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Resumen

En este trabajo de investigacion, titulado “Disefio de un sistema robético de una ortesis
activa para rodilla”, se propone el disefio de un prototipo de una oOrtesis de rodilla
orientado a mejorar la estabilidad de la extremidad inferior, facilitar el soporte de cargas
y adaptarse a los requerimientos individuales de cada usuario. Este dispositivo se concibe
tanto para procesos de rehabilitacion como para un uso cotidiano. La investigacion se
enfoca en dos aspectos principales: el disefio mecanico de la értesis y las técnicas de
procesamiento de sefiales destinadas a sincronizar sus movimientos con los de la rodilla.
Asimismo, se incorporan métodos de control orientados al seguimiento de trayectorias.
Se realiz6 una revision del estado del arte en la que se describen los movimientos de la
rodilla, las principales causas de lesiones en esta articulacion, los diferentes disefios de
ortesis desarrollados en los dltimos afios y los sistemas de control empleados en
dispositivos biomecatrénicos. Del mismo modo, se presentan los mecanismos utilizados
en ortesis pasivas y activas, junto con una explicacion de los pardmetros biomecénicos y
antropomeétricos considerados en su disefio. Ademas, se identifican los retos y desafios
gue aun deben superarse en el desarrollo de este tipo de dispositivos ortopédicos.

En lo referente a la propuesta de disefio, la ortesis incluye estructuras ajustables que se
colocan en paralelo al muslo y la pantorrilla. Para su funcionamiento, se disefiaron bases
y poleas de doble canal que permiten integrar el sistema de actuacion mediante cables
Bowden. Como parte del proceso de validacion, se efectuaron analisis estaticos y
dindmicos del dispositivo, ademas de una co-simulacion en MSC Adams y Simulink de
Matlab, con el fin de comprobar que el disefio replicara correctamente los movimientos
de flexién y extension de la rodilla.

La construccion del prototipo se llevé a cabo mediante impresién 3D utilizando material
PLA. Se implementd un sistema de control difuso-PID y se realizaron pruebas en distintos
intervalos de tiempo para validar la funcionalidad del dispositivo. Se realizaron pruebas
de flexion y extension en lazo abierto, con un sistema de control basado en una placa
Arduino y un puente H L298N.
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Se presentan los resultados obtenidos tanto en la simulacion realizada en Adams como
en la co-simulacién entre Simulink y Adams, cuyo objetivo fue reproducir el movimiento
de flexidn-extension y evaluar el seguimiento de una trayectoria definida mediante un
polinomio de Bézier. En la simulacion en Adams del movimiento de flexion/extension, se
alcanzé un desplazamiento maximo de 119.2°, con una velocidad de 0 °/s en un tiempo
aproximado de 3 segundos. Al llegar a la mitad del recorrido (aproximadamente 59.6°),
se obtuvo la velocidad maxima de 54.36 °/s en un tiempo de 1.456 segundos. Se
presentan los resultados del seguimiento de trayectoria durante el ciclo de la marcha, a
partir de la simulacion de la estrategia de control implementada mediante un controlador
PID difuso. El seguimiento de la trayectoria se evaluo en intervalos de 10 y 42 segundos,
mostrando una concordancia cercana con la deseada a través del polinomio, con un

desfase de 2°y 1°, respectivamente.
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Abstract

In this research work, entitled “Design of a Robotic System for an Active Knee Orthosis”,
the design of a prototype knee orthosis is proposed, aimed at improving the stability of the
lower limb, facilitating load support, and adapting to the individual requirements of each
user. This device is conceived both for rehabilitation processes and for daily use. The
research focuses on two main aspects: the mechanical design of the orthosis and the
signal processing techniques intended to synchronize its movements with those of the
knee. In addition, control methods aimed at trajectory tracking are incorporated.

A review of the state of the art was carried out, describing knee movements, the main
causes of injuries in this joint, the different orthosis designs developed in recent years,
and the control systems employed in biomechatronic devices. Likewise, the mechanisms
used in passive and active orthoses are presented, together with an explanation of the
biomechanical and anthropometric parameters considered in their design. Furthermore,
the challenges and difficulties that must still be overcome in the development of these
orthopedic devices are identified.

Regarding the design proposal, the orthosis includes adjustable structures placed parallel
to the thigh and calf. For its operation, bases and double-channel pulleys were designed
to integrate the actuation system using Bowden cables. As part of the validation process,
static and dynamic analyses of the device were performed, as well as a co-simulation in
MSC Adams and MATLAB Simulink, in order to verify that the design correctly replicated
the flexion and extension movements of the knee.

The construction of the prototype was carried out using 3D printing with PLA material. A
fuzzy-PID control system was implemented, and tests were conducted at different time
intervals to validate the functionality of the device. Open-loop flexion and extension tests
were also performed, using a control system based on an Arduino board and an L298N
H-bridge.

The results obtained are presented both from the simulation carried out in Adams and
from the co-simulation between Simulink and Adams, whose objective was to reproduce

the flexion-extension movement and evaluate the tracking of a trajectory defined through
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a Bézier polynomial. In the Adams simulation of the flexion/extension movement, a
maximum displacement of 119.2° was reached, with a velocity of 0 °/s in approximately 3
seconds. At the midpoint of the movement (approximately 59.6°), the maximum velocity
of 54.36 °/s was obtained at 1.456 seconds. Likewise, the results of trajectory tracking
during the gait cycle are presented, based on the simulation of the control strategy
implemented with a fuzzy-PID controller. The trajectory tracking was evaluated at 10 and
42 seconds, showing a close match to the desired trajectory defined by the polynomial,

with offsets of 2° and 1°, respectively.
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Capitulo 1

Introduccion

Las personas son, por naturaleza, activas y dedican su tiempo a actividades orientadas
a satisfacer diversas necesidades y deseos. En México, alrededor del 51% de la
poblacion presenta algun tipo de discapacidad, siendo la motriz la mas frecuente. Un
namero considerable de personas enfrentan limitaciones en su actividad diaria debido a
la debilidad o ausencia de movimiento en uno o ambos miembros inferiores, lo que
dificulta su capacidad para caminar o desplazarse. Estas limitaciones pueden originarse
en distintos tipos de lesiones o en el deterioro asociado con el envejecimiento. La
discapacidad se define como la restriccion o ausencia de la capacidad de realizar
actividades consideradas habituales en cualquier persona [1].
El sitio web Plan Seguro [2] reporta que, en promedio, un hospital publico de alta
especialidad ubicado en la Ciudad de México atiende anualmente en su servicio de
urgencias a mas de 12 mil pacientes que requieren algun tipo de intervencion quirdrgica
derivada de fracturas, siendo las lesiones de rodilla de las mas recurrentes. En las
personas jovenes, y sobre todo las que realizan actividades deportivas, las lesiones mas
comunes corresponden a meniscos, ligamentos, cartilago articular y luxaciones de rétula.
Las lesiones de rodilla pueden clasificarse en dos tipos [3]:
1. Lesiones repentinas o agudas: es el tipo mas comun de lesiones de rodillas;
usualmente ocurren cuando hay un golpe directo o sucede un movimiento abrupto

de torsion, doblez o caida sobre de la rodilla. En algunos casos, los nervios y vasos



Capitulo 1. Introduccidn

sanguineos también pueden verse afectados. Las lesiones agudas mas frecuentes
son: esguinces, desgarros de menisco, desgarros de ligamentos (siendo el mas
comun el del ligamento medial colateral), fracturas o dislocaciones.

2. Lesiones por sobreuso: estas lesiones se presentan cuando hay actividades
repetitivas que producen una presion o torsion sobre la rodilla de manera continua.
Practicas como la escalada, el spinning o los saltos fatigan la articulacion y los
tejidos circundantes, provocando inflamacion e irritacién. Algunos ejemplos de
estas lesiones son: bursitis, tendinitis, sindrome de la plica, disfuncion

patelofemoral y sindrome de la banda iliotibial.

Existen otros problemas que no son provocados de manera directa por accidentes o
lesiones como:
e Osteoartritis 0 enfermedad articular degenerativa, que produce dolor en la rodilla
y suele aparecer en la zona previamente lesionada.
e Enfermedad de Osgood-Schlatter, usualmente en nifios de entre 11 a 15 afios.
¢ Quiste popliteo o de Baker, causa inflamacion en el area posterior de la rodilla.
e Osteocondritis disecante que genera dolor e inmovilidad debido a la pérdida de
irrigacion sanguinea en un fragmento de hueso o cartilago, lo que ocasiona su

necrosis.

La Figura 1 muestra la localizacién del dolor segun el tipo de lesién en las diferentes

zonas de la rodilla [4]
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Figura 1. Localizacién del dolor asociado a la lesién de rodilla [4].

El envejecimiento puede generar multiples problemas, siendo el deterioro funcional uno
de los mas directos y graves a los que se enfrenta la poblacién de la tercera edad. En
particular, los trastornos de la marcha y las deficiencias en las extremidades inferiores
constituyen problemas fisicos muy frecuentes en este grupo, los cuales limitan su
autonomia y afectan de manera significativa su calidad de vida. Por ello, la tecnologia
desempefia un papel cada vez mas relevante en la atencién de sus necesidades y en la
solucion de sus problemas [5].

Este tipo de discapacidad, debido a su alta incidencia, afecta a la poblacion tanto en el
ambito social como en el econdémico, ya que impide la realizacion normal de actividades
cotidianas vy fisicas. A ello se suman los gastos adicionales derivados de los cuidados y
procesos de rehabilitacion que requiere el paciente. Cualquier dispositivo que intervenga
activamente en la dinamica corporal e interactie con el organismo humano mediante un
sistema de control sensorial se considera un dispositivo robotico o, de manera mas
especifica, dispositivo biomecatronico. Los exoesqueletos son estructuras rigidas que
abarcan varias articulaciones, mientras que las ortesis se clasifican en funcion del nimero

de articulaciones con las que interactian. Es decir, los exoesqueletos se definen como

3
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dispositivos rigidos que asisten a mdltiples articulaciones humanas, mientras que las
ortesis se enfocan en una sola articulacion [6]. Las oOrtesis pueden clasificarse en tres
tipos: estéticas, que son dispositivos rigidos en los cuales las articulaciones no cuentan
con fuentes externas que generen movimiento; dindmicas, que incluyen componentes
articulares que permiten definir rangos de movilidad y se complementan con fuentes
externas para generar el movimiento; y mixtas o hibridas, cuando incorporan tanto
elementos estaticos como dindmicos [7].

Una alternativa para facilitar los procesos de rehabilitacion y mejorar el movimiento de
las extremidades inferiores en actividades diarias es el empleo de dispositivos
biomecatronicos, como las Ortesis. Estas se definen como dispositivos aplicados
externamente sobre el cuerpo humano o una parte de él, utilizados para modificar las
caracteristicas estructurales o funcionales del sistema neuromusculoesquelético, con el
fin de mantener, mejorar o recuperar la funcion de las extremidades [7], [8]. Las ortesis
de rodilla se utilizan en fisioterapia y ortopedia, no solo en el tratamiento de afecciones
de esta articulacion, sino también en la prevencién de lesiones [9].

En esta investigacion se plantea el desarrollo de una ortesis de rodilla, de bajo costo en
comparacion con las disponibles comercialmente, que contribuya a mejorar la estabilidad

y el movimiento de la extremidad afectada por debilidad muscular.

1.1. Planteamiento del problema

La investigacion del estado del arte realizada revela que una de las discapacidades
motrices mas recurrentes es la lesion de rodilla [2]. Este tipo de lesién constituye un
problema significativo para el desarrollo de las actividades diarias, ya que afecta de
manera considerable la capacidad de caminar o desplazarse. Esta limitacion repercute
directamente en la economia de los pacientes, puesto que la dificultad para caminar
implica gastos adicionales destinados a costear tratamientos analgésicos y de
rehabilitacion para recuperar la movilidad normal de las extremidades inferiores.

Existen diversos tipos de ortesis para extremidades superiores e inferiores, cuya
aplicacion depende de la articulacién lesionada. En el caso de las extremidades

inferiores, estas abarcan Ortesis de pie, tobillo, rodilla y cadera, e incluso pueden
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combinar varias de estas articulaciones. Es evidente que el uso de Ortesis en las
extremidades inferiores facilita la realizacion de las tareas cotidianas y contribuye a los
procesos de rehabilitacion, al mejorar la estabilidad articular, contrarrestar la debilidad
muscular y proporcionar soporte adicional para la ejecucion de actividades que requieren
mayor fuerza en las extremidades afectadas.

En este proyecto de investigacion se propone el disefio de un prototipo de Ortesis para
rodilla que contribuya a mejorar la estabilidad de la extremidad afectada por debilidad
muscular y por lesiones en ligamentos y articulaciones. Se busca que el prototipo brinde
estabilidad durante la aplicacion de cargas y que sea adaptable, es decir, que pueda
ajustarse a las condiciones fisicas y a las necesidades individuales de los usuarios. De
este modo, se plantea su uso tanto en procesos de rehabilitacion como en la rutina diaria,
de acuerdo con la complejidad de la lesién.

Con la incorporacion de nuevos materiales, hardware y software, se pretende que la
ortesis sea funcional, ligera, duradera y accesible en términos econdmicos. La
investigacion se centra en los desafios asociados al disefio mecénico de la ortesis, la
seleccion de hardware (como sensores mioeléctricos o inerciales y actuadores) y las
técnicas de procesamiento de sefiales destinadas a sincronizar los movimientos de la

ortesis con los del usuario.

1.2. Hipétesis

La implementacion de un sistema de control con un algoritmo de coordinacion, para
sincronizar los movimientos de la értesis con los del usuario, ayudara a reducir el gasto

metabdlico del usuario al minimizar la alteracion de la cinemética de la rodilla.

1.3. Objetivo general

Disefiar y construir un sistema robotico de una 6rtesis activa de rodilla que sea funcional
y robusta, capaz de facilitar el movimiento y la estabilidad de los musculos débiles o

danados en la extremidad inferior.
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1.3.1. Objetivos particulares.

e Obtener la informacion de las variables a considerar para el planteamiento del
disefio del prototipo (como articulaciones, tipos de elementos y actuadores).

o Disefiar el prototipo adaptable, funcional y dinamico de la ortesis para rodilla.

e Revisar y seleccionar los sensores que permitan un control activo y funcional de
la ortesis.

e Investigar y considerar las propiedades fisicas de materiales para la construccion
del prototipo.

¢ Realizar el andlisis cinemético y dinamico sobre los elementos y articulaciones del
prototipo.

e Evaluar el disefio del prototipo con base a las consideraciones de las propiedades

de los materiales y del disefio en un ambiente virtual.

1.4. Alcances y limitaciones

Los alcances de este proyecto son los siguientes:

e Revision y analisis del estado de arte respecto a ortesis, técnicas para el
procesamiento de sefiales. Sensores inerciales y sincronizacién de la marcha

e Se investigaran y obtendran las variables a considerar para el planteamiento del
disefio del prototipo (como articulaciones, tipos de elementos y actuadores).

e Se disefiar4 un prototipo de o6rtesis dinamica de rodilla que sea funcional y
adaptable para las personas.

e Se revisaran y analizaran sensores que permitan un control activo y funcional de
la ortesis.

e Andlisis y seleccion de actuadores y sensores para el funcionamiento correcto de
la ortesis.

e Revision y analisis de las técnicas de procesamiento de sefiales para elaborar un

sistema de control.
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e Revision y consideracion de materiales para la construccion del prototipo de la
ortesis.

e Planteamiento del modelo matematico cinematico y dinamico de la ortesis
considerando cada elemento y articulacion que lo constituye.

e Se implementaran estrategias de control (sistema sincrono de marcha) del
prototipo de la oOrtesis en una simulacion usando un prototipo virtual.

e Construccion de un prototipo de ortesis dinamica para rodilla.

e Se plantearan estrategias de control y se implementaran en el prototipo fisico de

la Ortesis, para replicar los movimientos de la rodilla.
Las limitaciones son:

e Pruebas del prototipo con personas sanas.

1.5. Antecedentes

La rehabilitacion es un tema de gran interés que ha sido abordado en el Centro Nacional
de Investigacion y Desarrollo Tecnologico (CENIDET) mediante el desarrollo de
proyectos de investigacion, los cuales incluyen aspectos de control, modelado,
simulacién, asi como procesamiento y adquisicion de sefiales aplicados a dispositivos
biomecatrénicos destinados a la rehabilitacion de miembros superiores e inferiores.

En el procesamiento y adquisicién de sefiales para la manipulacién y control de prototipos
biomecatronicos orientados a la rehabilitacion, destacan las técnicas de procesamiento
de sefiales mioeléctricas (EMG). Entre las herramientas empleadas se encuentra un
algoritmo computacional en tiempo real, de bajo costo, basado en EMG, enfocado en la
generacion de sefales binarias para accionar un motor de corriente continua conectado
a la articulacion de la cadera de un exoesqueleto [10]. Las EMG son sefiales biomédicas
generadas por la contraccion de los musculos del cuerpo, producidas por el intercambio
de iones a través de las membranas musculares. Estas sefiales se han utilizado
principalmente en el andlisis de la fatiga muscular, el diagnostico de enfermedades

neuromusculares y el control mioeléctrico de proétesis y dispositivos biomecatronicos [11].
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En 2018, Ruiz [11] propuso una metodologia para evaluar el estado fisico de los musculos
durante el proceso de rehabilitacion de tobillo, basada en el andlisis de las caracteristicas
de las sefiales mioeléctricas (SEMG). Por otra parte, en la investigacion presentada en el
2019 por Lara [12], se expone un analisis biomecéanico del ciclo de la marcha humana,
con el proposito de implementar control activo en prétesis a través de un banco de

pruebas, Figura 2.

cenidet

Ceniro Nacional de Investigacion
y Desarrollo Tecnolagico

Figura 2. Instrumentacion del banco de pruebas [12].

La elaboracion de este tipo de trabajos y el desarrollo de prototipos permiten establecer
con mayor claridad las lineas de investigacion a seguir, con el fin de alcanzar avances

significativos en los procesos de rehabilitacion en beneficio de las personas.
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Estado del arte

2.1. Rodilla

La rodilla es una articulacién compleja de tipo bisagra, ubicada entre los céndilos medial
y lateral del fémur y la meseta tibial medial y lateral, ver Figura 3. Debido a la forma y
asimetria de los céndilos, el eje instantdneo del movimiento de flexion-extension de la
rodilla varia a lo largo de todo el arco de movimiento. A medida que la rodilla se mueve
de extension a la flexién, el centro instantdneo de rotacion se desplaza [9]. Este
comportamiento debe considerarse en el disefio de ortesis, exoesqueletos y prétesis; no
obstante, debido a su complejidad, la mayoria de estos dispositivos lo simplifica como

una union de tipo revoluta.

Figura 3. Articulacién de rodilla [13], [14].
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2.1.1. Movimientos de la rodilla

Se han propuesto diversos modelos de cinematica de la rodilla, fundamentados en la
movilidad articular relativa entre dos cuerpos rigidos conectados. Estos modelos han
evolucionado en funcion de la cinética de la rodilla, la cual describe las fuerzas que actian
sobre la articulacién y generan el movimiento. Las fuerzas cinéticas se clasifican como
fuerzas externas, que actian sobre el cuerpo, y fuerzas internas, generadas por las
estructuras de tejidos blandos y contraccion muscular. Estas fuerzas dan lugar al
movimiento y han sido estudiadas en modelos que van desde aquellos con dos grados
de libertad (GDL) hasta los mas recientes que consideran seis GDL.

El modelo mas empleado en la actualidad es el de seis GDL, el cual contempla la
traslacion y rotacién de puntos especificos de dos segmentos en relacion mutua. Los
desplazamientos para la rotacion se pueden definir como flexién-extension, aduccion-
abduccién y rotacién interna-externa, mientras que los desplazamientos de la traslacion
se definen como medio-lateral, anterior-posterior y compresion-distraccion, ver Figura 4
[91, [15], [16].

Figura 4. Esquema de seis grados de libertad de la rodilla [17].
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2.2. Ortesis

Como se menciono en la seccidon 1, las oOrtesis son dispositivos biomecatronicos que
operan de manera paralela a las extremidades del cuerpo humano, con el propésito de
facilitar la realizacion de actividades fisicas. Las oOrtesis robéticas poseen el potencial de
brindar una rehabilitacion mas efectiva de las extremidades superiores e inferiores,
superando al mismo tiempo las limitaciones propias de la intervencion terapéutica
tradicional.

Las ortesis para extremidades inferiores pueden clasificarse de acuerdo con distintos
criterios: el segmento anatdmico involucrado (cervical, toracico, lumbar, etc.); el tipo de
restriccion que proporcionan (flexible, rigida o semirrigida); el objetivo de la prescripcion
(soporte, inmovilizacién, correccion, entre otros); y la patologia a la que se dirigen
(escoliosis, fracturas, paralisis nerviosas, entre otras). En la Tabla 1 se presenta una

clasificacion general basada en la articulacion para la cual fueron disefiadas [7], [18], [19].

Tabla 1: Clasificacion de la ortesis.

Ortesis Nombre
FO Ortesis de pie
AFO  Ortesis de tobillo-pie
KO Ortesis de rodilla
KAFO  Ortesis de rodilla-tobillo-pie
HpO  Ortesis de cadera
HKO  Ortesis de cadera-rodilla
HKAFO Ortesis de cadera-rodilla-tobillo-pie

En 2019, Popovic [6] presenta una revision del estado del arte de diversos sistemas
ortopédicos para la cadera, tobillo, hombro, codo, mufieca y mano, con el objetivo de

proporcionar un panorama general de las tecnologias de vanguardia, ver Figura 5.
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Figura 5. Ortesis de: cadera, rodilla, tobillo y codo-mufieca-mano [6].

Las ortesis de tobillo-pie (AFO, por sus siglas en inglés) se prescriben con frecuencia
para brindar asistencia funcional a pacientes con lesiones o debilidad en las extremidades
inferiores. Se ha demostrado que las AFO pasivas resultan efectivas para mejorar la
marcha y el desempefio en pacientes con debilidad musculoesquelética. Este tipo de
Ortesis depende de elementos mecanicos pasivos, como resortes, amortiguadores o
cables flexibles, para mejorar la capacidad de desplazamiento. Sin embargo, debido a la
naturaleza pasiva del resorte en las AFO tradicionales, estas Unicamente regresan a una
posicion neutral cuando no estan cargadas, en lugar de generar la potencia maximay el
trabajo observados en un tobillo intacto.

Por el contrario, las AFO activas permiten un mayor rango de movimiento, proporcionan
amortiguaciéon activa en el impacto del talon y generan un impulso motorizado; no
obstante, suelen ser mas pesadas y voluminosas que los disefios pasivos, lo que puede
resultar energéticamente desfavorable [20]. Se ha desarrollado, por ejemplo, una ortesis
ligera para tobillo-pie que utiliza musculos artificiales neumaticos y cuyo peso es de 1.6
kg. Esta ortesis incorpora un control proporcional mioeléctrico y fue probada en un
paciente de 100 kg [21].

Se presenta una Ortesis activa de rodilla, ver Figura 6, que comprende una articulacion
de rodilla activa, un sistema de transmision de vaina de doble tend6n y un sistema de
control. Para validar su viabilidad se empled un controlador PID, y posteriormente se
desarrollo un controlador difuso con el fin de realizar experimentos de asistencia a la

marcha [5].
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Figura 6. Ortesis activa de rodilla [5].

Se propone una 6rtesis de rodilla motorizada disefiada para mejorar la funcion de la
marcha en pacientes con patologias relacionadas. El sistema integra el dispositivo
ortopédico con sensores de torque y angulo, un actuador eléctrico y sensores portatiles,
entre los que se incluyen una unidad de medicion inercial, resistencias sensibles a la
fuerza y sensores de electromiografia. Esto permite desarrollar herramientas de
rehabilitacion y aplicar diversas técnicas de asistencia al movimiento. La ortesis fue
probada en un grupo de usuarios sanos, quienes ejecutaron trayectorias predefinidas

durante la marcha en terreno llano y a diferentes velocidades, ver Figura 7 [22].

Figura 7. Sistema de ortesis de rodilla, compuesto por RKO (értesis de rodilla derecha), 4
correas (S1-S4), FSR (puntera y talébn FSR), motor eléctrico (EM), potenciometro (POT), galgas
extensométricas (SG), electrodos EMG (EMG E1-E3) e IMU [22].
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Una oOrtesis robotica disefiada para asistir la marcha y apoyar la rehabilitacion de
pacientes con trastornos neuroldgicos, como esclerosis multiple, pospoliomielitis y
accidente cerebrovascular, fue presentada por Garcia et al. en 2016 [23], ver Figura 8. El
funcionamiento de la articulacion se basa en la tecnologia ARES (Actuador con Rigidez
Ajustable y Sensor Embebido), desarrollada en el Centro de Automatizacion y Robética,

la cual proporciona potencia y control a cada articulacion.

Figura 8. Ortesis activa de rodilla utilizando tecnologia ARES [23].

