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Resumen

En la busqueda por la restauracion de la funcionalidad de los miembros inferiores a niveles
comparables con los miembros bioldgicos, un area de interés en el disefio de protesis roboticas
de accionamiento activo estd enfocada en el control a voluntad del usuario para las distintas
actividades de la vida diaria. En esta tesis doctoral se presenta la investigacion realizada para la
caracterizacion de sefales registradas en distintos modos de locomocidon humana con el objetivo
de integrar un sistema de control a voluntad del usuario para dispositivos protésicos de miembro
inferior. Se estudiaron sefales de cinematica, cinética y electromiografia en miembros inferiores
de personas con patrones de marcha normal durante pruebas de analisis de marcha para la
extraccion de caracteristicas. Las cuales fueron utilizadas como datos de entrenamiento para
modelar un clasificador basado en analisis discriminante lineal para identificar patrones que
correspondan a los distintos modos de locomocion. Se analizaron dos conjuntos de datos
experimentales para estudiar el efecto de distintos parametros en el procesamiento de las sefiales
sobre el error de clasificacion calculado a partir de validacion cruzada. Se obtuvieron errores de
clasificacion promedio de 7.85% cuando los clasificadores fueron entrenados con datos
individuales de cada sujeto en la identificacion de cinco modos de locomocion; mientras que se
obtuvieron errores de entre 8.70 y 20.38% cuando las sefiales se agruparon de forma
interindividual para identificar dos modos de marcha en estado estable y dos modos de
transicion. Finalmente, se evaluaron los modelos para la identificacion de modos de locomocion,
deteccion de eventos de la marcha y seguimiento de trayectorias de actuadores en un banco de
pruebas experimental que asemejo la cinematica de miembros inferiores para un ensamble
protésico transfemoral en tiempo real. Los resultados obtenidos permiten concluir que es posible
desarrollar un sistema de control a voluntad para dispositivos protésicos de miembro inferior a

partir de la caracterizacion de sefiales obtenidas en una cantidad limitada de sensores.






Abstract

On the search for restoring lower limb functionality to levels comparable with biological limbs,
a field of interest on the design of active drive robotic prosthetics is focused on volitional control
for the different activities of daily living. In this doctoral thesis the research made for the
characterization of signals recorded during different human locomotion modes aimed to form a
user volitional control system for lower limb prosthetic devices is presented. Lower-limb
kinematic, kinetic and electromyographic signals from subjects with normal gait patterns were
studied during gait analysis tests for feature extraction. Such data were used as training data to
model a classifier based on linear discriminant analysis to recognize signal patterns
corresponding to different locomotion modes. Two experimental datasets were analyzed to
study the effect of different signal processing parameters on the classification error computed
from cross-validation. Mean classification errors of 7.85% were obtained when classifiers were
trained with individual subject data on the identification of five locomotion-modes; while errors
between 8.70 and 20.38% were obtained when signals were inter-individually grouped to
identify two steady-state and two transitional gait modes. Finally, a real-time assessment of the
models for locomotion mode identification, gait event detection and path tracking for actuators
were made on an experimental workbench that resembled lower limb kinematics according to a
transfemoral prosthetic assembly. Obtained results allow concluding that is possible to develop
a volitional control system for lower limb prosthetic devices from the characterization of signals

obtained in a limited number of sensors.
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Capitulo 1

