y
tobillo. La asistencia a la marcha se hace a través de un actuador rotativo eléctrico en la rodilla que trabaja
conjuntamente con un sistema mecanico de bloqueo por forma.

La novedad en este disefio es el hecho de que el sistema de bloqueo y actuacion en la rodilla son independientes
entre si. Hasta ahora, la mayoria de ortesis activas con control de apoyo ejercen la funcion de bloqueo a través
del actuador, lo que implica un motor de mayor capacidad puesto que el valor del par necesario para bloquear
durante la fase de apoyo, es el maximo de todo el ciclo de marcha. Ademas, este disefio cuenta con un sistema de
sensorizacion y control que le confiere el caracter de automatico. En el futuro, se prevé construir este primer
prototipo y realizar las pruebas pertinentes para optimizar el disefio. Mas adelante, también se prevé utilizar
estimulacion eléctrica funcional (Functional Electric Stimulation, FES) para la actuacion.
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