En 2018, Lora et al. [24] presentaron un exoesqueleto robdtico que incorpora una
articulacion activa en la rodilla y una articulacion pasiva en el tobillo. Este disefio incluye
un motor de corriente continua, un reductor harmonic drive y diversos sensores, entre
ellos potenciometros y galgas extensiométricas ubicados en la articulacion de la rodilla,
asi como sensores FSR (Force Sensing Resistor) colocados en las plantillas de los pies

y cuatro sensores inerciales distribuidos a lo largo de ambas piernas, ver Figura 9.

Figura 9. Exoesqueleto robético/articulaciéon activa en la rodilla y articulacion en tobillo [24].
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Se propuso el disefio y evaluacién de un exoesqueleto de rodilla autbnomo en términos
energeéticos, orientado a facilitar la carrera. Este dispositivo consiste en una rodillera con
un mecanismo motorizado que coloca y retira activamente un resorte en paralelo con la
articulacion de la rodilla. El sistema de control asegura que el resorte opere en paralelo
con la articulacion desde aproximadamente el impacto del talon hasta el despegue, y se
desacople durante la fase de balanceo de la carrera [25].

En 2013, Karavas et al. [26] presentaron una técnica genérica para estimar la rigidez
articular activa, basada en un modelo musculoesquelético accionado por EMG, cuyos
paradmetros fueron ajustados mediante datos experimentales. Utilizaron un exoesqueleto
para la extremidad inferior conformado por dos segmentos de enlace fijados al muslo y a
la pierna, respectivamente, y un sistema de actuacién rotacional que impulsa la
articulacion.

Dado que la pierna exhibe un comportamiento similar al de un resorte durante la fase de
postura de la carrera, se propuso un exoesqueleto elastico paralelo que incorpora un
embrague para desacoplar un resorte en paralelo a la pierna, evitando asi restringir los
movimientos en la fase de balanceo. Este sistema emplea un embrague de transmision
mediante engranajes planetarios. Se disefié una estrategia de control para bloquear el
embrague en la extensibn maxima de la rodilla, utilizando un giroscopio de frecuencia
integrado y un codificador de articulacion [27].

En el 2017, Cantu et al, [28], propusieron un sistema de control para una 6rtesis de rodilla
basado en un esquema de aprendizaje tacito, el cual ajusta los puntos de referencia de
acuerdo con el progreso de los pacientes.

En los disefios de ortesis robdticas se han implementado diversos tipos de actuadores,
tales como motores rotativos, actuadores lineales, actuadores electromecanicos y
mecanicos. Se han desarrollado musculos artificiales de tipo hidraulico y neumatico. Esto
dio lugar a trabajos como el de Rogers et al. [29], quienes plantearon el disefio de un
exoesgueleto neumatico con el objetivo de reducir la actividad muscular de los extensores
de rodilla durante la marcha en pendiente negativa. Este dispositivo integra una camara
de aire que se activa y desactiva mediante una valvula solenoide, ofreciendo resistencia

a la flexién de la rodilla cuando se encuentra activa.
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En 2019, Zhu et al. [30], propusieron una oOrtesis que emplea un actuador de
accionamiento cuasi directo con una transmision de baja relacién (7:1), con el fin de
disminuir de manera significativa la inercia reflejada y mejorar la capacidad de marcha
hacia atras. Para lograr una asistencia efectiva, se utilizd6 un motor de corriente continua
sin escobillas (BLDC) personalizado, con devanados encapsulados para optimizar el
entorno térmico del motor y, en consecuencia, aumentar su par continuo de salida.

En términos generales, estos dispositivos persiguen objetivos como disminuir la actividad
muscular en los extensores de rodilla, proporcionar asistencia a adultos mayores y apoyar

en la rehabilitacion posoperatoria, ver Figura 10.

a) [25] b) [26] c) [27]

d) [28] e) [29] f) [30]
Figura 10. Estructuras de ortesis de rodilla.

Estudios recientes han evidenciado avances significativos en la recuperacion de lesiones
de rodilla mediante el uso de ortesis en los procesos de rehabilitacién. En 2020, Fesharaki
et al. [31], propusieron la utilizacion de una ortesis de rodilla con un disefo articular de
dos GDL, ver Figura 11. Sefialan que el empleo de oértesis para extremidades inferiores,
particularmente en la rodilla, contribuye a la rehabilitacion al mejorar la velocidad de la
marcha, la longitud de la zancada y la aplicacion de fuerza en la extremidad durante la
flexion. Se plante6 un exoesqueleto robdtico de asistencia para la articulacion de la
rodilla, caracterizado por un bajo consumo energético, con aplicaciones en el ambito

industrial. Este exoesqueleto se basa en un mecanismo de cuatro barras con un actuador
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rotatorio y un resorte de gas, lo que permite alcanzar una alta relacion potencia-peso. La
configuracion singular seleccionada posibilita que el dispositivo brinde soporte a la
articulacion de la rodilla durante las etapas de carga en posicion estatica (sentado), asi

como en la transicion entre las posturas de pie y sentado [32].

a) b)

Figura 11. Ortesis para rodilla con disefio de articulacion: a). [31] y b). [32].

2.2.1. Mecanismos de ortesis robodticas

En el disefio de dispositivos ortopédicos biomecatrénicos se han empleado diversos
mecanismos para proporcionar estabilidad y rigidez a la articulacion tratada; en este caso,
una ortesis de rodilla. Estos dispositivos no solo aportan fuerza a la articulacion al iniciar
la marcha, sino que también facilitan los movimientos de flexion y extension necesarios
para sentarse o ponerse de pie. En la mayoria de los casos, estos mecanismos
incorporan elementos pasivos destinados a bloquear la articulacion de la ortesis vy, al
mismo tiempo, proporcionar estabilidad y rigidez al dispositivo durante la locomocion.

Una articulacién de rodilla bloqueada brinda estabilidad durante la fase de apoyo de la
marcha, permaneciendo fija incluso en las fases de contacto. Generalmente, se incorpora
un mecanismo que permite desbloquear la rodilla, lo que aporta mayor comodidad y
estética al momento de sentarse. En la Figura 12 se muestra una ortesis con bloqueo de
caida de un solo eje en la articulacion de la rodilla y con una articulacién de tobillo

doblemente ajustable.

17



Capitulo 2. Estado de arte

Figura 12. Ortesis convencional de metal y cuero bilateral de rodilla, tobillo y pie [33].

Los mecanismos para bloquear la articulacion de la rodilla en extension abarcan desde
bloqueos simples de anillo de gravedad (caida) hasta bloqueos de caida asistidos por
resorte, levas, trinquetes y bloqueos tipo suizo. La dificultad para desbloquear la rodilla
para permitir sentarse ha motivado el desarrollo de una amplia variedad de disefios, que
van desde el bloqueo de anillo simple hasta extensiones afiadidas a los bloqueos de
caida (enlaces mecanicos entre los bloqueos medial y lateral en una misma extremidad),
ver Figura 13.

Con el fin de evitar el desbloqueo accidental de la articulacion, los disefiadores han
incorporado retenedores de bolas, resortes y correas elasticas, todos ellos dirigidos a
prevenir la flexion involuntaria de la rodilla, asi como las caidas subsecuentes y posibles
lesiones en el paciente [33].

La utilizacion de sistemas de mecanismos en los modelos simples de articulacién de
rodilla ha ampliado de manera significativa el rango de aplicaciones de las ortesis. Se ha
demostrado que es posible disefiar dispositivos ortopédicos capaces de adaptarse a la
cinematica de la articulacién humana. Los mecanismos autoajustables pueden emplearse
para estimar el eje de rotacion efectivo durante el movimiento, lo que abre la posibilidad
de desarrollar oOrtesis inteligentes capaces de replicar los movimientos y adaptarse a las

articulaciones humanas [35].
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a) b)

d) e) f)

Figura 13. Articulacion de rodilla con: a) bloqueo de anillo, b) palanca de resorte, c) bloqueo de
palanca con compensacion posterior, d) bloqueo de anillo de extensién / flexion, e) bloqueo
automatico del gatillo, f) con compensacion posterior [34].

En el caso de las értesis robdticas activas, se recurre a una combinacion de mecanismos
y actuadores que sustituyen los sistemas de bloqueo presentes en las ortesis pasivas. El
empleo de actuadores permite lograr un ciclo de marcha mas cercano al natural en la
locomocion humana, al proporcionar estabilidad, rigidez, fuerza y un mayor rango de
movimiento durante la caminata. Los actuadores mas utilizados son los motores
eléctricos de corriente continua, resortes, actuadores lineales y musculos artificiales
neumaticos. En conjunto con sistemas de engranajes, mecanismos de cuatro barras,
poleas y sistemas rigidos deslizantes como correderas o tornillos sinfin, estos
componentes hacen que el disefio de dispositivos activos resulte mas eficiente para el

desarrollo e innovacion de ortesis de rodilla, ver Figura 14.
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Figura 14. Ejemplos de mecanismos deslizantes con pasadores y paralelogramo multiple [35].

Se han desarrollado értesis y exoesqueletos orientados a facilitar los procesos de
rehabilitacion, mediante la asistencia mecanizada al movimiento de locomocién del
paciente. Estos dispositivos aportan equilibrio, rigidez, incremento de fuerza y reduccién
de peso, ademas de disminuir el gasto energético en las articulaciones de la rodilla
gracias al uso de actuadores y sistemas de control.

Algunos ejemplos de estos disefios de ortesis robdticas, que utilizan diferentes
actuadores y sistemas de mecanismos son los siguientes:

a) Un actuador con rigidez ajustable (AWAS), utilizado en robots para trabajar
cerca o interactuar fisicamente con humanos. Este actuador puede controlar
independientemente la posicion de equilibrio y la rigidez mediante dos motores
[36], ver Figura 15a.

b) Un exoesqueleto ajustable liviano disefiado para ejercitar piernas humanas de
diferentes tamafos y pesos [37], ver Figura 15b.

c) Un exoesqueleto de la articulacion de la rodilla que puede aplicar pares
programables a la articulacion y que se autoajusta a los movimientos
fisiol6gicos [38], ver Figura 15c.

d) Un prototipo de un actuador de cumplimiento ajustable, denominado "Actuador

de impedancia de rotacion mecanica" (MRIA). Este actuador esta disefiado
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para la regulacién continua de la rigidez y la generacion de par, y se logra
mediante dos motores [39], ver Figura 15d.

e) Una articulacion de la rodilla que incluye tres partes: la interfaz hombre-
méaquina debido al contacto fisico entre el hombre y la maquina, el sistema
mecanico de junta 1-DOF vy el actuador electrohidraulico [40], ver Figura 15e.

f) Un sistema de actuacion y control disefiado para motores electromagnéticos
con engranajes, caracterizado por su implementacion simple, respuesta rapida
a cargas externas, asi como por sus caracteristicas confiables de interaccion
hombre-maquina [41], ver Figura 15f.

g) Un actuador elastico paralelo embragado (CPEA) con el fin de reducir el
consumo de energia de los exoesqueletos activos [42], ver Figura 15g.

h) Un exoesqueleto robético de asistencia para la articulacion de la rodilla con un
consumo de energia muy bajo, disefiado para aplicaciones industriales [32],

ver Figura 15h.

En el estado del arte revisado se identifican avances significativos en el desarrollo de
ortesis de rodilla. Sin embargo, aln se requieren aportaciones clave en aspectos como
el disefio mecanico de la estructura, los sistemas de control para sincronizar la Ortesis
con el movimiento del usuario, la implementacién de algoritmos de coordinacion y los
sistemas de transmision de potencia necesarios para generar los movimientos y fuerzas

requeridas.
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a) b)
c) d)
e) f)
9)
h)

Figura 15. Ortesis y exoesqueletos disefiados para facilitar los procesos de rehabilitacion al
brindar asistencia mecanizada al movimiento de locomocion del paciente, a) [36], b) [37], c) [38],
d) [39], e) [40], ) [41], 9) [42] y h) [32].
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2.3. Retos y desafios del uso de ortesis

En las dltimas décadas, se han realizado esfuerzos dirigidos a mejorar y desarrollar
disefios de ortesis para miembros inferiores. Estos dispositivos enfrentan importantes
retos al intentar replicar las actividades de locomocién de la vida diaria en personas con
discapacidad en las extremidades inferiores 0 a causa del envejecimiento. Se deben
consideran factores clave para mejorar el uso de las értesis, como la movilidad, la fuerza
y la resistencia de los usuarios que requieren estos dispositivos ortopédicos.

Si bien los avances en el estado del arte son importantes, persisten numerosos desafios
de disefio para que estos dispositivos sean facilmente utilizables desde el punto de vista
biomecanico y, al mismo tiempo, comercialmente viables.

Estd demostrado que el uso de Ortesis mejora y acelera de manera significativa la
recuperacion de personas con dificultades para caminar. No obstante, los retos
relacionados con la replicacion de la locomociéon humana siguen siendo un desafio,
especialmente al buscar que los movimientos de las extremidades inferiores se realicen
de forma natural. Por esta razén, resulta fundamental continuar con el disefio y desarrollo
de este tipo de dispositivos ortopédicos.

Las ortesis, como la de cadera-rodilla-tobillo-pie (CKAFO), facilitan una marcha mas
natural. Sin embargo, el éxito de los disefios CKAFO en el mercado ha sido limitado
debido a factores como el peso, el volumen, la falta de atractivo estético, el ruido y el
costo. Ademas, la creacion de un disefio compacto y ligero se ve restringida por la
elevada tension que soportan los elementos internos del dispositivo al cargar el peso
corporal del usuario durante la fase de apoyo. En la optimizacion del disefio es crucial
garantizar una transicion fluida entre la fase de apoyo y la fase de balanceo [43], ver
Figura 16.
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Figura 16. Ejemplos de értesis [43].

El disefio y construccion de oOrtesis tiene como objetivo mejorar tanto la movilidad como
la calidad de vida de las personas con discapacidad motriz. Por esta razon, se busca
fomentar la participacion activa del usuario mediante estrategias de control y métodos de
ajuste en linea de los componentes del dispositivo. Este enfoque, identificado en la
literatura como un desafio, resulta fundamental para garantizar un desempefio dinamico
adecuado en el uso de las ortesis [44], ver Figura 17. Ademas, se implementan
estrategias de control que permiten movimientos libres durante la fase de balanceo y
proporcionan soporte a las articulaciones de la rodilla en la fase de apoyo. Se procura
generar patrones de marcha que no presenten diferencias significativas en la velocidad,
en el porcentaje de la fase de apoyo dentro del ciclo de la marcha ni en la flexion maxima

durante la fase de balanceo.

Figura 17. Ortesis para uso de rehabilitacion [44].
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Al disefiar una ortesis es crucial considerar diversos aspectos, tales como: el peso, el
costo, los materiales de fabricacion, el volumen, las restricciones de movimiento
necesarias para replicar la biomecanica de la rodilla, la estabilidad articular, el facil
acceso, la adaptabilidad, la reduccion del gasto metabdlico, la cinemética de la
articulacion para reproducir de manera natural los movimientos (flexion-extension,
aduccién-abduccion y rotacion) de acuerdo con la biomecanica de la rodilla [45].

Otro aspecto importante que considerar en el disefio y desarrollo de dispositivos
ortopédicos es la interaccion entre el usuario y los dispositivos biomecatronicos. Para
garantizar un uso adecuado y confortable, es necesario implementar sistemas de control
gue permitan generar movimientos estéticos y aproximados a la locomocién natural,
evitando al mismo tiempo interferir en el proceso de rehabilitacion.

En el disefio y construccion de 6értesis resulta fundamental disefiar interfaces que mejoren
la operatividad de estos dispositivos. Dichas interfaces o sistemas de control requieren el
uso de sensores inerciales, sefiales eléctricas o mioeléctricas, ademas de software o
rutinas de programacion y la aplicacion de leyes de control. Esto coadyuva a la creacion
de dispositivos con una interfaz de facil manejo, lo cual es esencial para las personas que
requieren un dispositivo biomecatrénico, como las ortesis, tanto en procesos de
rehabilitacion como en actividades de la vida diaria [46].

Se han empleado técnicas robéticas y de estimulacion eléctrica funcional (FES) para
mejorar las funciones motoras posteriores a un accidente cerebrovascular. En un estudio
realizado por Li et al. [47], analizaron los efectos combinados de la robética y la FES en
la rehabilitacion de la mufieca tras un evento cerebrovascular. Dicho estudio propone el
desarrollo de un sistema robético-FES accionado por EMG, que incorporaba un algoritmo
de control interactivo capaz de responder a las sefales motoras voluntarias de los

pacientes después de un accidente cerebrovascular, ver Figura 18.
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Figura 18. Diagrama del sistema de robot FES [47].

La eficiencia de los dispositivos roboéticos, como las értesis, los posiciona como una
alternativa prometedora en los procesos de rehabilitacion, tal como ocurre con la terapia
asistida por robot, considerada un método que incrementa la efectividad del tratamiento.
Se han desarrollado nuevos actuadores robéticos orientados a la rehabilitacion de
miembros superiores e inferiores. En 2020, Ferreira et al. [48], presentaron un dispositivo
para miembro superior cuyo objetivo fue ejecutar activamente la extension y flexion de
los dedos de manera pasiva, mediante un servomotor acoplado a un sistema de cuerdas.
Para el codo, se empled un motor de corriente continua combinado con una caja de
engranajes, acoplado a un sistema de poleas y cuerdas disefiado para realizar
activamente los movimientos de flexion y extension. La activacion del sistema se realiz6

a través de un Arduino-NANO y una aplicacion maovil para Android, ver Figura 19.

Figura 19. M6dulo de actuador de codo [48].
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2.4 Conclusioén del estado de arte

En México, la discapacidad motriz es uno de los problemas fisicos mas frecuentes entre
la poblacion. Por esta razon, resulta fundamental desarrollar y construir dispositivos
biomecatronicos, como las ortesis de rodilla, que faciliten los procesos de rehabilitacion
y favorezcan el movimiento de las extremidades inferiores en actividades cotidianas o
deportivas, contribuyendo asi a una mejor calidad de vida.

Se han disefiado 6rtesis de rodilla, tanto activas como pasivas, con el proposito de
proporcionar estabilidad a la marcha humana o, mediante la coordinacion de algoritmos,
transmitir potencia y fuerza a las extremidades inferiores. Estos dispositivos, en conjunto
con sus sistemas de control —basados en leyes de control PD, PID, controles robustos,
asi como programacion en Arduino y LabVIEW— han mostrado excelentes resultados en
la reproduccién de movimientos en extremidades inferiores afectadas y en la mejora de
la marcha humana. Para emular la marcha, es necesario considerar variables
cinematicas como posiciones, velocidades y aceleraciones requeridas para describir un
paso completo, asi como variables cinéticas, es decir, las fuerzas musculares y los
momentos generados por los muasculos a través de una articulacion. Es importante
mencionar que estas o6rtesis de rodilla tienen principalmente los siguientes obijetivos:
brindar estabilidad a segmentos y articulaciones débiles, servir de soporte a
articulaciones dafiadas, reducir la actividad muscular en los extensores de rodilla, ofrecer
asistencia a adultos mayores, controlar movimientos anormales, proporcionar apoyo
posoperatorio y en procesos de rehabilitacion, ademas de mejorar la movilidad y la
calidad de vida de las personas con discapacidad motriz. De acuerdo con la investigacion
realizada en el estado de arte, se concluye que las értesis constituyen herramientas que
mejoran y aceleran de manera significativa la recuperacion de las personas con
dificultades para caminar y brindan apoyo a los terapeutas en los procesos de
rehabilitacion.

Por lo tanto, es crucial continuar con el disefio y desarrollo de nuevos dispositivos
ortopédicos. Los disefios de dispositivos biomecatrénicos, como las ortesis descritas en
esta tesis, se presentan de manera resumida en la Tabla 2, donde se detallan sus

caracteristicas, materiales de construccion, diferentes actuadores y tipos de control.
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Tabla 2. Resumen de tipos de ortesis.

Referencia

Ferris et al.

Jafari et al.

Font-Llagunes et al.

Cai et al.
Kong et al.
Karavas et al.
Elliott et al.

Groothuis et al.

Liu et al.

Cestari et al.
Garcia et al.

Shan et al.
Chen et al.

Claros et al.

Thapa et al.

Dos Santos et al.
Félix et al.
Cantu et al.
Long et al.

Rogers et al.
Shepherd & Rouse
Bacek ef al.
Lora et al.
Cestari et al.
Zhu et al.
Penzilin et al.
Chinimilli et al.
Moon et al.
Fesharaki et al.
Kim et al.

Lee et al.
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3.1. Sistemas mecanicos para dispositivos biomecatrénicos para rodilla

En el disefio y la construccion de dispositivos biomecatronicos como las ortesis robéticas,
es recomendable tomar en cuenta los sistemas de mecanismos empleados en
dispositivos similares, como las prétesis de rodilla. Dichos sistemas mecénicos pueden
servir como referencia y ofrecer una visibn mas amplia sobre la implementacion de
sistemas tridimensionales acoplados a una Ortesis de manera paralela a la articulacién.
Las ortesis roboticas contribuyen a mejorar la estabilidad, la rigidez, la fuerza y el rango
de movimiento de la articulacién de la rodilla durante la marcha, con el propdsito de
replicar un ciclo de locomocién lo mas cercano posible al natural. Por lo tanto, en su
disefio y construccion es indispensable considerar aspectos como datos y parametros de
disefio, tipos de actuadores, materiales, mecanismos, sensores, estrategias de control y
movimientos a desarrollar.

En 2018. Lara et al. [58], describieron brevemente los enfoques y problematicas
abordados por diversos autores en torno al desarrollo de prétesis transfemorales activas
en los ultimos afos. En la Tabla 3 se resumen algunas de las consideraciones comunes

relacionadas con tres areas principales para el disefio y desarrollo de protesis.
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Tabla 3. Consideraciones comunes para desarrollo de protesis.

Nivel, pendiente, escaleras, correr, saltar,

Areas Tipo de marcha -
P andar en bicicleta, etc.
Datos Datos de andlisis Cinematica, cinética, coste metabdlico,
experimentales de la marcha electromiografia
Disefio Geometria, materiales, montaje, ensayos de
estructural resistencia.
L. - _ Rango de movimiento, velocidad, torsién y
Disefio biomecéanico Cumplimiento . - . .
Desarrollo de biomecanico requisitos de potencia de las articulaciones
protesis artificiales de rodilla y tobillo.
inteligentes Tecnologia de Electromecanica, hidraulica, neumaética,
actuadores magneto / electrorreologia
. Extrinseco: bio-sefales
Sistemas . - - .
. Intrinsecos: sensores inerciales y
. sensoriales . P - e
Sistemas de control piezoeléctricos, potenciometros, codificadores,
células de carga, galgas extensométricas, etc.
Métodos de Maquinas de estados finitos, basadas en
control impedancia, adaptativas, PID

Cabe mencionar que resulta fundamental el uso de herramientas como el analisis
cinematico y de elementos finitos, con un enfoque experimental y pruebas estructurales
aplicadas a la articulacion de rodilla. Esto debe contemplar la integracion de sistemas
mecanicos, eléctricos, electrénicos, hidraulicos y neumaticos, con el fin de desarrollar
dispositivos cada vez mas complejos, completos, ligeros, ajustables y eficientes, cuyo
objetivo es obtener disefios de Ortesis capaces de replicar de manera 6ptima la
locomocion humana.

Los datos presentados por Lara et al. [58] en la Tabla 3 ofrecen consideraciones
relevantes para el disefio y la construccion de dispositivos ortopédicos, constituyendo una

guia para la obtencion de 6rtesis con mayor rendimiento y efectividad.

3.2. Control de értesis.

Un aspecto importante a considerar en el disefio, fabricacion y uso de dispositivos
mecanicos como las oértesis es la implementacion de un sistema de control adecuado,
gue garantice un funcionamiento eficiente y evite retrocesos en la recuperacion de una
lesion de rodilla o complicaciones en los usuarios. Por esta razén, resulta esencial realizar
una correcta seleccion de los actuadores, de modo que repliquen los movimientos de la

articulacion afectada y se ajusten al disefio del prototipo.
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Deben tomarse en cuenta las técnicas de procesamiento de sefiales para la adquisicion
de datos provenientes de sensores (mioeléctricos y/o inerciales) y actuadores, a fin de
lograr una sincronizacion adecuada de la marcha entre el dispositivo y el usuario [59],
[60]. En las Figuras 20 y 21, se muestran sistemas de sensores mioeléctricos aplicables

a miembros inferiores.

Figura 20. Sistema de sensores mioeléctricos implantable [59].

Figura 21. Esquema del sistema de control mioeléctrico proporcional [60].