Introduccion

La amputacion transfemoral (también conocida como amputacion por encima de la rodilla) es
uno de los procedimientos de amputacion realizados con mayor frecuencia en los miembros
inferiores del ser humano. Este procedimiento de amputacion se realiza sobre la seccion
alargada del fémur a una distancia determinada segln sea el caso. La Organizacion Mundial de
la Salud (OMS) estimo en la década de los 90 que aproximadamente el 10% de la poblacion
mundial tenia alglin tipo de discapacidad. Se ha reportado que entre los afios 1989 y 2010 ha
existido un crecimiento en las incidencias de procedimientos de amputacion: de 3.6 a 68.4
procedimientos por cada 100 000 habitantes en la poblacion mundial; mientras que en el mismo
periodo la poblaciéon mundial con diabetes incrementd su indice de incidencias de 5.6 a 600
procedimientos por cada 100 000 habitantes [1,2]. Se ha estimado que al afio se realizan entre
200 y 500 millones de procedimientos de amputacion en el mundo, donde aproximadamente el
85% de estas se realizan en las extremidades inferiores. De estas, cerca de la mitad son realizadas
a nivel transtibial, y el resto a nivel transfemoral o de desarticulacion de rodilla [3,4]. A su vez,
se estima que mas del 40% de las amputaciones de extremidades inferiores estuvieron
relacionadas con la diabetes [5,6]. Las principales causas identificadas para un procedimiento
de amputacion han sido identificadas como: problemas circulatorios (81%), traumatismo (16%)
o causas congénitas (3%). De acuerdo con Vazquez [7], el Instituto Mexicano del Seguro Social
(IMSS) ha reportado que mas del 90% de las amputaciones realizadas en el miembro inferior

estan relacionadas con problemas circulatorios. Para el afio 2010 en México, el Instituto



Nacional de Estadistica y Geografia (INEGI) report6 que cerca del 5% de la poblacion total del
pais (alrededor de 5 739 270 personas) tenia algun tipo de deficiencia fisica, donde mas de la
mitad correspondié a personas con deficiencias motrices por dificultades de movimiento o
ausencia de miembros [5,8]. La Secretaria de Salud reportd en el afio 2012 la realizacién de
alrededor de 75 000 procedimientos de amputacién en miembros inferiores solo en ese ano
[9,10]. La Academia Mexicana de Cirugia reportd que para 2014 habia cerca de 900 000
amputados en M¢éxico, con un promedio de 75 amputaciones diarias o cerca de 27 000

amputaciones al afio [7].
1.1 Planteamiento del problema

Cuando un individuo con amputacion transfemoral unilateral recupera suficiente funcionalidad
en la articulacion de cadera correspondiente al miembro residual (también llamado muision), y
en las articulaciones de la pierna no-amputada, un especialista del 4rea de la salud es capaz de
prescribir al individuo algin dispositivo protésico que sustituya las funciones de las
articulaciones perdidas en conjunto con un programa de rehabilitacion fisica para la reeducacion
de la marcha (donde la rehabilitacion fisica consiste en un conjunto de intervenciones disefiadas
para que una persona recupere una condicion o estado perdido a causa de enfermedades,
trastornos, lesiones o traumatismo). Una persona con amputacion de miembro inferior puede
utilizar dispositivos protésicos con articulaciones de funcionamiento pasivo o activo para
restaurar sus capacidades de movimiento. La diferencia entre estos dos conceptos radica en la
capacidad de una protesis para transmitir potencia (fuerzas y movimientos) para la asistencia en
distintas actividades cotidianas, donde los dispositivos protésicos activos generalmente estan
propulsados por accionamiento eléctrico servo-controlado; mientras que las protesis pasivas
estan orientadas a oponer resistencia al movimiento por medio de mecanismos pasivos basados
en la disipacion de energia, principalmente. Se ha introducido el término de protesis semi-
activas desde inicios de los afios 2010 para referirse a los dispositivos controlados por
microprocesador capaces de realizar ajustes activos en parametros de control durante distintas
actividades de locomocion, pero que no cuentan con un sistema de accionamiento tal que