En 2009, Jain [61] present6 un control de impedancia que define la tarea del robot como
una relacion entre su posicion y la fuerza ejercida. De esta manera, un controlador de
impedancia se convierte en una implementacion l6gica dentro del algoritmo de control.
Este tipo de controlador permite que el paciente se desvie de la trayectoria prescrita y
experimente distintos niveles de rigidez en funcion del nivel de impedancia seleccionado.
El sistema de control descrito consiste principalmente en una computadora personal
industrial (PCM-3362, Advantech Inc.) como unidad principal, una tarjeta de adquisicion
de datos (PCM-3810I, Advantech Inc.), un potenciometro (WDJ22A) integrado en la

articulacion de la rodilla activa para medir su angulo y velocidad, y un servocontrolador
[5].
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Los autores explican el desarrollo de un controlador PID para el movimiento pasivo y de
un controlador difuso para el movimiento activo. El controlador PID se empled para validar
el funcionamiento de la ortesis, la cual fue capaz de seguir trayectorias predefinidas y
proporcionar asistencia pasiva al usuario, ver Figura 22. Por su parte, el controlador
difuso se propuso para realizar pruebas de asistencia durante la marcha, permitiendo que
la Ortesis estimara la intencibn de movimiento del usuario y proporcionara asistencia

activa.

Figura 22. Diagrama de bloques del control PID [5].

En 2017, Cantu et al. [28], describieron el disefio de un sistema de control que integra
acelerometros y potencidémetros para detectar la posicion, asi como sensores de presion
para identificar la intencién del usuario (mediante sensores FlexiForce® de Tekscan).
Esta combinacion de sensores de posicion y presién permite monitorear las capacidades
generales de movimiento. Ademas, el sistema emplea EMG para determinar la intencién
del movimiento, su direccién y la intensidad del esfuerzo realizado por el paciente.

En el disefio de la ortesis se propuso un sistema de control de alto nivel mediante un
controlador de cuasirigidez (control del grado de rigidez) aplicado a una tarea de
elevacion y descenso. Este método introduce un resorte virtual en la articulacion, definido
en funcion de la pendiente de una relacion deseada par-angulo. La cuasirigidez asigna

un angulo articular medido al par de comando [30].
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3.3. Sensores.

En el disefio de ortesis, es fundamental implementar una interfaz de control que permita
el uso adecuado de las sefiales obtenidas de los diferentes parametros involucrados en
el ciclo de marcha, ya sea mediante sensores mioeléctricos o Unidades de Medicion
Inercial (IMUs), ver Figura 23.

Cabe destacar que el uso de EMG se ha vuelto cada vez m&s comun debido a su facil
acceso y a su relativamente alta relacion sefial/ruido. La EMG se ha empleado como
sefal de control en multiples dispositivos y aplicaciones de neuro-rehabilitacion, como
protesis y ortesis multifuncionales, robots de rehabilitacion y sistemas de estimulacion o
terapia eléctrica funcional. A través de técnicas avanzadas de procesamiento de sefales,
es posible extraer informacion sobre el control neuronal de los musculos y, a partir de la
EMG, inferir el estado del sistema neuromuscular.

Estos mddulos de neuro-rehabilitacion basados en EMG, que constituyen interfaces
musculo-maquina, se aplican en el reemplazo, restauracion o modulacion de funciones
perdidas o deterioradas en contextos clinicos.

Los estudios electromiogréaficos han documentado tendencias generales en la activacion
de musculos pertenecientes a un mismo grupo muscular, aunque puede existir una
considerable variacién intersujeto en dichas tendencias o en los niveles de activacion. La
principal fuente de esta variacion radica en la redundancia del sistema muscular, donde
musculos con acciones conjuntas similares pueden generar movimientos practicamente
idénticos con fuerzas musculares o momentos articulares muy variables.

Los estudios de EMG evidencian que los patrones de activacion de musculos individuales
no siempre representan a la totalidad del grupo funcional, ya que estos pueden alternar
periodos de baja actividad para minimizar la fatiga. La activacion muscular puede variar
en funcién del angulo articular, la accion muscular o el grado de estabilizacion requerido
en la tarea. La coordinacion de los masculos para generar una fuerza o accion especifica
se denomina sinergia muscular, entendida como la combinacion de acciones musculares

disefiada para alcanzar de manera éptima una tarea motora.
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Figura 23. llustracion de la configuracién experimental de un exotraje atado para ayudar con la
extension de la rodilla al caminar [62].

3.3.1. Adquisicion de sefiales electromiogréaficas (EMG)

Se propone seguir el proceso de adquisicion de sefiales descrito en los protocolos
presentados por Baquero [63], basado en técnicas de normalizacion de EMG mediante
el método de maxima contraccion voluntaria, asi como en procedimientos de
normalizacion aplicados a actividades dinamicas.

En el caso del método de la maxima contraccién voluntaria, el protocolo establece que,
al inicio de cada sesién de terapia, el paciente debe colocarse electrodos de superficie
conectados a un moédulo de adquisicion de sefiales EMG para el monitoreo de la actividad
muscular del cuadriceps femoral, biceps femoral y gastrocnemios medial y lateral.
Después de colocar los electrodos, se procede a la medicion de la maxima contraccion
voluntaria (MVC), con el fin de normalizar los registros e identificar posibles episodios de
espasticidad cronica durante la sesion. El valor de MVC se obtiene a partir del promedio

de tres mediciones consecutivas.

3.3.2. Ubicacion de musculos para electrodos.

En la adquisicion de EMG, es indispensable identificar los musculos responsables de la
contraccion que genera el movimiento de la extremidad inferior, ya que esto permite
ubicar correctamente los electrodos para registrar la sefial. Esta localizaciéon es la misma

tanto para la normalizacion mediante MVC como para actividades dinamicas.
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Para localizar el biceps femoral, el paciente debe colocarse en posicion de decubito
ventral, con la rodilla flexionada a menos de 90°, el muslo en ligera rotacion lateral y la
pierna en ligera rotacion lateral respecto al muslo. Los electrodos deben situarse en el
punto medio entre la tuberosidad isquiética y el epicondilo lateral de la tibia, ver Figura
24a.

Para localizar el cuadriceps femoral (vasto medial), el paciente debe permanecer sentado
en una camilla con las rodillas ligeramente flexionadas y el tronco inclinado hacia atras.
Los electrodos deben colocarse aproximadamente al 80 % de la distancia entre la espina
iliaca anterosuperior y el espacio articular, justo en el borde anterior del ligamento medial,
ver Figura 24b.

Para localizar el gastrocnemio medial, el paciente debe colocarse en posicion de decubito
ventral boca abajo, con la rodilla extendida y el pie sobre una almohadilla que sobre sale
del extremo de la camilla. El electrodo debe colocarse sobre el bulto mas prominente del
muasculo, como se muestra en la Figura 24c. Para el tibial anterior, el paciente debe
sentarse y realizar una dorsiflexion de la articulacion del tobillo, asistida con un
movimiento de inversion del pie. Los electrodos deben colocarse a un tercio de la

distancia entre la punta del peroné y la del maléolo medial, ver Figura 24d [63], [64].

a) Biceps femoral b) Cuadriceps femoral

c) Gastrocnemio medial d) Tibial anterior

Figura 24. Ubicacion de musculos monitoreados [64].
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3.3.3. Sensores Inerciales, IMUs.

Estudios recientes han impulsado el desarrollo de nuevos equipos de medicion,
procesamiento de informacion y control, aplicables en el ambito de la biomecanica para
registrar el movimiento y las fuerzas de inercia durante la locomocion humana. Uno de
estos avances es la tecnologia basada en IMUs.

Dicha tecnologia representa una alternativa a considerar en el proceso de captacion y
andlisis de sefiales relacionadas con los pardmetros cinematicos de la articulacion de la
rodilla, el muslo y la pantorrilla, ya sea en el contexto del ciclo de marcha o en actividades
como sentarse y levantarse. Consiste en la integracion de sensores y en la

implementacion de disefios compactos de unidades de medicién inercial, ver Figura 25.

Figura 25. Circuito de un IMU [65]

Cada vez es mas comun la aplicaciéon de IMUs en el disefio de értesis y protesis
inteligentes para extremidades humanas. Estos sensores poseen dimensiones y masa lo
suficientemente reducidas como para minimizar su impacto en el movimiento y disminuir
la oscilacion durante la evaluacion de la cinematica en movimientos rapidos. Ademas, la
frecuencia de muestreo se ajusta para ser al menos el doble de la frecuencia mas alta
presente en la sefial de interés, lo que garantiza resultados mas precisos.

Las IMU pueden incluir giroscopios de velocidad, acelerémetros, sensores de fuerza y
galgas extensiométricas, los cuales generan sefiales eléctricas que posteriormente son
procesadas para controlar los movimientos de los dispositivos [66], [67].

Estas unidades permiten detectar cambios de direccion y angulos de movimiento,
posibilitando el calculo de la posicion, la velocidad y la aceleracion de la extremidad
durante las transiciones. Para su colocacion, se recomienda fijar los sensores

directamente sobre la piel de manera lo mas rigida posible, con el fin de evitar
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alteraciones en las mediciones. Por lo tanto, no se aconseja instalarlos sobre la ropa, en
bolsillos no rigidos, ni sobre tejido blando (grasa o musculo), ni en proximidad a una

articulacion donde puedan interferir con el movimiento, ver Figura 26.

Figura 26. Colocacién de IMUs, a) Ubicacién de sensores y b) Diagrama de adquisicion de
sefal [67].

3.3.4. Técnicas de procesamiento de sefial.

El estudio y la comparacion de EMG requiere la aplicacion de técnicas de normalizacion
con el fin de analizar los registros con menor variabilidad. Una técnica comun de
normalizacion de EMG es el método MVC. Sin embargo, esta técnica presenta
limitaciones en ciertos contextos. Por ejemplo, no resulta adecuada cuando los individuos
bajo analisis no pueden alcanzar facilmente una contraccion méaxima, debido a
condiciones como fatiga muscular o diversas patologias musculoesqueléticas. Ademas,
su implementacion resulta complicada en actividades dinamicas, ya que la normalizacion
por MVC exige obtener la amplitud de la sefal rectificada durante contracciones
musculares isométricas, en las que la longitud del madsculo permanece constante. En
contraste, en actividades como el ciclo de marcha, predominan las contracciones
musculares isotonicas, lo que dificulta la aplicacion efectiva de la normalizacion por MVC.
Para la normalizacion de sefiales EMG durante actividades dinamicas, pueden emplearse

los métodos de media dinamica (Mean Dynamic Method, MDM) o de pico dinamico (Peak
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Dynamic Method, PDM) aplicados a la sefial rectificada. La normalizacion de la sefal
empleando el MDM (3.1) consiste en expresar cada dato de la sefial como el cociente
entre cada valor rectificado y el valor medio de la sefial EMG rectificada durante un ciclo
completo de marcha. De manera similar, el PDM (3.2) implica dividir cada valor de la

sefal EMG rectificada por el valor pico de la misma sefial en el ciclo de marcha [12].

Xi—Xbpase
Xnorm = ———base (3.1)

Xmedia—Xbase

Xi—Xpase
Xnorm = ——L —base (32)

Xpico—Xbase
donde:
Xnorm €S cada dato de la sefial mioeléctrica normalizada
Xi es cada dato de la sefial mioeléctrica rectificada
Xmedia €S €l valor medio de la sefial mioeléctrica rectificada durante un ciclo de marcha
Xbase €S el valor medio de la sefial mioeléctrica rectificada en reposo

Xpico €S el valor pico de la sefial mioeléctrica rectificada durante un ciclo de marcha

3.3.5. Control electrénico.

Las técnicas mencionadas en este trabajo para la extraccion y el procesamiento de
seflales EMG permiten medir la actividad eléctrica generada por neuronas individuales,
grupos neuronales o musculos especificos. La informacion extraida de las sefiales EMG
se selecciona cuidadosamente con el objetivo de minimizar el error en el control del
dispositivo, y posteriormente se procesa a través del sistema de control. En la Figura 27
se presenta un ejemplo de electrodo empleado en la adquisicién de sefiales EMG.

Este sistema de control incluye una etapa de adquisicion de sefial directamente asociada
con la contraccion de los musculos responsables del movimiento en la articulacion de la
rodilla. Dicho proceso se lleva a cabo mediante la colocacion de electrodos circulares en

las regiones musculares descritas en la seccién 3.3.2.
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Figura 27. Electrodo circular [68].

En esta etapa de amplificacion y filtrado de las sefiales EMG, se utilizara electronica
analdgica mediante el disefio y construccion de un circuito de amplificacién utilizando
amplificadores operacionales. Se incorporara una red de capacitores destinada a
acondicionar y depurar la sefial. Posteriormente, esta sefial sera procesada por una placa
de microcontrolador de cddigo abierto, como Arduino.

Arduino es una plataforma de hardware de facil implementacion (Figura 28), que dispone
de entradas y salidas analdgicas y digitales, y opera en un entorno de desarrollo basado
en el lenguaje Processing (derivado de Java). Dicho lenguaje presenta una estructura
sencilla compuesta por dos bloques principales: setup y loop. En la funcion setup (), se
ejecuta la configuracién inicial del programa, mientras que en la funcion loop () se

desarrollan de forma ciclica las instrucciones definidas.

Figura 28. Placa de Arduino y cable de conexion.
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En el diagrama de la Figura 29 se presentan de manera esquematica las principales
etapas del procesamiento de la sefial mioeléctrica, que abarcan desde la adquisicion

mediante electrodos hasta la activacion y manipulacion de los actuadores del sistema.

Sensores Prolciso e Filtrado de sefial Acondicionamiento Procesamiento de Actuad
(electrodoso ¥ Sl = (electrénica - e a2l »  sefial (LabVIEW, > ctuadores
(amplificadores L, . X
analdgica) Arduino)

IMUs) operacionales)

Figura 29. Etapa de control

Con base en la informacion recopilada y lo expuesto en esta seccidn, se propone la
utilizacion de médulos IMU para la implementacion del sistema de control de la 6rtesis de
rodilla. En particular, se plantea el uso del médulo “Bluetooth AHRS IMU sensor
WT901BLECL”, seleccionado por sus caracteristicas operativas y su versatilidad en
aplicaciones biomecéanicas. Este dispositivo incorpora tecnologia Bluetooth 5.0
multisensor que detecta la aceleracion, la velocidad angular, el angulo y el campo
magnético. La configuracién del dispositivo permite al usuario interpretar los datos
obtenidos a través de algoritmos inteligentes y del filtrado de Kalman, como se muestra
en la Figura 30 [69]

Figura 30. IMU sensor WT901BLECL

3.4. Variables de disefio de una ortesis de rodilla.

Uno de los principales objetivos en el disefio y construccion de dispositivos
biomecatronicos ortopédicos, como las ortesis de rodilla, es mejorar y acelerar los

procesos de recuperacion y rehabilitacion de la extremidad inferior lesionada, asi como
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restituir la movilidad de las personas que padecen estas limitaciones. Para lograrlo,
resulta indispensable considerar, durante la etapa de disefio y desarrollo, las variables
cinemaéticas de las extremidades inferiores como posiciones, velocidades, aceleraciones
y movimientos angulares [70]. También es fundamental garantizar el confort del usuario
y la adaptabilidad del dispositivo a sus necesidades especificas, con el propésito de
facilitar una locomocion que se asemeje, en la mayor medida posible, al patrén de marcha
natural de una persona sana.

En la seccion 2.2, se describieron distintas propuestas de disefio y construccién de ortesis
de rodilla, exoesqueletos y mecanismos, en las que se consideran diversas variables
tanto de la articulacion como de los actuadores encargados de generar el movimiento.
Entre los pardmetros mas relevantes se encuentran los rangos de movimiento de la
articulacion, la velocidad, la fuerza, el torque y la potencia [71], [72].

Por otra parte, las propuestas de disefio de Ortesis motorizadas integran sensores
inerciales o mioeléctricos con el fin de registrar parametros como el torque, los angulos
de movimiento, la velocidad, la fuerza y la potencia. Esta informacién permite ejecutar
trayectorias predefinidas durante el ciclo de la marcha y operar a diferentes velocidades
[22], [24]. Se reportan propuestas que incluyen el desarrollo e implementaciéon de
mecanismos en 3D, asi como el empleo de diversos actuadores rotativos y lineales para
la construccidn de értesis robdticas. Estos sistemas son capaces de regular la rigidez de
la articulacién, suministrar potencia y generar pares de torsién que contribuyen a reducir

el consumo energético [32], [39], [73].

3.4.1. Biomecanicay parametros antropométricos de la rodilla.

La accion de caminar es una actividad altamente compleja que involucra muchas partes
del cuerpo, especialmente las extremidades inferiores. Dentro de ellas, la rodilla
desempefia un papel fundamental, pues desde la perspectiva biomecanica es
responsable de transmitir cargas, conservar momentos y generar pares de fuerza. Los
movimientos de la rodilla se producen en tres planos: sagital, frontal y transversal. El

movimiento de flexion-extension ocurre en el plano sagital; cuando la rodilla alcanza una
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flexion de 90°, se produce un momento de rotacién, mientras que en la extension
completa la articulacion se bloquea, evitando la rotacion interna y externa. Por su parte,
la aduccion y la abduccién se manifiestan en el plano frontal y su rango de movimiento

aumenta conforme la flexion se aproxima a su maximo grado, ver Figura 31 [19].

Rotacién interna y externa Flexién méaxima Abduccién y aduccién

Figura 31. Movimientos de la rodilla [19].

Dentro del desarrollo del ciclo de marcha, es necesario considerar las variables
cinematicas (posiciones, velocidades y aceleraciones) requeridas para describir un paso
de marcha completo. En particular, se requieren seis medidas lineales para cuantificar el
movimiento del centro de masa del muslo: posiciones, velocidades y aceleraciones tanto
en la direccion horizontal como en la vertical. Ademas, es fundamental incluir los valores
cinéticos, como las fuerzas musculares individuales, los momentos generados en las
articulaciones por dichos musculos y los patrones de potencia mecanica (tasa de
generacion o absorcién por los musculos, o tasa de transferencia entre segmentos) [74].
También resulta esencial revisar los parametros antropométricos, tales como el peso, la
altura y las proporciones corporales. Para desarrollar un disefio de ortesis de rodilla es
necesario centrarse en las medidas de la extremidad inferior de una persona promedio.
Se deben obtener parametros como la circunferencia y longitud del muslo y la pierna, asi
como el didmetro de la rodilla. Estos parametros sirven como referencia para disefiar los
puntos de apoyo y sujecion de los elementos que estaran incluidos en la ortesis, como
los actuadores, mecanismos y sensores, ver Figura 32. En la Tabla 4 se muestra un

resumen de los parametros antropométricos del cuerpo humano [75].
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Thigh length

Calf length /
g < Calf

circumference

Malleolus width ~
S Malleolus:

Foot breadth

I ASIS

breadth

Midthigh circumference

height

Foot Iength.

Knee diameter

Figura 32. Medicion de datos antropométricos [75].

Tabla 4. ParAmetros antropométricos.

Parametros antropométricos Participantes normales
37 hombres 31
mujeres
Edad 22 21
Peso 60.7 52.3
Estatura 1.69 1.57
indice de Masa Corporal 21.2 21.3
Amplitud ASIS (m) 0.28 0.29
Didmetro de la parte superior del muslo (m) 0.18 0.15
Circunferencia del muslo (m) 0.47 0.46
Longitud del muslo (m) 0.39 0.39
Didmetro de la rodilla (m) 0.11 0.10
Circunferencia de la pantorrilla (m) 0.36 0.35
Longitud de la pantorrilla (m) 0.41 0.37
Ancho del maléolo (m) 0.08 0.08
Ancho de pie (m) 0.11 0.10
Altura del maléolo (m) 0.08 0.07
Longitud del pie (m) 0.25 0.24

3.4.2. Andlisis cinemético de mecanismos.

En el disefio de mecanismos, el analisis cinematico resulta esencial para establecer los
movimientos adecuados de los dispositivos. Este analisis consiste en emplear técnicas
gue permiten sintetizar mecanismos de eslabonamiento con el fin de obtener posiciones
de salida especificas. Para ello, es necesario identificar claramente el sistema mecanico
y definir las cadenas cinematicas que produciran los movimientos deseados.

El analisis cinematico de posicion, velocidad y aceleracidn se realiza mediante el método
del lazo vectorial y la férmula de Euler. En este método, los eslabones del mecanismo se

representan mediante vectores cuya longitud corresponde a los eslabones reales [76].
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Estos vectores pueden expresarse en cualquiera de las siguientes formas de notacion de

nameros complejos:

Forma polar
re'? (3.3)
Forma cartesiana
rcos 0 +irsinf (3.4)
La identidad de Euler se expresa de la siguiente forma:
et® = cos@ +isind (3.5)
El método del lazo vectorial consiste en formar un circuito cerrado, de modo que la suma
de los vectores a lo largo del lazo sea igual a cero:
ntn=r+nr (3.6)
Este método se resuelve aplicando la identidad de Euler. Al modelo matematico
resultante se le realiza una separacion de términos reales e imaginarios para su analisis
Aplicando Euler
retf1 + reifs = r,etf2 4 1yeifs (3.7)

11 €08 01 +ir;sin6, + 1, cos 0, + ir, sin6, =1, cos 0, + ir, sinB, + 13 cos 03 + ir3 sin O3

(3.8)
Términos reales
7, c0S 01 + 1,056, =1, oS0, + 130505 (3.9)
Términos imaginarios
7, Sinf, +1,sin, =1, sin 6, + 13 sin 65 (3.10)

Al realizar la separacion de términos, se obtiene un sistema de ecuaciones que puede
resolverse de manera sencilla mediante técnicas algebraicas. Como resultado, se obtiene
una ecuacion matematica que permite calcular la longitud y el angulo del eslabén
analizado. Al aplicar la primera y segunda derivada, se determinan la velocidad y la

aceleracion, respectivamente.
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4.1. Disefio de la Ortesis.

4.1.1. Parametros de diserfio.

Como se ha mencionado en la seccion 3.4, es importante considerar las variables
cineméaticas de las extremidades inferiores (posiciones, velocidades y aceleraciones
angulares) en el disefio. Ademas, resulta fundamental atender al confort y a la
adaptabilidad de estos dispositivos para las personas que los requieran.

En trabajos recientes, se han desarrollado propuestas de disefio de Ortesis motorizadas
gue incorporan sensores inerciales o mioeléctricos para registrar pardmetros como el
torque, los angulos de movimiento, la velocidad, la fuerza y la potencia [46], [47]. Estos
dispositivos han sido configurados para ejecutar trayectorias predefinidas durante el ciclo
de marcha y operar en distintos regimenes de velocidad, con el fin de reproducir de
manera mas fiel la locomocion natural de las personas sanas. A partir de la consideracion
de los parametros cinematicos, se plantea la necesidad de disefar y construir ortesis
robdticas capaces de regular la rigidez de la articulacion, suministrar potencia y generar
un par que contribuya a disminuir el consumo de energia tanto en los sistemas mecanicos
como en los propios usuarios. Los rangos maximos del movimiento alcanzados por la

articulacion de la rodilla se muestran en la Tabla 5.
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Tabla 5. Rangos de movimiento de la rodilla.

Movimiento Rango
Extension 5° a 10° (hiperextension)
Flexion Flexion 'a}ctiva }20° a 140°
Flexion pasiva 160°
Rotacion interna 30°
Rotacion Externa 40°

Las velocidades angulares de las articulaciones son relevantes en biomecanica, ya que
representan la velocidad de los movimientos anatomicos. A partir del calculo de los
angulos relativos entre los distintos segmentos corporales, es posible determinar las
velocidades angulares que representan la tasa de flexion, extension u otras rotaciones
anatémicas.

La investigacion en el campo de la biomecanica suele estimar los angulos articulares de
manera indirecta, a partir de coordenadas lineales obtenidas experimentalmente
mediante el andlisis de imagenes, o bien de manera directa mediante electrogoniémetros
conectados a sujetos en movimiento [77]. En la Tabla 6 se presentan las velocidades
angulares méaximas tipicas de diferentes articulaciones durante una variedad de

movimientos humanos.

Tabla 6. Velocidades angulares tipicas en el movimiento humano.

. Velocidad
Movimiento S

Is rad/s

Extensién de rodilla: Sentarse y ponerse de pie 150 2.6

Extensién del maletero: salto vertical 170 3.0

Flexion del codo: curl de brazos 200 3.5
Extension de rodilla: salto vertical 800 14.0
Extensién de tobillo: salto vertical 860 15.0
Flexiéon de mufieca: lanzamiento de beisbol 1000 175
Pronacion radio/cubital: saque de tenis 1400 24.4
Extension de rodilla: patada de fatbol 2000 34.9
Flexiéon de hombro: cancha de softbol 5000 87.3
Hombro interno rotacion: lanzamiento 7400 129.1

Los torques articulares medidos mediante dinamometros isocinéticos y los pares
maximos obtenidos a través de andlisis de dinamica inversa en movimientos deportivos

pueden superar a los registrados en pruebas isocinéticas. Esto se debe a la mayor
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fiabilidad y control de estas ultimas, asi como a la influencia de la interaccién entre
segmentos corporales en movimientos dinamicos, el ciclo de estiramiento-acortamiento
y las acciones musculares excéntricas.

La mayoria de las normas isocinéticas se normalizan con respecto al peso corporal y se
clasifican segun el sexo y la edad [77]. En la Tabla 7 se presentan los pares isométricos

maximos tipicos de diversos grupos musculares en hombres.

Tabla 7. Pares isométricos tipicos medidos por dinamdmetros isocinéticos.

Torque maximo

Articulacion Nm b-ft
Extension del tronco 2580 190
Flexion del tronco 177 130
Extension de rodilla 204 150
Flexién de rodilla 109 80
Extension de cadera 150 204
Flexion plantar de tobillo 74 102
Flexién de codo 20 44.6
Flexién de mufieca 8 11
Extension de mufieca 4 5

4.1.2. Valores antropométricos promedio

Para el disefio de la ortesis para rodilla, se consideraron los valores del indice de masa
corporal correspondientes al muslo y a la pantorrilla, con el fin de incorporarlos a la masa
total del prototipo y al calculo del centro de masa de los elementos. Dicho indice se obtuvo
a partir de los valores presentados en la Tabla 8, la cual describe la relaciéon entre el
indice de masa y la masa corporal total del individuo, asi como la localizacion del centro
de gravedad. Por su parte, la Tabla 9 muestra la longitud de la extremidad segmentada

por regiones anatémicas [78].
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Tabla 8: Parametros inerciales determinados por Dempster y Clauser [78].

Segmento Masa CG Punto proximal Punto distal
Cabezay cuello 7.3% 46.40% Vertex (Vértice del craneo) gonion medio
Tronco 50.7% 38.03% hueco supraesternal cadera media
Brazo 2.6% 51.30% acromion radial
Antebrazo 1.6% 38.96% radial art. mufieca
Mano 0.7% 82.00% art. mufieca estiloides 3°dedo
Muslo 10.3% 37.19% art. cadera tibial
Pantorrilla 4.3% 37.05% tibial art. tobillo
Pie 1.5% 44.90% talon dedo 1°

Tabla 9: Estimacioén de la longitud de segmentos corporales.

Segmento % E
Mano 10.8%
Toérax 28.8%
Brazo 18.6%

Antebrazo 14.6%
Pelvis 4.5%
Muslo 20.0%

Pantorrilla y pie 28.5%

Para obtener los valores de masa de los segmentos corporales (Ecuacion 4.1) y del
centro de gravedad del muslo y la pantorrilla (Ecuacién 4.2), se tom6 como referencia
una persona promedio con un peso de 75 kg y una estatura de 165 cm. En las Tablas 8

y 9 se presentan dichos valores.

_ %masaxmasalcoooporal perosna (4_1)
Long de segmento = long de segmenlt(t:;(% de segmento (4.2)
Muslo:
masa = w =7.73 kg
100

F =7.73 kg x 9.81m/s? = 75.83 N

165 x 20

L =
ong de segmento 100 33 cm
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33%37.19

CG = EETTE 12.273 cm, medido de la articulacion de la cadera.
Pantorrilla:
_75x4.3_323k
masa = T g

F = 3.23 kg X 9.81m/s? = 31.69 N

Lo . _lesx285
ong e segmen 0= 100 = . cm
CG = 23705 _ 17 423 em, medido de la articulacién del tibial.

100

El consumo energético es una variable que debe considerarse en el disefio de Ortesis y
exoesqueletos de rodilla energéticamente autbnomos, con el fin de facilitar la caminata.
Una medida fundamental para demostrar la eficacia de un exoesqueleto o una ortesis
activa para pierna, que mejora su rendimiento, es el gasto metabdlico asociado a caminar
o correr. Este gasto se puede determinar al medir las tasas de consumo de oxigeno y la
produccion de dioxido de carbono de un sujeto durante la realizacion de una tarea fisica
o a través de la frecuencia cardiaca y la calorimetria.

El gasto metabdlico ha sido considerado tradicionalmente un parametro secundario en el
disefio y desarrollo de sistemas ortopédicos, como las ortesis de rodilla. Esto se debe a
que la eficiencia de estos dispositivos se evalla mediante resultados como el disefio de
sistemas mecanicos, la aplicacion y desarrollo de actuadores (articulaciones) y la
capacidad para obtener los grados de movimiento de las extremidades, dejando en
segundo plano el gasto metabdlico. No obstante, conforme los disefios, el hardware y los
sistemas de control evolucionen, los dispositivos basados en robética podran ofrecer un
beneficio energético tangible para el usuario durante la locomocion. Sin embargo, son
pocas las investigaciones que han demostrado una reduccidn estadisticamente
significativa del gasto metabdlico durante la marcha. Por esta razén, disminuir dicho gasto
constituye uno de los principales retos futuros en el campo de la optimizacion con el

objetivo de desarrollar ortesis activas de miembros inferiores con mayor autonomia.
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4.1.3. Prototipo de ortesis.

Como se menciond en la seccion 4.1.1, un aspecto importante a considerar son las
variables cineméticas de las extremidades inferiores para el disefio y elaboracién de
dispositivos ortopédicos, asi como el confort, la ergonomia y la adaptabilidad para las
personas que los utilicen. De acuerdo con la literatura revisada sobre el disefio y la
creacion de dispositivos ortopédicos, como las ortesis robdticas para rodilla, se ha
observado que el uso de actuadores elasticos en el disefio de sistemas mecéanicos para
las articulaciones de rodilla produce resultados eficientes en la generacion de
movimientos, en el ahorro de energia y en la reduccion del costo metabdlico. Al reducir
el numero de actuadores eléctricos, mecanicos, hidraulicos y electromecéanicos
integrados al sistema robdtico, los disefios de értesis se convierten en dispositivos mas
compactos y ligeros. Por esta razén, se propuso el siguiente disefio de értesis.

El disefio en CAD de la ortesis se desarrollo en SolidWorks. La propuesta comprende
una estructura ajustable para el muslo y la pantorrilla, ubicada tanto en la parte interior
como en la exterior de la extremidad. Esta estructura se fija a una base con la forma del
muslo en la parte superior y, en la parte inferior, a otra base con la forma de la pantorrilla.
Ambas bases fueron disefiadas para ajustarse a las condiciones fisicas de los usuarios,
con el objetivo de obtener una 6rtesis adaptable al largo y ancho de la extremidad inferior.
La articulacién incluye una unién tipo esfera que permite un movimiento libre de la rodilla.
Adicionalmente, se incorpora un actuador rotativo encargado de generar el movimiento
de flexion y extension, el cual se coloca en la parte superior del muslo. Para la transmisién
del movimiento se plantea un sistema compuesto por dos poleas de doble canal: una
polea fija al actuador rotativo y una segunda ubicada en la articulaciéon de la rodilla. A
este sistema se acopla un cable de acero tipo Bowden, encargado de transmitir el
movimiento del muslo a la pantorrilla. Las especificaciones detalladas se presentan en el
Apéndice A. Los cables se distribuyen a lo largo del contorno de la estructura ajustable,
sujetos mediante puntos de fijacion con abrazaderas. De esta manera, se evita la
aparicion de singularidades derivadas del atoramiento del sistema de actuacion y se
eliminan potenciales problemas de seguridad para los usuarios, obteniendo un sistema

de actuacion compacto y eficiente, como se muestra en la Figura 33.
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Figura 33. Ortesis de rodilla.

4.1.4. Elementos estructurales de la 6rtesis

a) Bases para muslo y pantorrilla.

Las bases fueron disefiadas con una estructura soélida y ajustable tanto para el muslo
como para la pantorrilla, en la cual se aloja la extremidad inferior y se asegura mediante
bandas de velcro. En los extremos laterales de cada estructura se incorporaron orejas de
izaje, con el propésito de proporcionar un punto adicional de apoyo en la sujecion y
garantizar la estabilidad de la extremidad alojada en las bases.

Las orejas de izaje se ubicaron en el lado exterior de la oOrtesis, cada una con dos
perforaciones destinadas a fijar una banda de velcro. Ademas, la base fue disefiada con
una ranura de 20 mm de ancho por 6 mm de alto, que permite el paso de la banda de
velcro y mejora la estabilidad en la sujecion. Adicionalmente, se colocé otra oreja en el
extremo interior (lado de la entrepierna), la cual cuenta Gnicamente con una ranura para
la banda de velcro. Esta configuracion se implemento con el fin de facilitar el uso y la

correcta fijacion mediante las bandas de velcro, ver Figura 34.
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Figura 34. Base de muslo y pantorrilla.

El disefio se implementé en ambas bases: la del muslo y la de la pantorrilla. En la base
de la pantorrilla, las orejas de izaje se colocaron en la parte superior de la estructura
rigida, mientras que en la base del muslo se ubicaron en la parte inferior de dicha
estructura. Adicionalmente, en la parte superior de la base del muslo, en el lado exterior
(correspondiente al brazo), se incorporé una oreja de izaje destinada a fijar una banda de
velcro conectada a un cinturon en la cintura del usuario. Esta configuracion proporciona
estabilidad a la értesis y evita su desplazamiento vertical hacia abajo, asegurando que la
union esférica coincida con la altura de la articulacion de la rodilla.

La integracion de la banda en la cintura no solo aporta estabilidad y soporte al disefio del
prototipo, sino que también permite alojar un banco de baterias encargado de alimentar
el sistema de actuacion de la articulacion de la ortesis. En esta banda se instalara el
sistema de control de los actuadores. Esta disposicidén se considerd con el fin de evitar el
incremento de peso en la extremidad portadora del dispositivo, reduciendo asi el riesgo
de desbalance o la aparicion de posibles singularidades durante la rehabilitacion, el
seguimiento del ciclo de marcha o al ejecutar actividades como sentarse o ponerse de

pie, ver Figura 35.
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Figura 35. Bases con bandas de velcro.

b) Estructura ajustable

La estructura ajustable paralela al muslo esta compuesta por dos segmentos que se
ajustan segun la longitud de la extremidad de la persona que lo necesite. Esta estructura
incluye seis perforaciones de sujecion, destinadas a fijarla a la base del muslo, asi como
diez perforaciones de ajuste distribuidas a lo largo de toda la estructura paralela. El disefio
de esta estructura contempla la incorporacién de un riel en la parte inferior del primer
segmento y, en el segundo segmento, una cavidad en forma de corredera. Ambos
elementos cuentan con diez perforaciones equidistantes, que permiten fijarlos entre si a
la distancia requerida, de acuerdo con el largo del muslo o la pantorrilla. ElI extremo
superior de la estructura presenta una superficie plana, en la cual se ubican seis
perforaciones para su fijacidon a la base del muslo, descrita en el inciso a) de esta seccion.
En la parte inferior, se disefié un alojamiento en forma cilindrica con dos perforaciones
adicionales destinadas a integrar la articulacion, ver Figura 36. Para la seccion
correspondiente a la pantorrilla, se plantea un disefio analogo al de la estructura ajustable
del muslo, tanto en dimensiones como en el nimero de perforaciones de sujecion y

ajuste.
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Figura 36. Estructura ajustable muslo: a. superior, b. inferior.

La estructura paralela a la pantorrilla estd compuesta por dos secciones. En la parte
superior se ubica una base cilindrica, disefiada para alojar el componente de la
articulacion de la rodilla; mientras que en la parte inferior se dispone una superficie plana
con seis perforaciones destinadas a la sujecion con la base de la pantorrilla. A lo largo de
la pieza se distribuyen diez perforaciones adicionales que permiten ajustar la longitud de

la estructura, ver Figura 37.

Figura 37. Estructura ajustable pantorrilla: a. superior y b. inferior.
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c) Union tipo esfera (articulacion)
La articulacion tipo esfera esta constituida por tres partes. Dos de ellos constituyen la
parte superior, con forma de esfera hueca, que genera una cavidad interna. En la
superficie exterior de esta esfera se integré la segunda polea de doble canal, destinada
a adecuar el sistema de actuacion. Dicha polea incorpora un conjunto de barrenos y
perforaciones dispuestos de manera opuesta para alojar los cables Bowden, ademas de
una tapa que asegura la correcta fijacion y evita desajustes de los cables. La tercera
pieza corresponde a una esfera solida con base cilindrica, ver Figura 38. Este disefio se
empled en la parte exterior de la Ortesis, mientras que para la parte interior se utilizé una

esfera hueca sin polea.

Figura 38. Disefio de la union tipo esfera con polea: a. polea en union tipo esfera y b. unién tipo
esfera completa.

En el disefio de la polea de doble canal se establecié que la sujecién de los cables
Bowden se ubicara en posiciones diametralmente opuestas, tomando como referencia
un angulo de 0° para un cable y de 180° para el otro. De este modo, los cables se fijan
en canales opuestos tanto en la polea superior, ubicada en el actuador de la base del
muslo, como en la polea de la articulacién esférica.

Las poleas de doble canal se disefiaron con un diametro de 60 mm y un espesor de 17
mm. Cada canal esta distribuido de forma equidistante a lo largo del espesor, con una
profundidad de 7 mm y un ancho de 5.5 mm en la periferia, mientras que en el fondo del

canal el ancho se reduce a 4 mm, ver Figura 39.
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Figura 39. Canales de las poleas.

La polea fijada al eje del motor de corriente continua fue disefiada con cavidades y

perforaciones especificas para alojar y asegurar los cables Bowden, ver Figura 40.

Figura 40. Disefio de polea.

4.1.5. Sistema de ajuste del cable Bowden.

En la literatura revisada, se identificaron dispositivos que emplean sistemas de actuacion
mediante cables Bowden, los cuales requieren un mecanismo de ajuste para mantener
la tension adecuada en dichos cables. Esto evita holguras que podrian provocar
movimientos inadecuados debido al recorrido de los cables en las poleas alojadas dentro
del sistema de actuacion.

Se disefiaron dos bases que se integran en la base del motor. Una de ellas es fija, unida

directamente a la base del motor, y cuenta con cuatro perforaciones dispuestas
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horizontalmente para alojar resortes de compresion. La segunda base es flotante, con un
grado de libertad perpendicular a la base fija, e incorpora dos tornillos que permiten
regular la separacion entre ambas bases en funcion del ajuste requerido por los cables.
Esta base también posee cuatro perforaciones destinadas a los resortes de compresion,
ver Figura 41.

El sistema de ajuste disefiado para los cables Bowden facilita la compresion de los
resortes y la colocacion de los cables en las poleas. En primer lugar, se comprimen los
cuatro resortes a través de las bases para fijar los cables. Posteriormente, la tensién se
regula mediante los tornillos de la base flotante: al girarlos, los resortes se descomprimen
gradualmente, generando la tension necesaria en los cables para eliminar holguras y

asegurar un funcionamiento estable.

a. b.
Figura 41. Bases de ajuste: a. base flotante de ajuste y b. base fija de ajuste

4.1.6. Base de fijacion.

La base fue disefiada considerando puntos de sujecion que permiten ubicarla en la misma
posicion que las perforaciones de la base del muslo, donde se aloja y fija la estructura
rigida ajustable paralela al muslo. Ademas, se incorporaron perforaciones adicionales
gue posibilitan su colocacion en diferentes posiciones, dependiendo de la autonomia o
de la aplicacién de la értesis. Es importante sefialar que en esta base se ubicara el motor
de CC, encargado de suministrar el torque necesario para realizar los movimientos de
flexion y extension de la pantorrilla, teniendo en cuenta las dimensiones del radio de la

polea que se acoplara al eje del motor, ver Figura 42.
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c. d.

Figura 42. Disefio de las bases y tapas: a. base de motor y polea, b. base de estructura
ajustable, c. tapa para polea de motor y sistema de ajuste y d. tapa de unién tipo esfera/polea

En la Figura 43 se presenta el despiece del sistema de ajuste de los cables Bowden, la
polea fijada al motor de CC y la tapa del sistema de ajuste de los cables, cuyo propoésito
es garantizar la seguridad de las personas que utilicen el dispositivo ortopédico (ver

Apéndice A).

Figura 43. Despiece de base y ajuste de cables Bowden.

4.2. Cinemaética del dispositivo.

En el disefio de dispositivos biomecatronicos, como las ortesis, resulta fundamental el
analisis y la elaboracion de mecanismos, los cuales deben cumplir con especificaciones

precisas, tales como ejecutar movimientos definidos y alcanzar posiciones determinadas,
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a fin de garantizar el adecuado desempefio de su funcién. Este objetivo se logra
principalmente mediante el analisis de las cadenas cinematicas que integran el
mecanismo, lo que permite asegurar la correcta ejecucion de los movimientos y el alcance
de las posiciones establecidas.

Para el analisis cinematico se considero trabajar con el mecanismo de manivela-biela-

corredera, ver Figura 44 [79]

Figura 44. Mecanismo manivela-biela-corredera [79].

Como se mencioné en la seccion 3.4.2, aplicando el método de lazo vectorial y
considerando las longitudes (L2 y L3) y el angulo de la manivela (6.). Se determinar la
posicion de la corredera (L4), ecuacion 4.3 y los angulos interiores (63 y y) de las uniones,

ecuacion 4.4y 4.5.

Ly = \/Lzz + L3? — 2(L;)(L3) (cosy) (4.3)
0; = sen™?! [—LZ(SZBZ)] (4.4)
y =180 — (6, + 65) (4.5)

Se conocen fisicamente las dimensiones de los elementos que constituyen el circuito
vectorial de la cadena; es decir, la longitud del muslo y de la pantorrilla. Considerando
gue la ortesis se aplicara en procesos de rehabilitacion, el dispositivo se adapta como un
mecanismo de manivela-biela-corredera, con el propésito de determinar la posicion

exacta de la pantorrilla durante el movimiento de flexién y extension, ver Figura 45.
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Figura 45. Esquema de cadena cinematica de la oOrtesis.

Con el fin de verificar el modelo de manivela-biela-corredera y representar graficamente
el comportamiento del modelo matematico, se desarrollé un cédigo en Matlab (Apéndice
B). En la Figura 46, se muestra la variacion del desplazamiento angular de la pantorrilla

en un rango de 0° a 90°.

90

80

70 [

60 [

o

50 [

Angulo del muslo

0 | | | I I | | | I
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500

Recorrido de pantorrilla al muslo (mm)

Figura 46. Desplazamiento de cadena cinemética de la értesis.

4.3. Validacion en CAE del dispositivo.

Para el disefio y la construccién de dispositivos biomecatrénicos, es fundamental validar

previamente el disefio mediante simulaciones. El uso de software de ingenieria asistida
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por computadora (CAE, por sus siglas en inglés) constituye una herramienta eficiente y
esencial para el analisis cinematico de los dispositivos propuestos en diversas
aplicaciones. Este recurso permite obtener una vision clara del comportamiento de los
movimientos, velocidades y aceleraciones a los que pueden estar sometidos los distintos
prototipos. EI CAE proporciona un medio de simulacion que facilita la visualizacion de los
desplazamientos y trayectorias deseadas en prototipos biomecatronicos, como las értesis
robdticas. De esta manera, es posible comprender las condiciones y restricciones bajo
las cuales debe operar el prototipo para ejecutar dichas trayectorias, asi como determinar
el niamero de repeticiones necesarias. El uso de CAE permite comparar con precision el
comportamiento del perfil de posicién angular, velocidad y aceleracion del prototipo, tanto

en la simulacién como en los andlisis analiticos y experimentales.

4.3.1. Ortesis en Adams

Se realizd la adaptacion del ensamblaje del prototipo de la ortesis, elaborado en
SolidWorks, para llevar a cabo la simulacion en el CAE de MSC Adams. Se consideraron
las propiedades fisicas del aluminio para los elementos que conforman el disefio, tales
como las estructuras ajustables en paralelo, las bases de la polea y del motor, la union
esférica y las abrazaderas.

Los datos del modelo se ingresaron en el software de Adams, seleccionando cada pieza
del ensamble y utilizando la opcién “Modify Body”. En el apartado “Define Mass By”, se
selecciond la opcion “Geometry and Material Type”, y en el campo “Material Type” se
especificd el aluminio como material de referencia. Este procedimiento se repitié para
cada pieza del dispositivo, con el objetivo de obtener las propiedades de densidad,

modulo de Young, coeficiente de Poisson, masa y momentos de inercia, ver Figura 47.
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Figura 47. Introduccion de propiedades fisicas.

En el proceso de simulacion se aplicaron restricciones de movimiento a las piezas
destinadas a permanecer fijas, asi como a aquellas que debian seguir una trayectoria o
ejecutar un desplazamiento especifico. De igual manera, se definieron las uniones que
permiten el movimiento libre del sistema. Para establecer estas condiciones en el entorno
CAE de simulacion, se emplearon conectores de union fija entre los contactos de cada
elemento. De esta forma, el modelo queddé provisto de restricciones y condiciones de
movimiento que limitan las partes moviles, permitiendo simular con precision los
ejercicios que posteriormente seran replicados por el prototipo, ver Figura 48.

Las restricciones se aplicaron mediante la opcién “Connectors” en el apartado de “Joints”
del software. Se utilizaron los siguientes conectores: la unién fija para los elementos sin
movimiento de la oOrtesis propuesta; la pieza denominada base para muslo se vincul6 a
la condicion de “Ground” del programa, con el fin de impedir su desplazamiento, mientras
que el resto de las piezas se fijaron entre si con respecto a dicha base, garantizando la
inmovilidad relativa. Unicamente en la union entre las estructuras ajustables (paralelas al
muslo y a la pantorrilla) se implementaron uniones esféricas, tanto en el lado exterior
como en el interior de la extremidad del disefio, con el proposito de permitir el movimiento

requerido.
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Figura 48. Ubicacién de conectores fijos y moviles.

Un aspecto fundamental en la simulacion es la asignacion de las fuerzas que generan el
movimiento, asi como la definicion de variables para controlar el seguimiento de las
trayectorias. La inclusion de estas variables permite establecer rangos precisos de
posicion, asi como parametros de velocidad y aceleracion, con el fin de replicar fielmente
los movimientos en los dispositivos fisicos.

En el dispositivo de értesis de rodilla se definieron las variables theta, dtheta, PB, DPB,
PB2 y DPB2, utilizadas en la aplicaciéon de la fuerza que genera el movimiento durante el
proceso de simulacién. La creacion de estas variables se llevé a cabo mediante la opcién
“Elements”, en el apartado “System Elements”. Se seleccioné “Create State Variable”, se
asigné un nombre y se establecieron las propiedades fisicas de posicion, velocidad y/o
aceleracion mediante expresiones algebraicas y ecuaciones diferenciales.
Posteriormente, dichas variables fueron ubicadas en el prototipo en los puntos de interés
para el analisis de movimiento, utilizando marcas de referencia (Marker_No.) presentes

en el ensamble, ver Figura 49.
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Figura 49. Definicion de variables de estado.

Una vez definidas las variables, se procedi6 a la aplicacién de la fuerza responsable de
generar el movimiento en el modelo CAD. Esta fuerza se asigné en uno de los conectores
de unién esférica. Para ello, en el software se seleccion6 la opcion “Forces”,
posteriormente “Create Torque Applied Forces” (ver Figura 50), y se selecciona las
referencias donde se ubicara la fuerza. En este caso, las referencias se ubican en las
marcas de marker_129, localizada en la pieza inferior de la union esférica, y marker_130,

correspondiente al “ground” de la plataforma de Adams.

Figura 50. Ubicacion de la fuerza en la értesis.

Para la aplicacion de la fuerza en el entorno CAD de Adams, se implement6 una condicion
If gue permite al sistema ejecutar un ciclo completo de movimiento, es decir, que la értesis

realice la flexién y extension de la extremidad en un tiempo aproximado de 7 segundos.
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En esta condicion se integraron las variables algebraicas y diferenciales previamente
definidas en la opcion “System Elements”. La formula utilizada se ajusto con los valores
de K, Kg, junto con las derivadas y diferenciales de las variables de control, con el fin de
que el movimiento de flexiobn y extension obtenido en la simulacién se representara
mediante una curva suave. Dicha curva refleja la transicion progresiva de los
movimientos, particularmente en los instantes previos a alcanzar las posiciones finales e

iniciales de cada estado (ver Apéndice B.2).

4.3.2. Seguimiento de trayectoria (flexion/extension)

Durante el proceso de simulacién se busca que el dispositivo replique trayectorias
definidas para los movimientos de flexion y extensién. Para ello, se emplea el seguimiento
de trayectorias basado en un modelo matematico, especificamente el polinomio de Bézier
(4.6), con los siguientes parametros: y; = 252,y, = 1050,y; = 1800,y, = 1575,y =
700,y = 126 [80], [81]. La aplicacibn de esta funcion polinomial permite definir
trayectorias caracterizadas por curvas suaves y movimientos precisos, lo que facilita la

ejecucion del desplazamiento de manera controlada y realista.

o(t, b, te) = Y1 — Yallp + Valip — Vally + Vs — Velip
t—t;
‘Ll =
Pt —t

(4.6)

26 () = Zei + (Zof — 261)0 (L, i, tr) 7

Este modelo se evalué en funcion de la posicién y el tiempo (ver Apéndice B.3),
considerando como referencia los requisitos establecidos en la trayectoria definida, asi
como los resultados obtenidos en la simulacion realizada en Adams, mediante la

aplicacion de la ecuacion (4.6).
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Se obtuvo un desplazamiento de 51/8 equivalente a 112.5°, en un tiempo de 3 segundos,
como se muestra en la Figura 51. Este resultado corresponde al movimiento de flexion.
Para representar el movimiento de extension, es necesario evaluar el polinomio desde la
posicion inicial de 112.5° hasta la posicion final de 0°, en el intervalo de 3 a 6 segundos.
De esta forma, se completa el seguimiento de la trayectoria de flexion-extension,

retornando al punto inicial.