permita la transmision de fuerzas externas al usuario [11-15].
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La marcha humana representa una combinacion de actividad muscular y movimientos tales
que, desde el punto de vista de la mecanica, la hacen una actividad compleja. El ciclo de marcha
de una persona con amputacion de miembro inferior que utiliza una prétesis pasiva se ve
afectado de una forma tal que esta no permite un movimiento sinérgico entre ambas piernas a
causa de los cambios en la actividad muscular, la anatomia del miembro residual, la estabilidad
de los mecanismos en las articulaciones y las condiciones del terreno donde se realiza la
locomocion [16,17]. Aunque las protesis de accionamiento pasivo son ampliamente utilizadas
por su bajo costo, estos dispositivos tienen una capacidad limitada para restaurar la
funcionalidad de los miembros perdidos cuando se trata de una amputacion transfemoral. Por
ejemplo, las protesis transfemorales pasivas de articulacion simple en la rodilla llegan a
dificultar la marcha normal del usuario al no alcanzar trayectorias similares a las naturales
durante la flexion en la fase de oscilacion del ciclo de marcha. La ausencia de un movimiento
que forme una trayectoria articular similar a la natural, y la falta de potencia activa para la
elevacion de la masa corporal, resulta en asimetrias perceptibles como saltos en el lado
contralateral durante la etapa de oscilacion o circunduccion, como consecuencia de una flexion
limitada. Las asimetrias de la marcha protésica resultan mas evidentes en modos de locomocion
como el ascenso de rampas y escaleras. Las personas con amputacion transfemoral que utilizan
protesis pasivas tienen gran dificultad para ascender escaleras de la misma forma que una
persona sin amputacion. Por ejemplo, los resultados presentados por Wang en [ 18] demostraron
que solo el 7.2% de un grupo de 125 personas con amputacion transfemoral fue capaz de
ascender escaleras sin utilizar un pasamanos, y solo 3% fue capaz de descender en un modo
escalon sobre escalon. Durante la rehabilitacion fisica para la marcha en escaleras de personas
con amputacion se instruye que, para el ascenso de escaleras, la pierna biologica debe liderar el
movimiento, mientras que para el descenso se recomienda que el miembro protésico se
aproxime primero hacia el siguiente nivel [19]. Este tipo de asimetrias en la marcha provocan
actividad muscular adicional para la espalda baja, carga asimétrica en el cuerpo, desgaste
irregular en las articulaciones y un aumento en el gasto energético para realizar el ciclo de
marcha, especialmente en actividades cotidianas con alta demanda energética como levantarse

de una silla o la marcha en escaleras [20,21].



1.2 Justificacion

El interés por el desarrollo de protesis de miembro inferior con asistencia activa inicio en la
década de los 90 con la intencion de disminuir el costo metabolico para las personas con
amputacion de miembro inferior durante el ciclo de marcha [22-24]. Sin embargo, las
limitaciones de potencia en los sistemas de accionamiento de la época restringieron el desarrollo
a sistemas semi-activos. La asistencia controlada por dichos dispositivos estuvo encargada
unicamente de modular la rigidez articular para oponer resistencia a las cargas corporales
durante los instantes de apoyo sobre la pierna protésica para evitar flexiones repentinas en las
articulaciones de rodilla o tobillo, y asi evitar caidas para los usuarios. Los dispositivos activos
y semi-activos han mejorado la marcha de personas con amputacion transfemoral desde inicios
de la década de los afios 2010; principalmente sobre superficies planas por medio del control
activo de sistemas mecanicos capaces de interactuar con la dinamica de la marcha humana. Esto
a partir de la deteccion de eventos de referencia durante el ciclo de marcha o mediante la
combinacion de la deteccion de eventos con la caracterizacion de sefales y su clasificacion por
medio de algoritmos de teoria de aprendizaje de maquinas. Sin embargo, en algunos de estos
dispositivos aln se reportan asimetrias en la marcha para otros tipos de actividades de
locomocion, como el ascenso de pendientes y escaleras cuando las personas utilizan dispositivos

de accionamiento activo y semi-activo [25,26].

Diversos prototipos de prétesis activas de miembro inferior han planteado métodos que
requieren que los usuarios realicen acciones no-intuitivas para que el dispositivo cambie su
modo de operacion. Por ejemplo, en la transicion desde marcha en plano hacia ascenso de
pendientes, desde descenso de escaleras hacia marcha en plano, para tomar asiento en una silla,
abordar obstaculos durante la marcha, etc. En algunos prototipos la seleccion de los modos de
funcionamiento se realiza a partir de movimientos especificos (por lo regular, no naturales),
accionamiento con botones especificos para cada modo de marcha o a partir de controles
remotos [27,28]. Desde inicios de la década de los afios 2010, la caracterizacion del ciclo de
marcha en tiempo real ha permitido abordar dicha limitante para el control activo de dispositivos
protésicos de miembro inferior; donde los principales acercamientos hasta la fecha involucran