Trayectoria de Bézieer

xd (rad)

0 05 1 15 2 25 3
Time (secs)

Figura 51. Trayectoria definida en funcion del polinomio de Bézier.

Definidos los parametros de entrada y las condiciones iniciales en la funcién polinomial
de Bézier, se llevo a cabo una co-simulacién entre Matlab/Simulink y MSC Adams con el
propésito de determinar el seguimiento de trayectorias del modelo CAD de la ortesis de
rodilla. El polinomio de Bézier se implementd en la plataforma de Simulink mediante
operaciones algebraicas basicas. Es importante sefialar que dicho polinomio se aplica
exclusivamente al movimiento de flexion; para representar el movimiento de extension se

requiere introducir un modelo analogo, ver Figura 52.
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Figura 52. Polinomio de Bézier en Matlab/Simulink.

Establecidos los modelos de la funcion polinomial tanto para la flexibn como para la
extension, fue necesario implementar una condicion de If _else con el fin de definir la
trayectoria completa del movimiento. De esta forma, la parte inferior de la Ortesis ejecuta
una flexion maxima de 112.5° y posteriormente retorna a su posicion inicial. La condicién
de if_else se aplicdé en funcion del pardmetro de tiempo: el movimiento de flexion se
desarrollo en el intervalo de 0 a 3 segundos, seguido por el movimiento de extensiéon en
el intervalo de 3 a 6 segundos, para finalmente mantenerse en la posicion de cero grados,

ver Figura 53.
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Figura 53. Condicion If-else en Matlab/Simulink para trayectoria completa.

En la Figura 54 se presenta la grafica de la trayectoria definida por el polinomio de Bézier,
en la cual se observa un ciclo completo de flexion-extension. La curva muestra
transiciones suaves al inicio y al final de cada movimiento, alcanzando un desplazamiento
méaximo de 112.5° en un tiempo de 3 segundos, y retornando a la posicion inicial en 6
segundos. Cabe sefialar que los tiempos de evaluacion del polinomio, empleados para la
flexion y extensidn, se establecieron Unicamente con fines de verificacion del movimiento
de la ortesis. Esto confirma que el seguimiento de trayectorias puede ajustarse a

diferentes intervalos temporales segun las necesidades especificas de la aplicacion.

Figura 54. Respuesta en Matlab/Simulink para trayectoria completa.
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4.3.3. Seguimiento de trayectorias con Simulink/Adams

Para llevar a cabo la co-simulacion, es necesario establecer un enlace entre las
plataformas Adams y Simulink. Este vinculo se configura generando las variables de
entrada y salida del disefio de la értesis en la plataforma de Adams, tal como se indico
en la seccion 4.3.1. Las variables de entrada corresponden a las fuerzas que inducen el
movimiento requerido para la simulacion, mientras que las variables de salida
representan los valores calculados por el software en términos de desplazamiento,

velocidad y aceleracion del sistema, ver Figura 55.

Figura 55. Asignacioén de variables de entrada y salida en Adams.

Como siguiente paso, se genera un archivo de exportacion en el que se almacena la
planta de control del disefio. Para llevar a cabo este proceso, en la pestafia “Plugins” de
Adams, se selecciona la opcion de “Controls”y luego se elige el campo de “Plant Export”.
Esta accion despliega una ventana en la que se asigna un nombre al archivo, se definen
las variables de entrada y salida, y finalmente se selecciona el software de destino al cual

se exportara la planta de control, ver Figura 56.
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Figura 56. Exportar planta de ortesis.

Para importar los parametros de Adams en Simulink de Matlab, se procede a cargar en
Matlab la planta de control previamente generada en Adams. En este paso, se introduce
en la ventana de comandos de Matlab el nombre del archivo con el que fue guardada
dicha planta de control. Una vez cargados los archivos correspondientes, se emplea el
comando “adams_sys” para importar los controles al entorno de Simulink, permitiendo
asi la integracion entre ambas plataformas, ver Figura 57.

Figura 57. Ventana de comandos de Matlab.

Al exportar los controles a Simulink, se genera un archivo llamado “adams_sys”, que
contiene los controles creados en Adams. A partir de este archivo, se copian los bloques

correspondientes a “adams_sub” asi como las salidas de posicion, velocidad y
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aceleracion. Posteriormente, estos elementos se integran en el archivo donde
previamente se definido la variable de entrada para el seguimiento de trayectorias
mediante el polinomio de Bézier en Simulink. Cabe sefialar que este polinomio se aplica
Unicamente a un movimiento a la vez, ya sea de flexion o de extension, segun se requiera,

ver Figura 58.

Figura 58. Controles en Simulink.

En el blogue de control “adams_sub”, al hacer doble clic se despliega una ventana con
diversos controladores. Dentro de esta, se selecciona MSC Software y, nuevamente, se
accede a sus propiedades mediante doble clic. En el apartado de parametros, se modifica
la opcion “Animation Mode”, seleccionando la modalidad “Interactive”, ver Figura 59. Una

vez realizado este ajuste, se procede a ejecutar la co-simulacion.
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Figura 59. Parametros de la planta de Adams en Simulink.

Para lograr el seguimiento continuo de la trayectoria en el movimiento de flexion-
extension, se realiz6 una adecuacion al sistema de control mostrado en la Figura 60.b.
Con esta modificacion, la ortesis es capaz de ejecutar de forma precisa el desplazamiento
asociado a dichos movimientos, siguiendo la trayectoria deseada. Para ello, se integro
una condicion if-else, junto con condiciones adicionales de operacién que permiten definir
el comportamiento durante cada intervalo de tiempo. Se incorporé un controlador PID,
cuya funcién es minimizar el error en el seguimiento de la trayectoria, garantizando que
los movimientos se desarrollen de manera suave, continua y estable, reduciendo errores

y mejorando la precisidon de la simulacion, ver Figura 60.
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Figura 60. Control en Matlab/Simulink para trayectoria completa de co-simulacion.

4.4. Andlisis estatico del disefio de la Ortesis

Con los resultados obtenidos en la simulacién, se comprobd que el disefio de la oOrtesis
es capaz de ejecutar los movimientos de flexién y extension de manera eficiente. No
obstante, un aspecto crucial para determinar la viabilidad del dispositivo en su fabricacion
es evaluar la rigidez y estabilidad mecanica de sus componentes, lo cual se logra
mediante pruebas de resistencia de materiales.

Se realiz6 un analisis estatico en el software SolidWorks, considerando como referencia
la informacion reportada en la literatura, la cual establece que la fuerza externa que actia
sobre la articulacion de la rodilla corresponde aproximadamente entre el 70% y el 85%
del peso corporal total durante la locomocién humana y los movimientos naturales de la

extremidad inferior [82].
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4.4.1. Elementos de analisis

Para iniciar con el andlisis, se consider6 como pardmetro fundamental la fuerza de
aplicacion sobre los elementos sometidos a tension, particularmente aquellos vinculados
de manera directa con la articulacion de la rodilla. Este parametro se establecié en el 70%
del peso corporal total. Tomando como referencia una persona promedio de 75 kg, cuyo
peso corresponde a 735.75 N, el 70% de este valor equivale a 515.02 N.

El analisis estatico se realizd en las bases del muslo y la pantorrilla, en los elementos
laterales de la estructura ajustable superior e inferior, asi como en la unién esférica de la
articulacion. En total, se analizaron 14 componentes que conforman el modelo virtual de
la Ortesis para rodilla.

Con el fin de comparar la resistencia mecénica segun el material, se estudiaron dos
escenarios: uno utilizando aluminio 6061 y otro con PLA. En la Tabla 10 se presentan las
propiedades fisicas relacionadas con el peso de la 6rtesis y los limites elasticos de ambos
materiales considerados para la posible construccién del dispositivo.

Tabla 10. Propiedades de los materiales de la oOrtesis para rodilla.

Peso total de la Ortesis

Material Limite elastico Limite de fluencia
(gr)
Aluminio 6061 55 MPa 145 MPa 1427.14
PLA 55 MPa 57.8 MPa 655.46

Para el andlisis estatico, se aplic6 un mallado con elementos tetraédricos con una
densidad de 2.7 mm en la mayoria de las piezas. Este estandar de mallado se empleé
de manera uniforme para el andlisis de las 14 piezas que conforman el prototipo virtual

de la értesis, ver Figura 61.
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a.

Figura 61. Mallado: a. Base del muslo, b. Estructura paralela al muslo parte superior.

Las restricciones de sujecion de las piezas se definieron con base en su posicion y
funcion dentro del prototipo, asi como en las fuerzas de tension a las que estan
sometidas. En el caso de la base ajustable en forma de muslo, las sujecionesy las cargas
se establecieron considerando la direccion de la fuerza ejercida por la extremidad sobre
las bandas de velcro y la manera en que estas se relacionan con los puntos de anclaje
en la base. En la Tabla 11 se detallan la ubicacion de los puntos de restriccion y las

fuerzas aplicadas en la base ajustable del muslo.

Tabla 11. Detalles de las cargas y sujeciones de la base del muslo

Base del muslo

Se aplicaron las sujeciones

Extremo . .
o considerando que la extremidad
interior 3 .

sera un punto fijo
Extremo .
) Libre
exterior
Se aplican 257.51 N en el lado

Cargas izquierdo y 257.51 al lado

derecho
Tamafo de

2.7 mm

elemento
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En la estructura superior paralela del muslo, las sujeciones y las cargas se definieron
tomando en cuenta la direccion de la fuerza transmitida por la extremidad hacia la base
del muslo. De esta manera, se representé de forma adecuada la interaccién entre la
extremidad y el dispositivo en condiciones de operacion. En la Tabla 12 se presentan los
detalles sobre la ubicacion de los puntos de restriccion, asi como la magnitud y

orientacion de la fuerza aplicada a la estructura.

Tabla 12. Detalles de las cargas y sujeciones de la estructura superior paralela muslo

Estructura superior paralela muslo

Extremo )

] ] Libre

inferior

Sujecion fija en las
Extremo ) y
. perforaciones de unién con la
superior
base del muslo
Se aplican 515.02 N en el
Cargas inferior perpendicular la
estructura
Tamafio de
2.7 mm

elemento

En la estructura inferior paralela del muslo, los puntos de sujecion y las cargas se
definieron considerando la direccién de la fuerza ejercida por la extremidad sobre la base
del muslo, transmitida a través de la unién de las piezas. En la Tabla 13 se presentan los
detalles de la ubicacion de los puntos de restriccion, asi como la magnitud de la fuerza
aplicada a esta estructura.

En la union esférica de la parte superior de la articulacion, las sujeciones y cargas se
definieron considerando la direccion de la fuerza ejercida por la extremidad, transmitida
a través de la conexion entre las piezas. En la Tabla 14 se presentan los detalles de la
ubicacion de los puntos de restriccion y la magnitud de la fuerza aplicada en esta
estructura. De manera complementaria, en la Tabla 15 se muestran las condiciones del

analisis realizado para la union esférica de la parte inferior de la articulacion. Para ambas
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piezas se consider6 el uso de acero inoxidable, con el fin de minimizar el desgaste por

friccion y garantizar una mayor durabilidad del sistema.

Tabla 13. Detalles de las cargas y sujeciones de la estructura inferior paralela muslo.

Estructura inferior paralela muslo

Extremo

inferior

Extremo

superior

Cargas

Tamanfo de

elemento

Libre

Sujecion fija en las perforaciones,
en las caras del riel y la cara de
contacto con la estructura
superior del muslo
Se aplican 515.02 N en el inferior

perpendicular la estructura

2.7 mm

Tabla 14. Detalles de las cargas y sujeciones de la union tipo esfera (parte superior)

Union tipo esfera (parte superior)

Extremo
inferior
Extremo
superior

Cargas

Tamanfo de

elemento

Libre

Sujecion fija en las perforaciones y la cara de
contacto con la estructura inferior paralela
Se aplican 515.02 N en la periferia de la esfera

2.7 mm
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Tabla 15. Detalles de las cargas y sujeciones de la union tipo esfera (parte inferior)

Union tipo esfera (parte inferior)

Sujecion fija en las perforaciones y la cara de

Extremo ]

o contacto con la estructura superior paralela a

inferior )

la pantorrilla
Extremo ]
. Libre
superior
Se aplican 515.02 N al interior de la cavidad
Cargas o
sobre su periferia
Tamafio de o
Se realizé un control de malla de 1.89 mm

elemento

En el analisis de las piezas correspondientes a la parte inferior de la extremidad
(pantorrilla), que incluyen la estructura ajustable paralela superior e inferior, asi como la
base ajustable con forma de pantorrilla, se emplearon las mismas condiciones de
restriccion y carga descritas previamente en las Tablas 11 a 13. Los resultados
especificos se presentan en las Tablas 16 y 17, donde se detallan los puntos de sujecion
y las cargas aplicadas en las estructuras paralelas de la pantorrilla. Finalmente, en la
Tabla 18 se muestran las condiciones de restriccion y carga aplicadas a la base tipo

pantorrilla.

Tabla 16. Detalles de las cargas y sujeciones de la estructura superior paralela

pantorrilla

Estructura superior paralela pantorrilla

Extremo

o Libre
inferior
Sujecion fija en las perforaciones,
Extremo
_ en las caras de contacto con la
superior o o
inferior de la union tipo esfera
Se aplican 515.02 N en el inferior
Cargas .
perpendicular la estructura
Tamafio de
2.7 mm
elemento
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Tabla 17. Detalles de las cargas y sujeciones de la estructura inferior paralela pantorrilla

Estructura inferior paralela pantorrilla

Extremo ]
o Libre
inferior
Sujecion fija en las
Extremo perforaciones, el riel y la cara de
superior contacto con la estructura
superior de la pantorrilla
Se aplican 515.02 N en el
Cargas inferior perpendicular la
estructura
Tamafio de
2.7 mm
elemento

Tabla 18. Detalles de las cargas y sujeciones de la base de la pantorrilla

Base de la pantorrilla

Se aplicaron las sujeciones

Extremo . .
o considerando que la extremidad
interior 3 "
sera un punto fijo
Extremo )
) Libre
exterior
Se aplican 257.51 N en el lado

Cargas izquierdo y 257.51 al lado

derecho

Tamafo de
2.7 mm
elemento

De igual manera, para el analisis estatico de las piezas correspondientes al lado interior

de la ortesis, se aplicaron las mismas condiciones de restriccién y carga previamente
descritas en las Tablas 11 a 18.
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4.5. Seleccion de actuador
4.5.1. Revision de actuadores

En el disefio de dispositivos ortopédicos, resulta fundamental considerar la biomecanica
de la articulacion de la rodilla, garantizando tanto el confort del usuario como la ausencia
de singularidades en la replicacion del movimiento. La articulacion de la rodilla exige altas
capacidades de torsidon y presenta una resistencia controlable durante los movimientos
de flexién y extension.

Las velocidades angulares articulares constituyen un parametro biomecanico de gran
relevancia, ya que reflejan la rapidez con la que se desarrollan los movimientos
anatomicos. A través del calculo de los angulos relativos entre segmentos corporales, es
posible determinar dichas velocidades angulares, que representan de forma directa la
velocidad de flexion/extension, asi como otras rotaciones asociadas a la articulacion.

En la practica, la investigacion biomecanica determina los &ngulos articulares de manera
indirecta, a partir de las coordenadas lineales obtenidas de los segmentos anatémicos,
tal como se expone en la seccién 3.4. En la Tabla 19 se presentan las velocidades
angulares maximas tipicas de diversas articulaciones para una variedad de movimientos
humanos.

Tabla 19. Velocidades angulares tipicas en el movimiento humano.

- Velocidad
Movimiento S

/s rad/s

Extension de rodilla: Sentarse y ponerse de pie 150 2.6

Extension del maletero: salto vertical 170 3.0

Flexion del codo: curl de brazos 200 35
Extension de rodilla: salto vertical 800 14.0
Extension de tobillo: salto vertical 860 15.0
Flexion de mufieca: lanzamiento de beisbol 1000 17.5
Pronacion radio/cubital: saque de tenis 1400 24.4
Extension de rodilla: patada de futbol 2000 34.9
Flexién de hombro: cancha de softbol 5000 87.3
Hombro interno rotacion: lanzamiento 7400 129.1

Para complementar el analisis biomecéanico de la articulacion de la rodilla y otros
movimientos de la extremidad inferior, es necesario considerar los pares isométricos

maximos generados por los grupos musculares involucrados. Estos valores permiten
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dimensionar la capacidad de fuerza que los musculos pueden ejercer de manera estatica,
lo cual constituye un parametro esencial en el disefio de dispositivos ortésicos al
momento de definir los rangos de carga, resistencia y control que debe soportar el
sistema. En la Tabla 20 se presentan los pares isométricos maximos tipicos de diversos
grupos musculares en hombres, valores que sirven como referencia para el modelado y

la validacion del desempefio mecanico y de control de la ortesis.

Tabla 20. Pares de articulacion isométricos tipicos medidos por dinamometros

isocinéticos.
Articulacion Torque maximo

Nm Ib-ft
Extensioén del tronco 2580 190
Flexién del tronco 177 130
Extension de rodilla 204 150
Flexion de rodilla 109 80
Extensién de cadera 150 204
Flexion plantar de tobillo 74 102
Flexién de codo 20 44.6
Flexion de mufieca 8 11

Extension de mufieca 4 5

El par de torsibn maximo que puede generar la rodilla ocurre durante la extension,
aproximadamente a un angulo de 90°. En este punto, la fuerza maxima que una rodilla
promedio es capaz de producir en el tobillo es de 344.63 N. Considerando que la distancia
promedio entre la rodilla y el tobillo es de 0.35 m, se obtiene un par de torsibn maximo
aproximado de 120.62 Nm. Ademas, la velocidad media de la pierna humana al caminar
es de 1.77 m/s, lo que corresponde a una velocidad angular (w) de 5.07 rad/s en la
articulacion de la rodilla, un parametro clave para la seleccion y dimensionamiento del
actuador.

En la literatura especializada se han reportado diversos disefios de actuadores que
buscan replicar o asistir el movimiento de la rodilla. Por ejemplo, Nikitczuk et al., en 2005
[83] presentd un actuador basado en fluidos electro-reolégicos (ERF), capaz de
proporcionar un par de 30.64 Nm, lo que representa aproximadamente el 25 % del par,

gue puede generar una rodilla sana. De manera complementaria, Veneman et al., en
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2006 [84] describe un sistema disefiado con actuadores elasticos en serie, donde la
transmision de potencia del motor a la articulacion se realiza mediante cables Bowden,
alcanzando un par maximo de 30 Nm en el exoesqueleto conocido como LOPES. En el
afio 2007, se reportd un exoesqueleto en el que se compensaba un par maximo de 50
Nm para la rodilla mediante la combinacion de varios actuadores, entre ellos los
servomotores Kollmorgen/Danaher AKM22C, con una velocidad maxima de 8000 rpm,
una potencia nominal de 567 W, un par continuo de 0.87 Nm y un par maximo de 2.73
Nm, un actuador con motor de corriente continua acoplado a un reductor de engranajes
XD-42GA775-24V-25W, que ofrece una velocidad de 50 rpm, una relacién de transmision
de 100:1 y un par maximo de 0.917 Nm. Otros trabajos han explorado también el uso de
actuadores elasticos en serie (SAE). En el 2017, Dos Santos [86] documenta un sistema
con un par maximo continuo de 5 Nm, mientras que, en el 2023 Al-Dahiree [87] reporta
un disefio similar con un par mucho mayor, alcanzando los 45.7 Nm. Algunos disefios de
ortesis como el SERKA corresponden a modificaciones de ortesis de rodilla disponibles
en el mercado, como el modelo Axiom Sport Hi-Impact de Bledsoe Brace Systems (Grand
Prairie, TX), capaces de soportar pares de hasta 40 Nm aplicados por un actuador [88].
Por otro lado, en el 2010 Chen y Liao [89] sefialan que el torque requerido por la rodilla
durante el ciclo de la marcha es menor a 20 Nm, y se propone el uso de un actuador
magnetoreoldgico (MR) como alternativa viable. En el 2015, Oliver et al. [90] presenta un
andlisis comparativo entre dos ortesis, una accionada mediante husillos de bolas y otra
mediante un sistema de doble diferencial. Dicho estudio evidencia que el par de la rodilla
puede variar entre 30 y 70 Nm dependiendo del rango de movimiento, lo que subraya la
importancia de dimensionar adecuadamente el actuador en funcién de la aplicacién

especifica.

4.5.2. Calculo del actuador

Con base alo revisado en la literatura y lo expuesto en el en la seccién 3.4 de este trabajo
sobre los parametros antropomeétricos del cuerpo humano, es posible determinar el par

de torsion para los movimientos de flexion y extension. Como se muestra en la Tabla 12,

82



Capitulo 4. Metodologia

el par maximo requerido para la extension de la rodilla es de 204 Nm, mientras que para
la flexion es de 109 Nm. A partir de estos valores, puede seleccionarse un actuador o
motor con caracteristicas adecuadas, que ofrezca una velocidad minima de 2.6 rad/s y
permita el control a distintas velocidades y niveles de par, con el fin de ejecutar
actividades como la marcha, el sentado y el levantado.

En 2022, Shi et al. [85] propusieron un esquema de control para un exoesqueleto con
sistema de actuacién mediante cables Bowden, ver Figura 62. El sistema consiste en un
tren de poleas con configuracion de cables Bowden para flexion y extension, utilizando
un motor de corriente continua que transmite el movimiento desde una polea reductora
hasta la polea de la articulacion de la rodilla. EI motor considerado presenta un par
méaximo de 0.917 Nm y una relacién de reduccion de 100:1. Se plante6 un modelo
matematico dindmico para describir el movimiento del exoesqueleto y un conjunto de

ecuaciones para calcular el par de la polea reductora y de la polea de la rodilla.

Figura 62. El sistema de transmision por cable Bowden para el exoesqueleto de rodilla blanda
[85].

Con base en las ecuaciones propuestas por Shi et al. en el 2022 [85], es posible
determinar el par de torsion del sistema de actuacién mediante cables Bowden. Dicho
sistema permite calcular la transmision del movimiento y el esfuerzo mecanico requerido
en la articulacion de la rodilla, considerando tanto la flexion como la extension Si se toman
como referencia los valores reportados en la Tabla 12, se observa que el par maximo

necesario para la extension de la rodilla es de 204 Nm, mientras que para la flexion es
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de 109 Nm. Estos parametros constituyen un punto de partida esencial para seleccionar
y dimensionar los elementos de actuacion, asegurando que el sistema sea capaz de

replicar los movimientos funcionales de la rodilla con la fuerza y la precisién necesarias.

F F T
= — - = —
TR R

4.7)
Considerando los valores de torsion mencionados y un radio de polea de 0.07 m, se
calcularon las fuerzas correspondientes a la flexion y a la extension del sistema mediante
la ecuacién 4.7. Estos célculos permiten estimar la magnitud de la fuerza transmitida a
través del mecanismo de actuacion, lo que constituye un paso fundamental para

garantizar la adecuada seleccién de los componentes y la eficiencia del sistema.

Fuerza de extension

F=L= 204Nm _ 2914.29N
"R 0.07m '
Fuerza de flexién
po L LOONM e aN
"R 0.07m '

Utilizando los resultados obtenidos y aplicando la ecuacion propuesta por Shi et al. en
2022 [85] (Ecuacion 7 en el manuscrito de referencia), se procedio a calcular el par de
torsion de la polea encargada de accionar el movimiento del sistema de actuacién. Esta
polea corresponde a la polea superior, la cual se encuentra directamente acoplada al
motor del dispositivo disefiado en este trabajo. El calculo del par de torsion se realizo
mediante la ecuacion 4.8 (correspondiente a la Ecuacion 7 de [85]), obteniéndose como
resultado un valor de 95 Nm. Este valor es representativo de las condiciones de operacion
del sistema y constituye un criterio fundamental para la seleccion del actuador, ya que
define la capacidad mecanica necesaria para reproducir los movimientos de flexion y

extension de la rodilla en condiciones seguras y funcionales.
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Tgp(0) = (Teg(t) = Trg(£))Rgp (4.8)

Donde:

Teg(t) es la tension de extension, la Tiy(t) es la tensidon de flexidn y Rgp es el radio de la

polea.

Tgp(t) = (2914.29N — 1557.14N)0.07 m
7,4p(t) = (1357.15N)0.07 m
Tgp(t) = 95 Nm

Con base en el par de torsion calculado y en la literatura revisada, se propone la
utilizacion de un motor de corriente continua con un par maximo de 95 Nm. Dicho motor,
mediante programacion, permite regular la velocidad tanto durante el ciclo de marcha
como en los movimientos de levantarse o sentarse. Esta capacidad de control facilita la
adaptacion de las velocidades a los distintos requerimientos, lo que posibilita replicar de

manera precisa los movimientos segun la actividad realizada.