el analisis y la caracterizacion de la marcha humana a partir de sefiales mecénicas, bioeléctricas
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o la combinacién de ambas mediante métodos heuristicos o algoritmos basados en la teoria de
aprendizaje de maquinas [29-31]. A partir del andlisis de dichas sefiales ha sido posible
identificar eventos especificos del ciclo de marcha y/o predecir la intencion de movimiento con
porcentajes de error menores al 10% en la deteccion de modos de marcha [29,31-36]. Sin
embargo, la identificacion activa de los modos de locomocidn para el control de protesis activas
de miembro inferior ha dependido de la caracterizacion de sefales registradas en una amplia
variedad de sensores de forma simultanea. Por ejemplo, los resultados reportados por Hargrove
en [27] donde la identificacion de los tipos de marcha se realiz6 a partir de la fusion de datos de
trece sensores mecanicos y nueve sensores de electromiografia de superficie, o los trabajos de
Huang et al. [31,37], donde la caracterizacion de eventos en el ciclo de marcha se realizod

utilizando 16 sensores de electromiografia de superficie.
1.3 Hipotesis

Una caracterizacion de la marcha a partir de la fusion de datos con una cantidad reducida de
sensores (tres sensores de fuerza, cuatro sensores de electromiografia de superficie y posiciones
angulares de dos articulaciones) podria permitir un control activo de dispositivos de asistencia
de miembros inferiores (como un dispositivo protésico transfemoral) para distintos modos de
locomocidn sin que las transiciones entre modos de marcha representen un esfuerzo adicional

para el usuario.
1.4 Objetivos
Objetivo General

Caracterizar la biomecanica de la marcha a nivel y en ascenso de escaleras para la asistencia

activa de acuerdo con la estructura mecanica de un ensamble protésico transfemoral.
Objetivos Especificos

e Diseflar un mecanismo de accionamiento capaz de alcanzar los rangos de movimiento
necesarios para el ascenso de escaleras en articulaciones artificiales de rodilla y tobillo

en un banco de pruebas experimental acorde a un ensamble de protesis transfemoral.



Caracterizar la dindmica del ciclo de marcha durante la transicion de marcha a nivel
hacia ascenso de escaleras.

Desarrollar un control activo de la marcha a partir de teoria de aprendizaje de maquinas
y maquinas de estados finitos utilizando informacion de sensores mecéanicos y

electromiografia de superficie.

1.5 Alcances y limitaciones

Se definieron los siguientes alcances y limitaciones para el desarrollo de este trabajo de

investigacion:

Alcances

El disefio de mecanismos contempla un sistema de accionamiento donde el actuador y
la instrumentacion no estdn energizados por baterias. La investigacion busca
primordialmente alcanzar una cinematica similar a la natural con una transicion entre
modos de marcha a voluntad del usuario.

La validacion experimental del sistema de control a voluntad se realiz6 utilizando un
banco de pruebas para comprobar el cumplimiento de la cinematica y la identificacion
de los modos de locomocion. El sistema de control estuvo alimentado por sefiales
obtenidas durante la etapa experimental de registro de sefiales en voluntarios sin

amputacion para ciclos de marcha en estado estable.
Limitaciones

Las pruebas de analisis de marcha para el registro de sefiales se realizaron en condiciones
de laboratorio.

Las pruebas experimentales para el ascenso de escaleras se realizaron sobre escalones
de medidas estandar. Se consideraron como referencia las medidas propuestas en la

Norma Oficial Mexicana NOM-001-STPS-2008.

1.6 Organizacion de la tesis

El Capitulo 2 incluye los conceptos generales de biomecanica, con un enfoque hacia los

miembros inferiores y el andlisis de la marcha humana. Se incluyen ademés generalidades de
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protesis transfemorales de accionamiento activo, antecedentes en el estado del arte y la
definicion general de sus sistemas de control. En el Capitulo 3 se describe la metodologia
aplicada para este trabajo de investigacion. Se presentan los protocolos experimentales
aplicados y los analisis realizados a los datos obtenidos durante la etapa de experimentacion
para definir el sistema de control a voluntad en un banco de pruebas experimental. Para el
Capitulo 4 se presentan los resultados obtenidos del procesamiento de datos a partir de los
modelos que permitieron identificar los modos de locomocién y la deteccion de eventos en el
ciclo de marcha, asi como la implementacién de ambos modelos y el control de actuadores para
su evaluacion en tiempo real a través del banco de pruebas. En el Capitulo 5 se presenta la
discusion de los principales resultados obtenidos y las conclusiones extraidas de los mismos, asi
como sugerencias de trabajo futuro relacionado con esta investigacion. Finalmente, se presenta
un apartado de anexos que complementan la informacion presentada en secciones pertinentes a

lo largo del documento.






Capitulo 2

Marco Teorico

En este capitulo se presentan los conceptos fundamentales para el desarrollo de esta tesis; desde
las definiciones principales de conceptos de biomecanica de miembros inferiores hasta la
definicion de los algoritmos que permitieron la caracterizacion activa de la marcha humana, asi

como los antecedentes estudiados como parte del estado del arte en temas relacionados.
2.1 Conceptos generales de biomecanica

Debido a que el objetivo de esta investigacion estd orientado a la caracterizacion de senales
obtenidas durante el ciclo de marcha humana, resulta fundamental definir el marco conceptual
de los elementos involucrados durante dicha actividad. En las siguientes subsecciones se
presentan las principales definiciones para el entendimiento del andlisis de la marcha humana

desde el punto de vista de la biomecanica.
Biomecanica de miembros inferiores

La biomecanica se define como la ciencia que estudia el movimiento y las fuerzas que actuan
sobre sistemas biologicos. El miembro inferior es la seccion del cuerpo humano que estd
conectada con la parte baja del tronco y se extiende desde la region glutea hacia el pie. Las
principales partes del miembro inferior son: pelvis, muslo, pierna y pie; y sus principales

articulaciones son: cadera, rodilla y tobillo. La articulacién de cadera une a la pelvis con la parte



superior de la pierna, la pierna se une con la pierna inferior y la pierna inferior se une con el pie.

La Figura 2.1 esquematiza de forma general la anatomia del miembro inferior.

2.1.1.1 Planos anatémicos y movimientos articulares

Generalmente, los movimientos articulares se describen con respecto de tres planos orientados
con referencia sobre el cuerpo humano, llamados planos anatémicos. Estos planos estan
definidos a partir de la posicion anatomica y definen los ejes perpendiculares alrededor de los
cuales existen los distintos pares de movimiento articular. Los planos anatémicos se muestran
en la Figura 2.2 y se definen como:

e Plano frontal o coronal que divide al cuerpo en partes anterior 'y posterior.
e Plano transversal u horizontal que divide al cuerpo en partes superior e inferior.
e Plano sagital o lateral que divide al cuerpo en partes medial y lateral.

Los movimientos realizados sobre el plano sagital se conocen como movimientos de flexion

o de extension.

o Enun movimiento de flexion se reduce el &ngulo entre dos partes del cuerpo en una
articulacion. La flexion en la articulacion de tobillo se conoce como plantarflexion.

o Enun movimiento de extension se incrementa el angulo entre dos partes del cuerpo
en una articulacion. La extension en la articulacion de tobillo se conoce como
dorsiflexion.

Figura 2.1. Principales partes, articulaciones y huesos del miembro inferior humano. Imagen modificada de OpenStax con

licencia CC-BY-4.0.
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Figura 2.2. Posicion anatomica y planos anatomicos del cuerpo humano. Imagen modificada de Carl Fredrik con licencia CC-
BY-54-3.0.

Los movimientos realizados sobre el plano coronal se conocen como movimientos de
abduccion o de aduccion, mientras que para la articulacion de tobillo se conocen como eversion
e inversion.

o Enunmovimiento de abduccion una extremidad se aleja del plano sagital del cuerpo.