4.6. Tarjetas de control

Estudios recientes han desarrollado nuevos equipos de medicién, procesamiento de
informacioén y control, los cuales encuentran aplicaciones relevantes en el ambito de la
biomecanica, particularmente en el registro del movimiento y de las fuerzas de inercia
asociadas al movimiento humano. En el presente trabajo se analizaron los dispositivos
de control y adquisicion de datos, haciendo énfasis en el uso de médulos inerciales para
la medicion, el registro del desplazamiento y el seguimiento de trayectorias. Se revisaron
los médulos de interfaz, como la tarjeta Arduino Uno, el médulo de control de motores de
corriente continua mediante puente H, los mdédulos de comunicacién Bluetooth y la

programacion de dichos componentes utilizando lenguaje C y Matlab/Simulink.
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4.6.1. Sensores Inerciales IMUs

En la actualidad, el uso de sistemas de captaciébn y procesamiento de datos en
dispositivos biomecatronicos es cada vez mas comuan, gracias a la versatilidad y
autonomia que proporcionan mediante sensores mioeléctricos y modulos inerciales. Este
avance se orienta particularmente al andlisis e interpretacién de tecnologias basadas en
IMUs.

Dicha tecnologia constituye una alternativa relevante para la adquisicion y manipulaciéon
de sefales vinculadas con parametros cinematicos de la articulacion de la rodilla, el muslo
y la pantorrilla, tanto en relacion con el ciclo de marcha como en actividades funcionales,
por ejemplo, sentarse y ponerse de pie. Se fundamenta en la integracién de sensores y
en el disefio compacto de las IMU, lo cual facilita su aplicacién en estudios biomecanicos

y en el desarrollo de dispositivos de rehabilitacion.

Cada vez es mas frecuente la incorporacion de estas unidades en el disefio de oOrtesis y
prétesis inteligentes para extremidades humanas. Las IMU presentan dimensiones y
masas reducidas, o que minimiza su interferencia con el movimiento y disminuye la
oscilacion del sensor al evaluar la cinematica de movimientos rapidos. Ademas, la
frecuencia de muestreo se ajusta para ser al menos el doble de la frecuencia mas alta de
la sefial de interés, garantizando precision en los resultados.

Las IMU pueden incluir sensores inerciales como giroscopios, acelerémetros, sensores
de fuerza y galgas extensiométricas, capaces de generar pequefias sefales eléctricas
gque posteriormente son procesadas para controlar los movimientos de los dispositivos
[66], [67].

Estas unidades permiten detectar cambios de direccién y angulos durante el movimiento,
lo que hace posible calcular la posicion, la velocidad y la aceleracion de la extremidad en
diferentes fases del ciclo de marcha. Para su colocacion, se recomienda una fijacion
directa sobre la piel y lo més rigida posible, a fin de evitar alteraciones en las mediciones.
En consecuencia, no se aconseja fijar los sensores en la ropa, en bolsillos flexibles ni

sobre tejido blando (grasa o musculo), y debe evitarse su instalacion en proximidad a
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articulaciones donde puedan interferir con el movimiento. Como se expuesto en la
seccion 3.3.5, en este trabajo se optd por el médulo “Bluetooth AHRS IMU sensor

WT901BLECL” debido a sus caracteristicas de operacion.

Una forma de lectura e interpretacion de este sensor se realiza mediante la aplicacion
Wit Motion, desarrollada por los proveedores. Dicha aplicacién emplea el puerto serial
con una velocidad de transmision de 115200 baudios y permite visualizar en tiempo real
diversas graficas correspondientes a posicion, velocidad, aceleracion y campo
magnético. Asimismo, posibilita el registro de la informacién para que el usuario pueda

manipularla y analizarla posteriormente, ver Figura 63.

Figura 63. Aplicacion Wit Motion

También es posible realizar la programacion mediante Arduino, Matlab o Simulink, lo que
permite manipular y analizar los datos en tiempo real. A través de la programacion el
editor de Matlab (ver Apéndice B4), el usuario puede procesar la informacion de manera
sencilla y directa, ademas de visualizarla en tiempo real, como se muestra en la Figura
64.
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Figura 64. Pruebas del sensor WT901BLECL en MATLAB

4.6.2. Placas de control

Se implemento6 una programacion utilizando una tarjeta Arduino Uno junto con el médulo
de control de polarizacién de voltaje L298N, ver Figura 65, el cual funciona como un
puente H para el control de motores. Se desarroll6 un codigo que permite activar el motor
de corriente continua durante un intervalo de tiempo definido, posibilitando que el
dispositivo ejecute los movimientos de flexién y extension. La programacion en Arduino
ofrece la ventaja de ajustar de manera flexible tanto la velocidad como el tiempo de

operacion del actuador, adaptandose a los requerimientos especificos del sistema.

Figura 65. a) Tarjeta controladora L298N seleccionada para controlar actuadores. B) Esquema
de conexién de la tarjeta controladora L298N

Para ajustar la posiciéon y la velocidad del actuador, se programa la tarjeta Arduino para

habilitar los pines de PWM (modulaciéon por ancho de pulso), utilizando variables de 8 bits
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que permiten trabajar en un rango de 0 a 255 pasos. En este rango, el valor de 255
corresponde a un pulso completo (100%) en la alimentacion de voltaje de las terminales
PWM de la tarjeta, mientras que valores menores representan porcentajes proporcionales
del pulso en funcién del nimero asignado. La modulacion por ancho de pulso constituye
una técnica mediante la cual se modifica el ciclo de trabajo de una sefial periddica para
regular la energia suministrada.

En el caso de un motor de corriente continua, el PWM consiste en recortar el voltaje de
alimentacion mediante una onda cuadrada. La energia entregada al motor disminuye de
forma proporcional a la relacién entre la parte alta (255) y la parte baja (0) del ciclo de la
onda. De esta manera, se logré controlar con precision la velocidad del motor. En
términos practicos, se asigna un valor dentro de este rango a las terminales PWM (en el
cadigo Arduino, las variables ENA y ENB), el cual determina el voltaje efectivo aplicado
a los actuadores. En la Figura 66 se presenta la conexion entre la tarjeta Arduino y la

placa de control L298N.

Figura 66. Configuracion de conexion de actuador

4.6.3. Motor de CC

Con base en lo expuesto en la seccion 4.4, donde se describe el calculo de la capacidad
y el torque necesario para movilizar una extremidad inferior, se determin6 que se requiere
un torque de 95 Nm. En la literatura revisada se observa que los distintos dispositivos
propuestos emplean actuadores con valores de torque variables. Para este trabajo se

selecciond un motor de corriente continua de 24 V y 120 rpm, acoplado a una caja

89



Capitulo 4. Metodologia

reductora de engranes con relacion 1:100 y un encoder de 1000 pulsos por vuelta, ver

Figura 67.

Figura 67. Motor de CC

4.7. Estrategias de control de la Ortesis para rodilla

El control automatico constituye un elemento fundamental en los procesos industriales y
médicos, ya que permite optimizar el desempefio de los sistemas dinamicos, facilita la
ejecucion de operaciones repetitivas y contribuye al incremento de la productividad. En
este sentido, los sistemas de control deben considerarse desde la etapa de disefio y
durante la manipulacién de mecanismos y/o prototipos de sistemas biomecatrénicos,
dado que el control regula la interaccion entre los distintos elementos mediante variables
con rangos previamente establecidos, de acuerdo con los requerimientos funcionales
para mantener el movimiento o una posicién precisa durante la ejecucién de los procesos.
En la literatura se reporta una amplia variedad de técnicas de control aplicadas a sistemas
biomecatrénicos, entre ellas: PD, PID, control de impedancia, control robusto y control
mediante l6gica difusa. Esta Ultima constituye un enfoque empleado principalmente en
sistemas de dificil modelado, es decir, en aquellos para los cuales no se dispone de un
modelo matematico formal. El control difuso se caracteriza por su amplio rango de
operacion y elevada adaptabilidad, lo que lo convierte en una alternativa adecuada para
sistemas no lineales. Ademas, permite incorporar conocimiento basado en la experiencia
humana en el disefio de controladores capaces de ejecutar tareas de manera eficiente.

El objetivo de aplicar estas técnicas es lograr movimientos estables y precisos, que no
interfieran con la cinematica natural de las extremidades. Con base en lo revisado, en
este trabajo se presenta la implementacion y adecuacion de un sistema de control difuso

PID en el dispositivo de oOrtesis para rodilla.
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4.7.1. Modelo dinamico

En la simulacién de dispositivos biomecatronicos, resulta esencial considerar tanto la
cinematica como la cinética de los sistemas en desarrollo. Esto permite ejercer un control
adecuado y eficiente sobre los movimientos requeridos, ya sea en tareas de rehabilitacion
0 en el seguimiento preciso de trayectorias. Mediante la construccion de modelos
matematicos, ya sean simplificados o robustos, es posible caracterizar los movimientos
del sistema, asi como anticipar y compensar las posibles perturbaciones externas que
pudieran afectar su desempefio.

Con el objetivo de registrar y manipular la posicion angular de la pantorrilla durante el
movimiento de flexion-extension de la ortesis de rodilla, se recurre al desarrollo de un
modelo matematico que describe la dinamica de dicho movimiento. Este modelo se
obtiene a partir del analisis de un péndulo simple y se fundamenta en las ecuaciones de
movimiento de Euler-Lagrange, lo que permite representar de manera aproximada el
comportamiento dindmico de la extremidad y establecer las bases para el disefio del

sistema de control, ver Figura 68.

Figura 68. Esquema de la ortesis.
El formulismo de Euler — Lagrange esta dado por:

d(@L) or_, “9)
dt aql aql l .

El Lagrangiano se define como la diferencia entre la energia cinética total y la energia

potencial total del sistema. Matematicamente, se expresa como:
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L=T-V (4.10)

mi262

2
Aplicando la ecuacion (4.11) de Euler-Lagrange al Lagrangiano definido previamente, se

L =

+mglcos 8 (4.11)

obtiene el modelo mateméatico que describe la dinamica del sistema del péndulo simple.

El resultado se expresa como:

0 =T(r—b9—mglsin9)
m (4.12)

El modelo linealizado puede obtenerse considerando que las variaciones alrededor del
punto de equilibrio son pequefias, es decir, que el angulo 6 es cercano a cero. Bajo esta
condicion, se aplica la aproximacion trigopnométrica (sin 6 = 6).

1

0 =—
ml?

T — b — mgle
( 919) (4.13)

Trayectoria deseada

Un aspecto importante en el disefio y fabricacion de dispositivos biomecatronicos es la
incorporacion de un sistema de control con seguimiento de trayectorias. Este tipo de
control resulta fundamental cuando se busca reproducir movimientos naturales y
repetitivos de manera estable, especialmente en procesos de rehabilitacion, donde la
precision y la suavidad del movimiento son determinantes para la recuperacion del
paciente. Para la definicion de la trayectoria a seguir, se consideré el desarrollo de un
polinomio, el cual permite generar un movimiento suave y continuo a lo largo de todo el
recorrido. De esta forma, se garantiza que tanto la aceleracion como la deceleracion se
realicen de manera gradual, evitando movimientos bruscos que puedan comprometer la
seguridad o la comodidad del usuario.

En la Figura 69 se muestra la trayectoria propuesta similar al ciclo de caminata, en la cual
se observa cdmo el polinomio describe un perfil armoénico de movimiento, adecuado para
el control del dispositivo durante las fases de flexion y extension de la rodilla. El ciclo de
caminata completo tiene una frecuencia tipica aproximadamente de 1.1 Hz (un paso por
segundo). Se consideré este seguimiento de trayectoria como estrategia para validar que

el dispositivo ortopédico logre realizar el recorrido completo de flexion y extension a
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diferentes angulos y diferentes velocidades, por esta razon en la Figura 69 se muestra

un ciclo completo de 10 segundos.

Figura 69. Ciclo de caminata con polinomio 4, 5, 6, 7.

El seguimiento de la trayectoria del prototipo se describe mediante el polinomio de Bézier,
definido en la ecuacion (4.6) y Apéndice B.3, con pardmetros especificos: y; = 252,y, =
1050,y5 = 1800,y, = 1575,y = 700,y = 126, como se detalla en la seccién 4.2.2. La
aplicacion de esta funcion polinomial permite generar trayectorias continuas y estables,
con curvas suaves y precisas, adecuadas para realizar desplazamientos controlados.

El uso de trayectorias de referencia basadas en polinomios de Bézier constituye un
método sencillo y eficaz para validar la fiabilidad de los dispositivos biomecatrénicos en
la ejecucién de movimientos deseados de manera fisica. En el caso particular de este
dispositivo, se propone que el patrén de referencia sea el ciclo de caminata normal. En
Simulink se implemento la adecuacién del polinomio de Bézier, ver Figura 70a, con el
objetivo de validar que el dispositivo de la 6rtesis reproduce el 100 % del ciclo similar al

de marcha en un tiempo aproximado de 10 segundos, como se muestra en la Figura 70b.
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a. Esquema del ciclo de caminata/Bézier

b. Trayectoria deseada

Figura 70. Trayectoria deseada Polinomio Bézier.

4.7.2. Codigo de control de motor a lazo abierto

Se desarrollé un cadigo preliminar en Matlab con el objetivo de verificar que el movimiento
de la union tipo esfera con la polea no presentara singularidades. Dicho codigo
implementa el movimiento de flexion y extension del actuador, permitiendo la interaccion

con el usuario a través de la ventana de comandos. En esta interfaz, el usuario selecciona
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el tipo de movimiento a ejecutar (flexion o extension) y dispone de la opcidn de repetir la
accion o finalizar el programa. La logica de la programacion se basa en el tiempo de
operacion del motor de corriente continua, configurandose como un esquema de control
en lazo abierto, donde es el propio usuario quien determina el tiempo de funcionamiento
del motor para alcanzar la posicion deseada. Para ello, el codigo hace uso de condiciones
if para la toma de decisiones y de ciclos for para gestionar la repeticion de los movimientos
(ver Apéndice B5).

Con la programacion desarrollada se realizaron pruebas iniciales utilizando el dispositivo
fabricado en PLA. Los resultados mostraron un desempefio satisfactorio, ya que el
sistema ejecutd los movimientos de flexion y extensiéon sin presentar singularidades. El
disefio de la union tipo esférica, en conjunto con la integracion de la polea, permitié un

movimiento libre y continuo, logrando un rango de flexion superior a 120° en la értesis.

4.7.3. Control del motor de corriente continua

El programa descrito en la seccion 4.7.2 corresponde a una manipulaciéon en lazo abierto,
lo que implica determinar la posiciéon de la pantorrilla a partir de la estimacion del tiempo
de operacidén del actuador. Este enfoque vuelve al sistema susceptible a errores e
inestabilidades. Para mitigar dichas limitaciones, se propone la integracién de sensores
inerciales, los cuales permiten obtener una medicion precisa de la posicion de la
pantorrilla y regular la velocidad de movimiento de la extremidad. La incorporacion del
encoder del motor de corriente continua posibilita el conteo de pulsos generados por cada
vuelta del eje. A partir de este conteo y de la informacién proveniente de los sensores
inerciales, es posible calcular con mayor exactitud la posicion de la extremidad. En la
Figura 71 se presenta el esquema en Simulink utilizado para contabilizar los pulsos del
encoder, el cual se implementa mediante la conexion de las sefiales del mismo a los

pines 2 y 3 del microcontrolador Arduino Uno.
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Figura 71. Esquema en Simulink de encoder.

Se program6 en Simulink el control del actuador de la értesis robotica mediante la
implementacion de una funcién en un blogue denominado puente H, el cual permite
invertir el sentido de giro y controlar el movimiento de flexion y extensién. Se establecio
la conexién del voltaje de entrada a los pines de salida del puente H L298N, mientras que
los pines IN1 e IN2 del médulo se conectaron a los pines 6 y 7 de la placa Arduino Uno,
ver Figura 66. Se integrd un control PID basico en la programacion con el propdésito de
caracterizar el comportamiento dinamico del actuador de la ortesis de rodilla. Para su
implementacion fue necesario actualizar algunos complementos del software Matlab,
especificamente las librerias “Arduino_io_lib”, que facilitan la comunicacién y la

interaccidn entre la placa Arduino Uno y el entorno Matlab/Simulink.
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Figura 72. Esquema en Simulink control de giro.

Es importante sefialar que esta programacion tuvo un cardcter preliminar y permitié
validar la funcionalidad de la ortesis de manera rapida y sencilla, demostrando la
capacidad del dispositivo para ejecutar el movimiento de flexién y extensién. A través de
estas pruebas se confirmé la manipulacion adecuada del actuador, alcanzando el rango

maximo tanto en la flexibn como en la extension.

4.7.4. Control Difuso PID

Con base en la investigacion descrita en 2018, por Ochoa et al. [91], en 2013, Nuchkrua
et al. [92] y en 2024, Zhao et al. [93], se propuso la implementacion y adaptacion de un
control difuso PID para regular la accion del actuador en la ortesis. La programaciéon de

ganancia se llevo a cabo mediante reglas difusas de autoajuste y razonamiento basadas
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en el modelado del sistema, con el objetivo de determinar los parametros de ganancia
del controlador PID. Estas ganancias fueron obtenidas a través del método de
sintonizacion de Ziegler-Nichols, el cual se fundamenta en la respuesta de paso
transitorio del sistema bajo condiciones de funcionamiento, siguiendo un procedimiento
de prueba y error. De esta manera, se determinaron los valores de las ganancias del
controlador [94].

Para el disefio de un controlador difuso es necesario seleccionar los parametros
adecuados, entre los que destacan la eleccion de la funcion de membresia y la
formulacién de la base de reglas difusas [95], [96]. En este sentido, cuando la respuesta
de control se aproxima al punto de andlisis, la funcion de pertenencia correspondiente a
la variable linglistica debe presentar un rango mas estrecho. De hecho, el nUmero de
valores linguisticos y el factor de contraccidn constituyen los parametros esenciales para

establecer las funciones de pertenencia de cada variable linguistica [97].

4.7.5. Reglas de control difuso PID

Las reglas difusas, el mecanismo de inferencia max—min y el proceso de defuzzificacion
se establecieron con base en el modelo de Mamdani, con el objetivo de ajustar las
ganancias PID de Kp, Ki, y, Kd. Como se describe en 2018, por Ochoa et al. [91], en
2013, Nuchkrua et al. [92] y en 2024, Zhao et al. [93], el control PID se implementa a
partir de las operaciones proporcionales, integrales y derivativas, segun se expresa en la
ecuacion (4.14).

Para la adecuacion del control difuso en la értesis de rodilla, se definieron las funciones
de membresia correspondientes, las cuales fueron implementadas en el entorno
Matlab/Simulink mediante el comando “fuzzylLogicDesigner” en la ventana de comandos.
La correcta construccion de estas funciones de pertenencia constituye un aspecto
fundamental para garantizar el desempefio adecuado del controlador difuso. En la Figura

73 se presentan las reglas utilizadas para la implementacion del control difuso.

d
v(t) = Kpe + ky f edt + kdd—i (4.14)

98



Capitulo 4. Metodologia
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Figura 73. Funciones de membresia.

En [92], [93] se considerd implementar el mecanismo de inferencia max-min; para AKp, la
regla es i:if ees ALy ées A, entonces AKp es By;i = 1,...,49; para AKi, la regla es
i:if ees Aé yées Aé entonces AK; es B,j;j =1,..,49; para  AKop, la regla es
i:if ees AX y é es A% entonces AK), es Bi; k = 1,...,49; las reglas difusas de los modulos

de autoajuste se muestran en las Tablas 21-23.

Tabla 21. Reglas difusas para AKp

e e NB NM NS Z0 PS PM PB
NB PB PB PM PM PS Z0 Z0
NM PB PB PM PS PS Z0 NS
NS PM PM PM PS Z0 NS NS
Z0 PM PM PS Z0 NS NM NM
PS PS PS Z0 NS NS NM NM
PM PS Z0 NS NM NM NM NB
PB Z0 Z0 NM NM NM NB NB
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Tabla 22. Reglas difusas para AK|

é NB NM NS ydo) PS PM PB
NB NB NB NM NM NS Z0 ZO
NM NB NB NM NS NS ZO ZO
NS NB NM NS NS ZO PZ PS
ZO NM NM NS ydo) PS PM PM
PS NM NS ydo) PS PS PM PB
PM ydo) Z0 PS PS PM PB PB
PB ZO Z0 PS PM PM PB PB

Tabla 23. Reglas difusas para AKp

e NB NM NS ZO PS PM PB
NB PS NS NB NB NB NM PS
NM PS NS NB NM NM NS ZO
NS ydo) NS NM NM NS NS ZO
ZO ydo) NS NS NS NS NS ZO
PS ZO Z0 yde} ZO ZO ZO ZO
PM PB NS PS PS PS PS PB
PB PB PM PM PM PS PS PB

4.7.6. Modelo en Simulink del control difuso

Para la construccion del modelo de simulacién del sistema con controlador PID difuso en

MATLAB/Simulink, se incorporaron los parametros obtenidos mediante el algoritmo de

enjambre de particulas, utilizado para optimizar y determinar los factores de difuminacién.

El modelo de simulacién se conformd principalmente por un controlador PID difuso, una

sefial de perturbacion, el sistema a controlar y el punto de consigna de referencia,

integrando la funcién de transferencia en lazo cerrado junto con los parametros PID [91],

[93]. La Figura 74 ilustra la estructura general del sistema implementado.
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Figura 74. Diagrama de Simulink del control difuso PID.

Tomando como referencia las condiciones, caracteristicas y el diagrama del control difuso
PID propuesto en 2024, Zhao et al. [93], se llevé a cabo una adecuacion de dicho

algoritmo para su implementacion en la értesis de rodilla desarrollada en este trabajo. En

este caso, se considero la trayectoria resultante a partir del polinomio de Bézier descrito

en la seccion 4.7.1. En la Figura 75 se presenta el diagrama de bloques que integra la

trayectoria deseada, el control difuso y la planta de control del sistema, correspondiente

al prototipo virtual modelado en Adams, empleado para la co-simulacién entre Adams y

Matlab/Simulink.
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Figura 75. Diagrama de Simulink del control/planta de Adams.

Para la co-simulacién se realizaron diversas pruebas, considerando distintos tiempos
para completar el ciclo de marcha al 100 %. Esto permitié analizar el desempefio de la
ortesis a diferentes velocidades, ya que a mayor tiempo de simulacién la velocidad de
ejecucion del movimiento flexién-extension disminuye, mientras que, a menor tiempo la
velocidad aumenta.

La co-simulacion entre Adams y Matlab/Simulink se efectué sobre el dispositivo
biomecatrdonico virtual de la ortesis de rodilla, tomando como referencia los parametros
establecidos en 2018, por Ochoa et al. [91] y en 2024, Zhao et al. [93]. Con el propdésito
de realizar una comparacion con técnicas de control convencionales, se implementé
ademas un control PID clasico de Matlab/Simulink, el cual emplea por defecto los valores
Kp=1, Ki=1 y Kd4=0. Se llevaron a cabo simulaciones para tiempos de 10 y 42 segundos
en el desarrollo del ciclo de marcha. Se evalu6 un segundo escenario en el que al
controlador PID clasico se le asignaron valores ajustados de Kp=8.5, Ki=23 y K4=0.5 [91],
[93]. Finalmente, estos resultados fueron contrastados con los obtenidos mediante el

control PID difuso.
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Resultados.

5.1. Simulacién de validacién de la 6rtesis

5.1.1 Adams

Con la aplicacion de la fuerza acondicionada y la funcién if en la simulaciéon de la oOrtesis,
se obtuvo un desplazamiento maximo de 119.259° en la parte inferior del dispositivo. Este
valor corresponde a la posicion final predeterminada, la cual se establecié con el
propdsito de evitar el contacto de la base de la pantorrilla con la base del muslo. En la
Figura 76 se aprecia que, al alcanzar dicho desplazamiento de 119.259°, la velocidad del
dispositivo es de 0 °/s, lo que ocurre en un tiempo aproximado de 3 segundos. Se observa
que, en la mitad del recorrido, cercano a los 54.426°, el sistema alcanza su velocidad
méaxima de 54.36 °/s, con un tiempo aproximado de 1.456 segundos.
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Figura 76. Resultados de la simulacion de la értesis.

5.1.2 Co-simulacién Adams/Simulink

Al realizar la co-simulacion, se observd un desempefio eficiente del dispositivo en el
seguimiento de la trayectoria deseada, definida a partir del polinomio de Bézier. En la
Figura 77 se presenta la comparacion entre la trayectoria de referencia (xd), mostrada en
color azul, y la trayectoria obtenida mediante la simulacion de la ortesis, en color naranja.
Estas trayectorias corresponden al movimiento de flexion, desarrollado en un tiempo

propuesto de 3 segundos, alcanzando la posicion objetivo de 511/8 rad (112.5°).
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>

0.5F .