En la articulacion de tobillo la eversion se presenta como el movimiento en el cual
la planta del pie gira lateralmente, alejandose del eje central del cuerpo.

o Enun movimiento de aduccioén una extremidad se acerca al plano sagital del cuerpo.
En la articulacion de tobillo la inversion se presenta como el movimiento en el cual
la planta del pie gira internamente, acercandose al eje central del cuerpo.

Los movimientos realizados sobre el plano transversal se conocen como movimientos de
rotacion. En las articulaciones de miembro inferior se definen como rotacidn externa e interna

(también llamadas rotaciones lateral o medial).

o Enun movimiento de rotacion externa una parte del cuerpo tiene un desplazamiento
angular desde el plano sagital con direccion al plano coronal.

o En un movimiento de rotacion interna una parte del cuerpo tiene un desplazamiento
angular desde el plano coronal con direccion al plano sagital.

11



2.1.1.2 Generalidades de las articulaciones de miembro inferior

Articulacion de cadera

La articulacion de cadera se forma entre la cabeza del fémur y el acetabulo de la pelvis. Desde
el punto de vista de la mecanica, la cadera puede ser estudiada como una articulacion esférica
de tres grados de libertad (GDL). Durante el movimiento de flexion-extension, el rango de la
flexion de la cadera es de hasta 120° y hasta de 20° en extension. En el movimiento de abduccion
es de aproximadamente 40° y de 30 a 35° en aduccion. La rotacidn interna normal se encuentra
entre 15 y 30°, mientras que en la rotacion externa se puede tener un rango de movimiento de
hasta 60°. De acuerdo con Miralles y Puig [38], la mayoria de las actividades de la vida diaria

se pueden realizar con 124° de flexion, 28° de abduccion y 33° de rotacion externa.
Articulacion de rodilla

La articulacion de rodilla se localiza entre el fémur en el muslo y la tibia y el peroné en la pierna.
Esta articulacion se estudia regularmente como una articulacion de revoluta, aunque en la
realidad la rodilla tiene dos GDL. Durante la flexion, los condilos femorales realizan un
movimiento combinado de rotacion y traslacion a causa de la forma de la superficie articular.
El movimiento entre el fémur y la tibia es de rodadura al inicio de su rango de movimiento,
posteriormente se tiene mas deslizamiento que rodadura y finalmente un deslizamiento puro
[39]. Este efecto es conocido como retroceso posterior o rollback. La relevancia de este efecto
radica en que mientras la rodilla se flexiona, el centro instantaneo de rotacion en el fémur se

mueve en direccidon posterior para asegurar la estabilidad de la articulacion [40].

La movilidad principal de la rodilla se encuentra en los movimientos de flexion y extension,
aunque esta articulacion también realiza rotaciones sobre el eje longitudinal (rotaciones de la
tibia) cuando la rodilla esta flexionada (hasta 30° de rotacidn interna y 40° de rotacion externa).
Esta articulacion puede alcanzar rangos de flexion de hasta 120° cuando la cadera est4 extendida
y hasta 140° cuando esta flexionada; ademas, la rodilla tiene la capacidad de alcanzar estados
de bloqueo y desbloqueo. En el bloqueo, la articulacion se encuentra en extension completa y
la linea de accion de la fuerza de reaccion del suelo provoca un momento extensor alrededor de
la rodilla (hiperextension), esto permite que una persona pueda mantener una posicion de pie

(bipedestacion) con poca actividad muscular. Durante la marcha en superficies niveladas, la

12
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rodilla alcanza de 65 a 70° de flexion durante la fase de oscilacion y de 10 a 15° durante la fase

de apoyo. Para marcha en escaleras o sentarse no se requieren mas de 115° de flexion [39].
Articulaciones de tobillo y pie

La articulacion del tobillo forma una revoluta entre la tibia y el peroné en la parte inferior de la
pierna y el hueso astragalo en el pie. Similar a la idealizacion para la articulacion de rodilla, la
articulacion de tobillo se ha estudiado como una revoluta simple, aun cuando el tobillo esta
formado por dos articulaciones [21]. Durante la marcha, se utilizan alrededor de 30° de
plantarflexion y 20° de dorsiflexion. Los rangos maximos de movimiento del tobillo son de 20°

en dorsiflexion, de 40 a 50° en plantarflexion, 30 a 35° en inversion y 15 a 20° en eversion.