O -

0 0.5 1 1.5 2 25 3
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Figura 77. Seguimiento de la trayectoria deseada (xd) para Flexion.
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En la Figura 78 se muestra la grafica correspondiente al seguimiento de la trayectoria
deseada durante el movimiento de extension, la cual presenta un comportamiento similar
al obtenido previamente en el movimiento de flexion. En este caso, la trayectoria se
ejecutd en un tiempo propuesto de 3 segundos, iniciando el desplazamiento en 511/8 rad

(112.5°) y finalizando en la posicion de 0°.

2k xd Extension | 1
X Extension
1.5F
=]
®
0.5+
D_
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3

Time (secs)

Figura 78. Seguimiento de la trayectoria deseada (xd) para Extension.

En la Figura 79 se presenta la gréafica del seguimiento de la trayectoria para el movimiento
completo de flexién-extension. En la grafica, la curva de color azul corresponde a la
trayectoria deseada, mientras que la de color naranja representa la trayectoria obtenida
por la ortesis durante la co-simulacién. EI movimiento se desarrollé en un tiempo
propuesto de 6 segundos, alcanzando la posicion maxima de 51/8 rad en los primeros 3

segundos, para posteriormente retornar a la posicién inicial.
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Figura 79. Seguimiento de la trayectoria completa Flexién/Extension.

En el proceso de simulacion realizado en Adams para el movimiento de flexién-extension,
donde se aplica el momento de torsion sobre las uniones esféricas, asi como en la co-
simulacién Simulink/Adams para el seguimiento de la trayectoria propuesta mediante la
aplicacion del polinomio de Bézier y un sistema de control PID, tal como se describe en
la seccidn 4.3, se observa que el dispositivo de la Ortesis logra replicar con precision los
movimientos planteados. El seguimiento de la trayectoria se desarrolla de manera suave
y continua en los puntos extremos de cada recorrido, lo que evidencia que no se
presentan perturbaciones ni impactos repentinos en los instantes iniciales o finales de

cada trayecto.

5.2 Andlisis estatico de las estructuras

El analisis estatico, descrito en la seccion 4.4, se aplico a todas las piezas que conforman
el prototipo de la ortesis para rodilla. En particular, los resultados obtenidos para la base
ajustable del muslo muestran una tensiéon de 1.071x10° N/m? y un desplazamiento

maximo de 1.299 mm, tal como se presenta en la Tabla 24.
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Tabla 24. Resultados de la estructura ajustable para muslo.

Estructura ajustable para muslo

Tensiones (¢ = N/m?) Desplazamiento (4 = mm)
Tensiéon maxima Desplazamiento maximo
5.779 x 107 N/m? 0.00287 mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad
Deformacion unitaria maxima Factor de seguridad: 0.95
Factor de seguridad:
5.675x 1074 55 MPa
FDS = ————=0.96
5.7 X 107Pa

En la Tabla 25 se presentan los resultados obtenidos para la estructura ajustable de la
pantorrilla. Dichos resultados corresponden al analisis estatico realizado sobre la pieza,

considerando el aluminio como material de fabricacion.
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Tabla 25. Resultados de la estructura ajustable para pantorrilla.

Estructura ajustable para pantorrilla

Tensiones (¢ = N/m?) Desplazamiento (4 = mm)
Tension maxima Desplazamiento maximo
5.7 X 107 N/m? 0.00267 mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad
Deformacion unitaria maxima Factor de seguridad: 0.97
Factor de seguridad:
5.248 x 10™* 55 MPa
FbS =57%107pa~ 7

Los resultados del andlisis de la estructura ajustable superior paralela al muslo muestran
gue la tension maxima generada por la carga aplicada es inferior al limite elastico del
aluminio, garantizando asi la integridad estructural de la pieza. Se obtuvo un

desplazamiento maximo de 0.101 mm, tal como se presenta en la Tabla 26.
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Tabla 26. Resultados de la estructura ajustable superior paralela al muslo.

Estructura ajustable superior paralela al muslo

Tensiones (¢ = N/m?) Desplazamiento (4 = mm)

Tensiéon maxima Desplazamiento maximo

4.221 x 107 N/m? 0.101 mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad

Deformacion unitaria maxima Factor de seguridad: 2.504 x 1072
Factor de seguridad:
-3 55 MPa
041410 FDS = ————< = 0.0249

2.202 x 10°Pa

En el andlisis estatico de la estructura ajustable inferior paralela al muslo, se obtuvo una
tension maxima de von Mises de 2.88x107 N/m?, valor que se encuentra por debajo del

limite elastico del aluminio considerado como material de fabricacion. El desplazamiento
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maximo registrado fue de 0.015 mm, lo que indica una adecuada rigidez estructural de la

pieza. Los resultados de este analisis se presentan en la Tabla 27.

Tabla 27. Resultados de la estructura ajustable inferior paralela al muslo.

Estructura ajustable inferior paralela al muslo

Tensiones (6 = N/m?) Desplazamiento (1 = mm)
Tensién maxima Desplazamiento méaximo
2.887 x 107 N/m? 0.015 mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad
Deformacién unitaria maxima Factor de seguridad: 1.911
Factor de seguridad:
0.392 x 1073 55 MPa
FDS = —————=1.
s 28.87 MPa 905
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En el andlisis estatico de la unidn tipo esfera superior, se obtuvo una tension maxima bajo

la carga aplicada que resulta menor al limite elastico del acero inoxidable, material

considerado para su fabricacion. De igual manera, el desplazamiento maximo registrado

fue de 1.622x10° mm, lo cual refleja una alta rigidez de la pieza frente a los esfuerzos

aplicados. Los resultados de este analisis se presentan en la Tabla 28.

Tabla 28. Resultados de la union tipo esfera.

Unioén tipo esfera (superior)

Tensiones (6 = N/m?)

Tension maxima
3.437x105 N/m?
Deformaciones unitarias

Deformaciéon unitaria maxima

1.175x 107°

Desplazamiento (u = mm)

Desplazamiento méaximo
1.622x107° mm
Factor de seguridad

Factor de seguridad: 501.4

Factor de seguridad:

FDS = 172 MPa _ _ 500.44
7 0.3437 MPa T
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En el andlisis estéatico de la union tipo esfera inferior, se obtuvo una tension maxima de
2.653x107 N/m? y un desplazamiento maximo de 4.343x10° mm. Estos valores se
encuentran por debajo del limite elastico del acero inoxidable, garantizando que la pieza
mantenga su integridad estructural bajo la carga aplicada. Los resultados se presentan
en la Tabla 29.

Tabla 29. Resultados de la unién tipo esfera.

Unioén tipo esfera (inferior)

Tensiones (¢ = N/m?) Desplazamiento (4 = mm)

Tensién maxima Desplazamiento méximo

2.653x107 N/m? 4.343x1073 mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad

Deformacién unitaria maxima Factor de seguridad: 6.496
Factor de seguridad:
9.497 x 1077 172 MPa
FDS =265 Mpa
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Los resultados del analisis estatico de las piezas paralelas a la pantorrilla, tanto superior
como inferior, se presentan en las Tablas 30 y 31, respectivamente. En ambos casos, los
valores obtenidos para la tensiébn de von Mises se encuentran por debajo del limite
elastico del aluminio, mientras que los desplazamientos maximos registrados son
pequefios, lo que confirma la adecuada resistencia y estabilidad estructural de estas
piezas bajo la carga aplicada.

Tabla 30. Resultados de la estructura superior paralela a la pantorrilla.

Estructura ajustable superior paralela a la pantorrilla

Tensiones (6 = N/m?) Desplazamiento (4 = mm)
Tensién maxima Desplazamiento méaximo
4.526x107 N/m? 1.472x107! mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad
Deformacién unitaria maxima Factor de seguridad: 1.219

Factor de seguridad:
5.073 x 1074 55 MPa

FDS = 4526 mpa -~ 121
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Tabla 31. Resultados de la estructura inferior paralela a la pantorrilla

Estructura ajustable inferior paralela a la pantorrilla

Tensiones (6 = N/m?) Desplazamiento (4 = mm)
Tensiéon maxima Desplazamiento maximo
2.67x107 N/m? 1.824x107%2 mm
Deformaciones unitarias Factor de seguridad
Deformacién unitaria maxima Factor de seguridad: 2.066

Factor de seguridad:
3.503 x 107* 55 MPa
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En la Tabla 32 se presentan los resultados globales obtenidos para el esfuerzo maximo
y minimo, el desplazamiento, las deformaciones unitarias y el factor de seguridad de
todos los elementos que conforman el disefio del dispositivo de la értesis virtual. Estos
resultados se calcularon considerando los materiales propuestos para su fabricacion:

aluminio 6061, acero inoxidable y PLA.

Tabla 32. Resultados del analisis estéatico del disefio del prototipo virtual.

Piezas Material  Tensiones (¢ = N/m?) Desplazamiento Deformaciones unitarias Factor de
(1 = mm) (e) seguridad
Maximo Minimo Maxim  Minimo Maximo Minimo Maximo  Minimo
0
Base muslo Alumini 5.77 x 107 4794 x 1078 0.002 1.000 5.675 x 1074 3.501 1.15 9.54
0 6061 87 x 10730 x 1071° x 1013 x 1071t
Base pantorrilla ~ Alumini 5.703 6.094 x 1077 0.002 1.000 5.248x10™* 1.8x107Y 9.05 9.67
0 6061 x 107 679 x 10730 x 1013 x 1071
Estructura Alumini 4.221 2.123 x10™  0.101 0 0414 x 1073 117 x 1077 2598 1.307
ajustable muslo 06061 x 107
superior
PLA 4,187 2.657 x 10* 2.001 0 8.12x 1073 3.42x107% 2070 1.313
x 107
Estructura Alumini 2.88 x 107 1.059 x 103 0.015 0 0.392x 1073 7.83x10"° 52100 1.911
ajustable muslo 06061
inferior PLA 2.898 1163x10° 0302 0 797x 1073  1.62x10~7 47290  1.898
x 107
Unién tipo Acero 3.437x10° 1.207 x 1071 1.622 0 1.175 x 107° 1.728 1.427 501.4
esfera superior  inoxidab x 1075 x 10711 x 10°
le
Union tipo Acero 2.653x107 2.87 4.343 0 9.497 x 1075 3.508 6.004 6.496
esfera inferior inoxidab x 1073 x 10710 x 107
le
Estructura Alumini 4.526 3.687 x 103 0.1472 1x1073% 5072x107* 2.731 14960 1.219
ajustable 0 6061 x 107 X 1077
pantorrilla
superior PLA 4.482 3.998 x 103 2.902 1x 10730 1.02 x 1072 6.049 13760 1.227
x 107 x 1076
Estructura Alumini 2.67 x 107 2.587 x 10? 1.824 0 3.503 x 107* 2.129 2.131 2.066
ajustable 06061 x 1072 x107° x 10°
pantorrilla
inferior
PLA 3.454 29x 103 0.431 0 9.88 x 1073 8.7 x 1077 18930 1.593
x 107
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Con los resultados mostrados en la Tabla 32 se confirma que el disefio de la ortesis
constituye una estructura rigida y estable para la articulacion de la rodilla, capaz de
soportar aproximadamente el 70% del peso total de una persona promedio de 75 kg
durante la fase de apoyo en el ciclo de caminata. Los valores de tension obtenidos se
encuentran por debajo del limite elastico del aluminio, del acero inoxidable y del PLA,;
mientras que los desplazamientos maximos resultan menores a 1 mm en todos los casos,
y el factor de seguridad se encuentra en un rango menor a 2. En aquellas piezas donde
el factor de seguridad resultd inferior a 1, se recomienda incrementar el espesor:
inicialmente, las bases del muslo y la pantorrilla se disefiaron con un espesor de 5 mm,
pero para mejorar la seguridad estructural se recomienda aumentar a 7 mm. Con estos
resultados preliminares se establece la viabilidad constructiva del prototipo, utilizando
aluminio para las estructuras ajustables del muslo y la pantorrilla, acero inoxidable en las
articulaciones tipo esfera para reducir el desgaste por friccion, y Nylamid en las bases del

muslo y pantorrilla con el fin de disminuir el peso total de la Ortesis.

5.3. Resultados de control de giro

Con la implementacion del control de giro del actuador, descrito en la seccion 4.7.3 y
acoplado a la impresién en 3D del dispositivo utilizando material PLA, se logré reproducir
el movimiento de flexion y extension del dispositivo ortopédico de la Ortesis para rodilla.
Durante este movimiento se aprecia el desplazamiento de la pantorrilla hacia el muslo
dentro de la ortesis, alcanzando un rango de movimiento de 120°, ver Figura 80. El
sistema de control permite ademas regular la velocidad en funcién de la saturacién
aplicada a la sefial PWM del controlador L298N, lo que garantiza un ajuste flexible del

desemperio del actuador en la simulacion del movimiento articular.
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Figura 80. Prototipo fisico fabricado en PLA.

Los resultados obtenidos en esta prueba demuestran que el dispositivo fisico es capaz
de ejecutar el movimiento de flexion y extension de manera controlada. En la Figura 81
se muestran los resultados de la aplicacion del control del actuador. En la primera gréafica
se observa la sefial de alimentacion de entrada al puente H, generada mediante un cédigo
en Matlab a través de la condicion If. La segunda grafica presenta la lectura del
codificador (encoder), utilizada como retroalimentacion para detener la alimentacion del
actuador en la posicién establecida. En esta prueba se manipulé la posicién del actuador
en 120°, 60° y 20°. La tercera grafica representa el control de la posicion deseada para
realizar el movimiento de flexion/extension, implementado mediante una sefial cuadrada
que produce un pulso de alimentacién cada vez que se efectia un cambio de posicion.
Para la posicion de 120° se observa un pico maximo de 120, para el cambio a 60° un

minimo de -60, y para los 20° un valle de -20.
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Figura 81. Control del actuador.

En la Figura 82 se presentan los picos de saturacion de los pines encargados de controlar
el giro del actuador. El pin 6 del Arduino regula el movimiento en sentido horario, lo que
produce el desplazamiento de la pantorrilla hacia el muslo con un rango de 120°. El giro
en sentido antihorario es controlado por el pin 7, que retorna la pantorrilla a la posicién
inicial de 0°.

Los resultados de este control evidencian que los pines se activan de forma alternada,
saturandose hasta que el actuador alcanza la posicién deseada y detiene su movimiento.
En la primera gréfica se observan dos crestas: la primera corresponde a la posicion de
60° y la segunda a la de 20°. En la segunda gréafica se muestra una Unica cresta, que
representa un movimiento directo hacia la posicion de 120°. Estos resultados confirman
gue el control de giro del actuador se logra de manera sencilla, ya que la regulacion de
los tiempos de alimentacion de los pines del Arduino asegura que el encoder registre la

lectura correspondiente a la posicion programada.
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Figura 82. Control de giro del motor.

5.4. Comparativo de la oOrtesis

Con los resultados obtenidos tanto en el disefio propuesto de la értesis robética de rodilla
Como se observa en el seguimiento de trayectorias expuesto en este trabajo, la értesis
propuesta presenta ventajas significativas en comparacion con las analizadas en la
literatura, especialmente en aspectos clave de disefio como el peso, los materiales, el
volumen, las restricciones de movimiento, la estabilidad de las articulaciones, la facilidad

de acceso y la adaptabilidad.

En la értesis robotica desarrollada se destacan caracteristicas relevantes en el aspecto
mecanico, al haberse disefiado como una estructura rigida, compacta, ligera, estable y
ajustable. Incluye una articulacion tipo esfera que permite el movimiento de flexion-
extension y posibilita considerar la ortesis para la ejecucion de movimientos de aduccion-
abduccién y rotacion interna-externa en combinacion con las articulaciones de cadera y

tobillo.
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En cuanto al control, se implementa un controlador difuso PID que ofrece mejores

resultados que un controlador PID clasico en términos de precision del movimiento de

flexion y extension.

Ademas, cuenta con un sistema de actuacién adaptable, el cual puede ajustarse en la

posicion o ubicacion que mejor convenga a los procesos de rehabilitacion o al uso diario

por parte del usuario.

La Tabla 33 presenta un comparativo con las értesis descritas en la literatura, destacando

aguellos dispositivos con disefios similares al aqui propuesto. Se sefalan las ventajas y

modificaciones introducidas en la értesis robética de rodilla desarrollada, lo que refuerza

su relevancia como alternativa innovadora en el campo de la rehabilitacion.

Tabla 33. Comparativo de ortesis.

Ortesis

Moon et al.
(2019)

Chinimilli et
al. (2019)

Fesharaki
et al. (2020)

Kim et al.
(2020)
Lee etal.
(2020)

Propuesta

Criterio

Sistema de

actuacion

Eléctrico

Eléctrico

Eléctrico

Eléctrico

Eléctrico

Eléctrico

Articulacién

Plana tipo bisagra,

cables Bowden

Plana tipo bisagra,
sistema de
engranes
Plana tipo bisagra,
sistema de

engranes

Plana tipo bisagra

Plana tipo bisagra

Union tipo esfera,

cables Bowden

Sensores Control

IMU’s Robusto
IMU’s y .
Difuso
EMG’s

De fuerza Robusto

EMG’s PD
De fuerza PD
Difuso
IMU’s
PID

Peso

1.57 kg

3.8 kg

2.1kg

Volumen

Compacto

Invasivo

Invasivo

Invasivo

Invasivo

Compacto

adaptabilidad

No ajustable

No ajustable

No ajustable

No ajustable

No ajustable

Ajustable
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5.5. Resultados simulacion del control difuso

La co-simulacién se realiz6 en dos escenarios: uno con una duracién de 10 segundos y
otro con 42 segundos, correspondientes al recorrido completo, como se menciono en la
seccion 4.7.2, se consideran estos dos escenarios con el proposito de validar el
seguimiento de trayectorias del dispositivo ortopédico. Los resultados muestran que el
prototipo de la Ortesis es capaz de realizar el seguimiento de trayectorias. En el caso del
control difuso PID con un tiempo de simulacion de 10 segundos, el dispositivo logra una
trayectoria similar a la deseada. Sin embargo, al aproximarse a los puntos maximos y
minimos del trayecto (cambios de giro del actuador), se observé un desfasamiento menor
a 1° durante la flexiébn de 20°, lo que representa aproximadamente el 17% del ciclo.
Posteriormente, al alcanzar el 45% del ciclo, la trayectoria se ajusta y coincide con la
trayectoria de referencia definida mediante el polinomio de Bézier. Durante la fase de
extension, en el 65% del ciclo se registra un desfasamiento de 2°, y al finalizar el

movimiento se observa un desfasamiento mayor a 2°.

Durante el cambio de movimiento se presentan singularidades en el desplazamiento del
dispositivo, originadas por la respuesta transitoria del sistema ante el cambio de polaridad
del actuador. No obstante, dichas singularidades se atentan rdpidamente con la
aplicacion del control difuso PID, ver Figura 83a.

Por otro lado, en la Figura 83b se observa el comportamiento del dispositivo durante el
seguimiento de la trayectoria deseada en una simulacion de 42 segundos. En este caso,
el prototipo logra reproducir el recorrido definido, presentando Unicamente una diferencia
aproximada de 1° en el cambio de flexidén a extension, correspondiente al intervalo entre
el 60% y el 70% del ciclo de marcha. A diferencia del escenario anterior, en esta
simulacion no se evidencia el efecto transitorio del sistema durante el cambio de

movimiento.
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a. b.
Figura 83. Simulacién/control difuso PID: a. simulacién en t=10 s y b. simulacion en t=42 s.

En la Figura 84 se presenta un comparativo de los tres controles aplicados en la co-
simulacion del prototipo virtual de la oOrtesis. Se observa que el control PID clasico
presenta un desfase considerable en el seguimiento de la trayectoria deseada. Por su
parte, el control PID ajustado con los mismos valores de Kp, Ki y Kd utilizados en el
control difuso PID muestra un desfase temporal durante el recorrido de ambos
movimientos, siendo mas notorio en la flexion de 60° del ciclo. No obstante, su
desemperio resulta similar al obtenido con el control difuso, registrando Unicamente un
desfase de 1° menor respecto a los angulos requeridos en la extension del ciclo de
caminata.

La trayectoria obtenida con el control difuso PID evidencia un comportamiento mas
estable y préximo a la trayectoria deseada, manteniéndose dentro del rango requerido
tanto en la flexibn como en la extension del ciclo. Sin embargo, en todos los controles
analizados se identifican singularidades en el cambio de movimiento (ya sea de flexion a
extension o viceversa) lo que refleja la presencia de una respuesta inestable del sistema
ante las variaciones de direccion. En la Figura 84a se aprecia que este paso transitorio
en la respuesta de seguimiento alcanza su estado estable en un tiempo menor durante
la simulacion de 42 segundos, en comparacion con la de 10 segundos. No obstante, se
observa también una menor robustez ante perturbaciones en el caso del control difuso
PID.
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a. b..

Figura 84. Comparativo de Simulacion/control difuso PID vs control PID: a. simulacién ent=10 s
y b. simulacién en t=42 s.

Los resultados obtenidos muestran el comportamiento virtual de la értesis con la
implementacion de un control PID clasico, evaluado con diferentes valores de Kp, Kiy
Kd. Se observa que la trayectoria seguida por el dispositivo es similar a la deseada,
aunque se presentan perturbaciones en los cambios de movimiento y tiempos de
estabilizacion relativamente cortos. En todos los casos analizados, el prototipo de la
ortesis logré realizar el seguimiento de la trayectoria propuesta dentro de los distintos
intervalos de simulacién, lo que confirma la capacidad del sistema de control para
reproducir el patron de movimiento requerido.

La implementacion de un control difuso PID evidencia un desempefio superior en
comparacién con el control PID convencional. Las perturbaciones presentan amplitudes
mas bajas y el tiempo de estabilizacion es menor, lo que permite un seguimiento mas
preciso de la trayectoria. La combinacion de ambas estrategias de control hace posible
el desarrollo de un controlador robusto, capaz de mantener una marcha estable y
ajustada a la trayectoria deseada. Con base en este analisis, se concluye que el uso de
un control difuso PID ofrece mejores resultados que los obtenidos con un control PID
clasico, especialmente en lo referente a la estabilidad y precisién del movimiento durante

los cambios de flexion y extension.
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Conclusiones

La revision de la literatura muestra una amplia variedad de propuestas en el disefio y
construccion de ortesis para rodilla, dirigidas a diferentes segmentos de la poblacion que
las requieren. Estas propuestas incluyen dispositivos para nifios, jovenes y adultos, con
enfoques que van desde la rehabilitacién hasta el apoyo en actividades de la vida diaria
o deportivas.

La aplicacién de estas Ortesis abarca desde la recuperacion funcional en pacientes con
alteraciones de la marcha hasta el aumento de potencia y rendimiento en usuarios sanos.
En este contexto, las ortesis robdticas de rodilla o exoesqueletos se configuran como
sistemas electromecanicos acoplados de manera paralela a las extremidades, orientados
principalmente al incremento de la fuerza, la velocidad y el desempefio del usuario. Sus
principales aplicaciones se encuentran en el &mbito militar e industrial, particularmente
en los exoesqueletos, mientras que en el area médica las értesis roboticas de rodilla se
destinan principalmente a la rehabilitacién de las extremidades inferiores.

A lo largo del tiempo, se han desarrollado diversos dispositivos ortopédicos para la
extremidad inferior, disefiando articulaciones de cadera, rodilla y tobillo, con variaciones
en formas, tamafos, peso y volumen, que pueden ser pasivas 0 activas, y que muestran
una creciente complejidad tanto en la estructura de los materiales empleados como en la
integracion de actuadores y sistemas de control. La diversidad de disefios responde al

area de aplicacién y al grupo poblacional que los necesita; en la mayoria de los casos,
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estas Ortesis se emplean en procesos de rehabilitacion, adaptandose a las necesidades
individuales de cada usuario.

En este trabajo se propuso el disefio de un dispositivo ortopédico aplicable tanto a la
rehabilitacion de personas con complicaciones patolégicas que afecten la marcha, como
a aquellas que hayan sido sometidas a una intervencion quirdrgica en la extremidad
inferior. Para su desarrollo se consideraron diversas variables relacionadas con la
fabricacion y usabilidad del dispositivo, tales como: peso, materiales, volumen,
restricciones de movimiento, estabilidad articular, facilidad de acceso, adaptabilidad,
eficiencia energética y viabilidad tanto biomecanica como comercial. Se contemplaron
pardmetros cinematicos (posicion, velocidad y aceleraciones angulares). En cuanto al
rango de movimiento, se establecié una posicibn minima de 5° en extensién y una
méaxima de 120° en flexion, con una velocidad méaxima de 14 rad/s y un torque de hasta
204 Nm.

La ortesis propuesta esta orientada a un perfil de usuario promedio con edades entre 18
y 85 afos, dentro de un rango antropométrico especifico. Se consideraron las siguientes
medidas: estatura entre 170 y 185 cm, peso menor a 100 kg, longitud del fémur (42-48
cm), diametro de la parte superior del muslo (15-18 cm), circunferencia del muslo en la
parte media (46-48 cm), distancia rodilla-tobillo (34-41 cm) y circunferencia de la
pantorrilla (32-36 cm). El disefio del dispositivo puede adaptarse a las necesidades del
usuario dentro de estos rangos establecidos [75], [98].

El uso de tecnologia avanzada representa una opcién viable en la captacion y
procesamiento de sefiales biomecanicas, tanto cinematicas como cinéticas, relacionadas
con las articulaciones de la rodilla, el muslo y la pantorrilla. Este enfoque se fundamenta
en la integracion de sensores y en la implementacién de unidades de medicion inercial
(IMU) en disefios compactos, lo que facilita su aplicacion en estudios biomecéanicos y en
el desarrollo de dispositivos de rehabilitacién de nueva generacion.

Con base en lo revisado y analizado en este trabajo, en relacion con el uso de sistemas
de control, adquisicion de datos, manejo de informacién y desarrollo de dispositivos
ortopédicos, se consideré la implementacion de modulos IMU para el control del
dispositivo de ortesis de rodilla. En particular, se seleccion6 el médulo Bluetooth AHRS

IMU Sensor WT901BLECL debido a sus caracteristicas de operacion, al ser un sensor
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multisensor con tecnologia Bluetooth 5.0, capaz de detectar aceleracion, velocidad
angular, angulo y campo magnético. Para el control del actuador se emplearon placas
Arduino Uno y un driver L298N, conectados a un motor de corriente continua de 24 V.
Esta configuracién cumple con los requisitos de viabilidad econémica, ademas de ofrecer
facilidad de implementacion y manipulacion gracias a las caracteristicas operativas de
Sus componentes.

En el analisis cinemético y dinamico del prototipo, se realizaron pruebas en los modelos
CAD para validar la cineméatica de la oértesis. A partir de estas pruebas se obtuvieron
resultados tanto en las simulaciones realizadas en Adams como en la co-simulacion
Simulink/Adams, orientadas a reproducir el movimiento de flexion-extensién y el
seguimiento de una trayectoria definida mediante un polinomio de Bézier. Los resultados
muestran que el dispositivo virtual de la Ortesis es capaz de replicar el seguimiento de
trayectorias de manera precisa y fluida. Las graficas indican que el movimiento generado
por el sistema no presenta singularidades ni cambios bruscos. Los resultados de
simulacion obtenidos a partir del modelo matematico descrito en la seccidén 4.7 corroboran
las simulaciones del prototipo virtual, validando la efectividad del sistema de control y la
funcionalidad del disefio propuesto para la értesis de rodilla.

Este trabajo demuestra que, mediante analisis de simulaciones y co-simulaciones, es
posible obtener una comprension precisa del funcionamiento del disefio de la ortesis
robdtica para rodilla, ajustado a las necesidades especificas de cada paciente. Dicho
enfoque facilita la realizacion de modificaciones y analisis cinematicos sin necesidad de
construir fisicamente el prototipo, ademas de permitir la evaluacion de distintos materiales
para su fabricacion. En conjunto, los resultados presentados confirman que la propuesta
de disefio constituye una opcion viable para su futura construccién e implementacién
como dispositivo ortopédico en procesos de rehabilitacion.

Con los resultados presentados en la Tabla 32 se demuestra que el disefio de la Ortesis
constituye una estructura rigida y estable para la articulacién de la rodilla. Esta es capaz
de soportar hasta el 70 % del peso total de una persona promedio de 75 kg durante la
fase de apoyo en el ciclo de marcha. Los desplazamientos registrados fueron inferiores
a 1 mm en el caso del aluminio, y los valores minimos del factor de seguridad resultaron

mayores a uno. Estos indicadores confirman que el dispositivo puede ser fabricado e
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implementado en procesos de rehabilitacion, sin descartar su aplicacion durante el ciclo

completo de caminata.

En conclusion, el andlisis de la co-simulacion permitié comprender con mayor precision
el funcionamiento del disefio propuesto para la ortesis robética de rodilla, adaptado a las
necesidades individuales de cada paciente. Asimismo, evidencié la factibilidad de
implementar un control interactivo, como el controlador difuso PID evaluado en las
simulaciones. La integracion de este tipo de control no solo facilita la incorporacién de la
ortesis robotica en procesos de rehabilitacion, sino que también abre la posibilidad de
extender su uso a actividades de la vida diaria.

Se prevé que, en futuros desarrollos, los dispositivos biomecatrénicos evolucionen hacia
sistemas mas autbnomos y adaptativos, capaces de reproducir movimientos similares a
los del cuerpo humano de forma natural. Los resultados alcanzados en este estudio
muestran que la propuesta de disefio de la értesis, junto con el algoritmo de control difuso
PID, constituye una opcion viable para su construccién e implementacion futura como
dispositivo ortopédico aplicado a la rehabilitacion.

En la Tabla 34, se muestra un cuadro comparativo de los objetivos particulares de este
trabajo con respecto a los resultados que se obtuvieron al final de la investigacion se

observa el cumplimiento de todos los objetivos propuestos.

127



Capitulo 6. Conclusiones

Tabla 34. Objetivos vs Conclusiones.

Objetivos particulares

Conclusiones

Obtener la informacion de las
variables a considerar para el
planteamiento del disefio del

prototipo.

Se determinaron las variables para el disefio del prototipo de ortesis,
como son: medidas antropométricas, angulos de movimiento de la

rodilla, pares requeridos.

Disefiar el prototipo adaptable,

funcional y dinamico de la 6rtesis

Se obtuvo el disefio de la o6rtesis adaptable las medidas

antropométricas para la poblacion mexicana. Con base en los

para rodilla. resultados de simulacibn y pruebas con el prototipo, puede
proporcionar apoyo en los movimientos de la articulacion de la rodilla
Revisar y seleccionar los | Se analizaron técnicas de procesamiento de adquisicion se datos con
sensores que permitan un | diferentes dispositivos como sensores mioeléctricos e inerciales,
control activo y funcional de la | destacando la utilizacion del sensor inercial WT901BLECL vy
ortesis. BWT901CL.
Investigar y considerar las | Basados en el andlisis estatico de las piezas del dispositivo se
propiedades fisicas de | determinaron los tipos de material que se recomienda para su

materiales para la construccion

del prototipo.

fabricacion y cumplir con el objetivo de una 6rtesis compacta, ligera 'y
adaptable. ElI Nylamid para la fabricacién de las bases de muslo y
pantorrilla, aluminio para las estructuras paralelas al muslo y la

pantorrilla y acero inoxidable para las articulaciones.

Realizar el andlisis cinematico y
dinamico sobre los elementos y

articulaciones del prototipo.

Se realizaron el analisis cineméatico mediante el método del lazo
vectorial y la férmula de Euler para determinar la posicion, la velocidad
y la aceleracién del prototipo. Para el analisis dindmico se determiné
aplicando formulismo de Euler — Lagrange a un sistema del péndulo
simple que describe el movimiento de Flexidn-Extension del

dispositivo ortopédico.

Evaluar el disefio del prototipo
con base a las consideraciones
de las propiedades de los
materiales y del disefio en un

ambiente virtual.

Se obtuvo el analisis estatico de las piezas que forman el dispositivo,
los resultados obtenidos para el esfuerzo maximo y minimo, el
desplazamiento, las deformaciones unitarias y el factor de seguridad
muestran que la ortesis es una estructura rigida y estable para la
articulacion de la rodilla, capaz de soportar aproximadamente el 70%
del peso total de una persona promedio. Se realizo la simulacion del
seguimiento de trayectorias realizando un recorrido similar al del ciclo
de caminata a diferentes tiempos aplicando el polinomio de Bézier y

un control difuso PID.
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6.1. Ventajas de la Ortesis robotica para rodilla

La drtesis propuesta en este trabajo presenta ventajas significativas en comparacion con
las expuestas en el capitulo 2, al considerar aspectos clave de disefio como el peso, los
materiales, el volumen, las restricciones de movimiento, la estabilidad de las
articulaciones, la facilidad de acceso y la adaptabilidad.

El disefio de la oOrtesis robotica para rodilla permite su ajuste a las condiciones fisicas de
cada persona, tanto en longitud como en la circunferencia de la extremidad. Ademas, el
sistema de actuacién ha sido concebido para adaptarse a distintas ubicaciones, lo que
mejora el rendimiento y evita un aumento innecesario de peso en la extremidad.

La articulacion desarrollada ofrece un esquema con tres grados de libertad, lo cual abre
la posibilidad de que este dispositivo evolucione e integre otras articulaciones. De este
modo, la drtesis puede constituir la base para el desarrollo de un sistema méas completo,
como una ortesis de mayor alcance o incluso un exoesqueleto.

Entre otras ventajas destacan su versatilidad y facilidad de colocacion en la extremidad
del usuario, derivadas de un disefio compacto y ligero. Aun con estas caracteristicas, la
estructura garantiza la rigidez y estabilidad necesarias en la articulaciéon durante los

movimientos de flexién y extension, fundamentales en los procesos de rehabilitacion.

6.2. Trabajo futuro

Los avances en el disefio y desarrollo de 6rtesis han sido notables en las ultimas décadas;
sin embargo, aun persisten importantes desafios para lograr que estos dispositivos sean
no solo funcionales desde el punto de vista biomecénico, sino también accesibles y
viables desde el ambito comercial.

El uso de drtesis constituye una herramienta valiosa en los procesos de rehabilitacion,
pues contribuye a mejorar y acelerar la recuperacion de personas con dificultades para
caminar. No obstante, la replicacion de la locomocién humana continta siendo un reto,
especialmente en lo referente a la obtencion de movimientos naturales y fluidos en las

extremidades inferiores.
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Por ello, resulta esencial continuar con el perfeccionamiento del disefio y desarrollo de la
ortesis robdtica de rodilla aqui presentada, con el propdsito de optimizar su desempefio
y aumentar su eficiencia en la implementacién de rutinas de rehabilitacion. En este
sentido, se proponen las siguientes lineas de trabajo futuras:

1. Implementar sistemas de control avanzados que favorezcan un mejor desempefio
del dispositivo en aplicaciones clinicas y de rehabilitacion.

2. Incorporar sensores bioeléctricos, tales como EMG, que permitan una
sincronizacion efectiva entre los movimientos voluntarios del usuario y la accién
de la ortesis.

3. Realizar pruebas experimentales con usuarios que requieran el uso de ortesis, a
fin de validar el desempefio real del prototipo, tanto en términos de eficiencia como

de confort y adaptabilidad.
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Apéndice

Apéndice A. Dibujos de detalle del ensamble de la Ortesis

Figura A.1. Partes principales del ensamble de la ortesis.
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Figura A.2. Dibujo de detalle: Base de Muslo-lado exterior.
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Figura A.3. Dibujo de detalle: Base de Muslo-lado interior.
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Figura A.4. Dibujo de detalle: Estructura ajustable muslo superior-lado exterior.
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Figura A.5. Dibujo de detalle: Estructura ajustable muslo inferior-lado exterior.
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Figura A.6. Dibujo de detalle: Estructura ajustable pantorrilla superior-lado exterior.
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Figura A.7. Dibujo de detalle: Estructura ajustable pantorrilla inferior-lado exterior.
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Figura A.8. Dibujo de detalle: revoluta solida-lado exterior.
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Figura A.9. Dibujo de detalle: revoluta hueca con polea-lado exterior.
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Figura A.10. Dibujo de detalle: revoluta hueca derecha-lado exterior.
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Figura A.11. Dibujo de detalle: revoluta hueca izquierda-lado exterior.
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Figura A.12. Dibujo de detalle: base pantorrilla-lado exterior.
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Figura A.13. Dibujo de detalle: base pantorrilla-lado interior.
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Figura A.14. Dibujo de detalle: polea para motor.
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Figura A.15. Dibujo de detalle: Base para motor.
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Apéndice B. Cédigos de Matlab

B.1 Cddigo para del desplazamiento angular de la pantorrilla

clc; clear all; close all;

L2=232.49; L3=234.4;

th2g=0:0.1:90;

th2=(th2g*pi1/180);

th3=asin((L2/L3).*sin(th2));

gam=pi-(th2+th3);
L4=sqgrt(L2"2+L3"2-(2*L2*L3*cos(gam)));

plot (L4,th2g); grid on;

xlabel ("Recorrido de pantorrilla al muslo (nmm)~");
ylabel ("Angulo del muslo(®)");

B.2 Formula utilizada se ajusto6 con los valores de Kp, Kd, para simulacion.

Formulacién de los ciclos if en Adams para la aplicacion de la fuerza que genera el

movimiento de flexion/extension en la simulacion del dispositivo ortopédico.

IF(time-3:0.198*(DIF1(.ortesis_reciel.DPB)-25*(VARVAL(.ortesis_reciel.theta)-step(time,0,0,3,5*pi/8))-
7*(VARVAL(.ortesis_reciel.dtheta)-DIF1(.ortesis_reciel.PB))),0,0.198*(DIF1(.ortesis_reciel.DPB2)-
25*(VARVAL(.ortesis_reciel.theta)-step(time,3,5*pi/8,6,0))-7*VARVAL (.ortesis_reciel.dtheta)-
DIF1(.ortesis_reciel.PB2)))

B.3 Parametros de tiempo y posicidén en polinomio de Bézier.

Consideracion del tiempo de ejecucion del desplazamiento y la posicion de la pantorrilla
para realizar el movimiento de flexion y extension aplicando el polinomio de Bézier,

ecuacion 4.6.

ti=0,tr =3seg. ————> Tiempo inicial y final

Zgi = 0,265 = g” =1125° - Posicion inicial y final
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ool o)) )

¢ £\2 3 4
zg(t) = z; + (Zef — Z6i) (252 — 1050 (§> + 1800 <§)

B.4 Codigo para el IMU sensor WT901BLECL

)6

t t
—-1575(5) +-1575<§) —-1575(

5

A continuacion, se presenta un cédigo elaborado en el editor de Matlab, el cual incluye

los comandos necesarios para enlazar el sensor con el puerto serial de la computadora,

asi como las instrucciones para la recepcién de los datos.

clear zll;

close 211; clc;

instrreset;

disp('Teclea Ctrl+C para detensr el muestreo')
WitMotionSensor=serial( COM4", 'baudrate’,115208); ¥Genera estructura del pusrto COM
fopen(WitMotionSensor) ;%Abrir Puerto COM

a2=arduino{ M5', 'Uno");
f = 28;%Frecuencia de Datos
t=08;

cont = 1;

aa=[8 @ &];

ww=[8 8 &];

AL = [B B 8];

it o= 8;

% Mag=[255 178 39 58 @];

while(1)
% fwrite(WitMotionSensor,Mag, 'uint
Head = fread(WitMotionSensor,l,'u 1
if (Head~=uintB(85)) ¥B5DEC=55HEX 5Significa que esta empaguetande los datos

continue; % Head Mo es igual & Casting (8x55)

enc

Head = fread(WitMotionSensor,l, 'uvintd');
switch(Head)
case 97 ¥97DEC=61HEX Significa gue ya tiene el paguete de datos listo
a = fread(WitMotionSensor,3, 'intl6")/32768%16;%Lee 3 paguetes d= 2bytes c¢/u del acelerometro
w = fread(WitMotion3ensor,3, 'int 32768*200@;%Lee 3 pagquetes| de 2bytes c/u del giroscdpio
A = fread(WitMotionSensor,3,'intls")/32768+180;%Lee 3 paguetes de 2bytes c/u del angule
ag=[aa;a']l;

we = [ww;w'];
A8 = [AA;A"]:
tt o= [ttitls
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if

el

en
e
% case

end
cont=cont+
t=t+8.81;

end
End = fread(Wi
fclose(WitMoti

f (cont>(f/5)) %Graficar en baja frecuencia
grid onj
subplot(3,1,1);plot(tt,aa); title( aceleracid
subplot{3,1,2);plot(tt,ww); title('Ve
subplot(3,1,3);plot(tt,AA); title('Posicidn angular','FontSiz
xlabel('Tiempo (segundes)','FentSize',12);
cont=a;
drawnow;
if (size{aa,l)>5%f)%clear history data
ge = aa(f:5%F,:);
ww = ww(f:5%F,:);
AR = AA(F:5*f,:);
Tt = th(fi5%F,:);
end
dato = AA(:,3)
dato<d & dato<l2e

writeDigitzlPin (a2,
writeDigitzlPin (a2,
writeDigitslPin (aZ,

se
writeDigitalPin (a2,
writeDigitzlPin (az,
writeDigitzlPin (a2, "D7",

d

nd

113

display('FAKE');

#m = fread{WitMotionSensor,3,"intle")

1;

tMotionSensor,3, "uintd');
onSensor);

idad angular’', 'Fonts

lineal', 'Fong

B.5 Cdédigo para control del movimiento

A continuacion,

se muestran

los cbdigos para

flexion/extension con diferentes velocidades.

clear all; clos
a=arduino('COM3
% ena=D5;

% inl=D&;

% in2=D7
flang=0;

e flang==
p=input ('intro
if p==1

m=input ('ingr
n=input ('ingre

wh

for i=@:n

iteDigitalPin
iteDigitalPin
writeDigitalPin
end
writePWMVoltage
writeDigitalPin
writeDigitalPin
end

if p==2

m=input ('
n=input ('is

for i=@:n

writeDigitalPin
writeDigitalPin
writeDigitalPin
end

writeDigitalPin
iteDigitalPin
writeDigitalPin
end

[

flang=input ('@.

fprintf ("\n');
end

e all; clc;
','Unot);

duce 1 angulo derecha, 2 si angulo izquierda:

esa el Pl
sa el tiempo

(a, "D5", m);
(a, "DE", 1);
(a, "07", @);
(a, "05", m);
(a, PO H
(a, a);

ingresz 1 PUM:

ngresa el

PH

tiempo de operacion izquierda

B H

(a,
(a,
(a,

(a,
(a,
(a,

-Continuar, 1.-5alir: ")

replicar

'Fontleight', "normal’}; ylabel{'G(%.8 mss"2)",'Fontiize’',12);
ight', 'normal'}; ylabel{'Gra
e',12, "Fontkeight', 'normal'); ylabel('Grados','Fontsize',12);

‘s', 'Font5ize’,12);

los movimientos de
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Apéndice C. Publicaciones

Durante el desarrollo de esta investigacion fue posible hacer publicaciones sobre partes
de los resultados obtenidos en distintas etapas del programa doctoral. Se enlistan las
referencias a publicaciones relacionadas con este trabajo

C.1 Publicaciones realizadas

Se realiz6 la redaccion de un manuscrito con base a la revision del estado de arte de los
dispositivos pasivos y activos de oOrtesis para rodilla con el titulo “State of the Art Review
of Active and Passive Knee Orthoses”, este articulo se sometio a la revista indexada
MDPI en el apartado de Machines, el cual tuvo una ID asignada de machines-1885637,
se atendieron y corrigieron los comentarios de los revisores de manera cordial y puntual
a sus peticiones de correccion, obteniendo asi la publicacion del manuscrito en la revista
MDPI/Machines en septiembre del 2022, con el siguiente
DOI:10.3390/machines10100865 (ver Figura C-1).

Figura C-1. Certificado de publicacion del manuscrito.
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Se publicd en una revista indexada, este trabajo se basa en la simulacion del movimiento
de flexidon y extension del dispositivo con el titulo “Simulacion de un prototipo virtual de
ortesis robdtica para rodilla”. La publicacién se realiz6 en la Revista de Ciencias
Tecnolégicas (RECIT). Universidad Auténoma de Baja California ISSN 2594-
1925Volumen 7 (4): e374. octubre-diciembre, 2024.
https://doi.org/10.37636/recit.v7n4e374.

Articule de investigacidn

Simulacién de un prototipo virtual de ortesis robotica para
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Rezumen. - La complgiidad en lor movimisntor de la actividad diaria gue realizan laz persomas, origing gus
recwreniements suyfran ds algun tipe de lerion en laz extremidades (superiorez yferiores); riends o mds comn
oz dafios en la articnlacion de la rodilla, afscrande parcial o toralmente la movilidad Estudios recientss indican
qus el emplec ds dispositives ovtopédicos biomecanicos, come las drtesis, facilita la rehabilitacion v acelera la
recuperacion de dichas lesionss. El principal objstive dsl disefio de las orteziz para la vodilla &5 mejorar la
muﬁ'dmi', estabilidad v rigidez de la exiremidad qfectada. En este trabgjo se presenta el procese para la

I delos frei ds flexion y extension ds un prototipe virtual de una driesis para rodilla, obtenisnda
como resultado la simulacion y co-simulacicn entre MSC Adams € y Simulink-Matlab®. Para mostrar el procese
de simulacion, se impl. mmmemmdsM&mmﬂmmd!h
am&whmﬁmmmkﬂmmmmmumh Ao en al sepu

de i do una trey ia deseada de una flexion maxima de I3 rad, con un srror aproximado
éﬂﬂjf#rﬁmcmnmahmmum

Palabraz clave: Ortesis para rodilla; MSC Adams; Control ds drtesis; Exoezgqualsto de drtesiz.

Abstract. - The lexify in the af the daily activity that psopls pexrform, causes them io recwrrenty
suffer from some npe af injury in the extremities (upper/lower); bmwgﬁmmﬁm&magﬂmﬁshﬂspmt_
partially or totally qffecting mobility. Recent studies indicats that the use qf bi k al orthapedic devicas, such
ar ;rthozes, facilitates rehabilitation and accelerates recovery from such injuries. .Tks’mw uhm-sqfﬂudm;gn
af kmee orthozes is to improve mobilizy, stability and stiffeess of the affscred limb. This paper prezents the process
for the simulation of the flaxion and sxtension movements of a virtval protohps of a nee orthosis, ebtaining as a
result the simulation and co-simulation berwsen MEC Adam:E and Simulink-Marlab®. To chow the simulation
process, a PID npe conrrol is implemented 1o follow the rajectovies of the virtwal protofyps of the knee ovthozis,
using a Bézier polvmomial. The rezults show a good performance in the trgjsciovy tracking, obtaining a desired
tragsctory af @ maximum bending of 223 rad with an approximate error af 0.0124 radians with respect to the
dezived trajectory.

Keywords: Knee orthosis; MSC Adams; Orthosis contrel; Orthosis exoskeleton
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Figura C-2. Primera pégina de la publicacion del manuscrito.
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Se redacto un manuscrito, el cual se trata de la implementacion de un sistema de control
para la ortesis de rodilla que lleva el titulo “Simulation and fitting of a PID fuzzy control in
a virtual prototype of a knee orthosis”. Este articulo se someti6 a la revista indexada MDPI
en el apartado de Computation, el cual tuvo una ID asignada de computation-3576145,
se atendieron y corrigieron los comentarios de los revisores de manera cordial y puntual
a sus peticiones de correccion, obteniendo asi la publicacion del manuscrito en la revista
MDPI/Computation en mayo del 2025, con el siguiente DOl:
10.3390/computation13050126 (ver Figura C-3).

Figura C-3. Certificado de publicacién del manuscrito.
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Apéndice D Trabajos de difusion y vinculacion

Se realiz6 la ponencia “Revision del Estado del Arte de las Ortesis de Rodilla Activas y
Pasivas” con base a la investigacion del estado de arte donde se describe: la definicion
y movimientos de la rodilla, los diferentes disefios de Ortesis en los afios recientes; asi
como, el control, los mecanismos y actuadores que se utilizan en el disefio de ortesis
pasivas y activas. Esta ponencia se present6 en el TECNM campus Instituto Tecnologico
de Zacatepec en el marco de las Jornadas Académicas de Innovacion, Tecnologia,

Liderazgo y Sostenibilidad 2022 realizadas en octubre del mismo afio, ver Figura D-1.

Figura D-1. Constancia de participacion octubre 2022.

Se realizd la ponencia “Aplicacion de las Matematicas en Sistemas Robdticos de
Rehabilitaciéon”, como trabajo de difusién y promocién del CENIDET para jovenes de
ingenieria de diferentes universidades. Esta ponencia se presentd en el TECNM campus
CENIDET en la modalidad en linea en el ciclo de conferencias: La aplicacién de las

matematicas en la ingenieria del 23 al 25 de mayo del 2023, ver Figura D-2.
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Figura D-2. Portada de ponencia.
Constancia por la participacion como miembro del comité revisor del ler Congreso
Internacional de Tecnologia y Ciencia Aplicada, desarrollado en el Tecnolégico Nacional

de México/Centro Nacional de Investigacion y Desarrollo Tecnologico, TecNM/CENIDET,
del 15 al 17 de noviembre de 2023, ver Figura D-3.

Figura D-3. Constancia.
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Constancia por la participacion como miembro del comité revisor del VII Ibero-American
Congress of Smart Cities (ICSC-CITIES 2024), del 12 al 14 de noviembre de 2024, ver
Figura D-4.

Figura D-4. Constancia de participacion noviembre 2024.
Se obtuvo un reconocimiento por la participacion como juez en la presentacion de

proyector en la XVI Expo Electromecanica 2024, realizada por el Tecnolégico Nacional

de México campus Zacatepec, Morelos en el mes de noviembre, ver Figura D-5.
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Figura D-5. Invitacion.

Constancia por la participacion en el primer coloquio de electromecanica en el Instituto
Tecnoldgico del Oriente del Estado de Hidalgo con la conferencia “disefio de una Ortesis
activa para rodilla”, ver Figura D-6
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Figura D-6. Constancia de participacion.

167