Las articulaciones de los dedos del pie y la articulacion del tobillo son indispensables para la
marcha. En el pie se encuentran las articulaciones metatarsofalangicas, las cuales permiten los
movimientos de flexion y extension de los dedos (falanges) del pie. Los metatarsos son huesos
de forma tubular en la parte media del pie. Las articulaciones metatarsofalangicas ayudan a la
descarga del peso del cuerpo sobre el pie durante la marcha. Los huesos metatarsianos estan
numerados del uno al cinco de forma consecutiva, siendo el primer hueso metatarsiano el
correspondiente al llamado dedo gordo del pie. Cuando los metatarsianos se flexionan, la
articulacion del primer dedo gira sin deslizarse (giro como volante), mientras que las
articulaciones metatarsofalangicas de los cuatro Ultimos dedos giran y se desplazan (giro y

avance) [41]. La Figura 2.3 describe la anatomia del pie de forma general.

Figura 2.3. Anatomia del pie. Imagen modificada de [42].
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En la marcha, la funcion de las articulaciones metatarsofalangicas permite que se active el
mecanismo de windlass para la estabilizacion del pie en la locomocion. Dicho mecanismo
permite la elevacion del arco medial del pie durante la fase de despegue de antepi€, ayudando a
la elevacion del talon (hueso calcaneo). Ademas, permite un incremento en la rigidez del pie
durante la dorsiflexion [43]. Cuando la articulacion metatarsofalangica flexiona el primer dedo
del pie se produce tension en el ligamento de la fascia plantar, lo cual permite elevar el hueso
calcaneo y el arco medial del pie. Durante este movimiento los huesos metatarsianos actuan
como poleas que tensan la fascia plantar. Durante la marcha, el peso corporal se concentra en
los huesos metatarsianos centrales y en la medida que la carga incrementa, el peso se desplaza
hacia los metatarsianos 1 y 5. De acuerdo con Rodriguez y Pericé [41], los dedos del pie se

encuentran en contacto con el suelo durante el 75% del ciclo de marcha.
Ciclo de marcha

La principal funcion de los miembros inferiores es propiciar soporte, estabilidad y movilidad al
cuerpo humano en las distintas actividades de la vida diaria. En la marcha, cuando menos uno
de los pies se mantiene en contacto con el suelo en todo momento. El ciclo de marcha se divide
en dos fases principales para su analisis: la fase de soporte o apoyo (cuando una pierna de
referencia soporta el peso del cuerpo) y la fase de oscilacion o balanceo (cuando una pierna de
referencia se desplaza libremente desde la parte posterior hasta la parte anterior sin soportar

peso corporal). Ambas fases se presentan de forma ciclica durante la marcha en estado estable.

Existen eventos caracteristicos dentro de cada fase del ciclo que permiten observar la
progresion de la dindmica de la marcha. Por ejemplo, en [44] se propuso una division del ciclo
de marcha en las dos fases principales subdivididas por siete eventos. La fase de apoyo se dividio
en cuatro eventos: respuesta a la carga (RC), soporte medio (SM), soporte terminal (ST) y pre-
balanceo (PB). Mientras que la fase de oscilacion se dividié en tres eventos: balanceo inicial
(BI), balanceo medio (BM) y balanceo terminal (BT). Esta division se esquematiza en la Figura

24.
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Figura 2.4. Fases de la marcha humana y subdivision propuesta por [44] Imagen modificada de BoH con licencia CC-BY-SA
4.0.

La fase de apoyo comienza con el evento de respuesta a la carga. Dicho evento se presenta
cuando el talon de un pie de referencia hace contacto con el suelo (lo cual se conoce como golpe
o choque de talon) y termina cuando el pie opuesto (contralateral) despega del suelo (despegue
de antepié). En este periodo se encuentra un intervalo de apoyo de ambas piernas con el suelo
(doble soporte). El periodo de soporte medio inicia cuando el pie contralateral despega del suelo
y termina cuando el centro de gravedad del cuerpo se encuentra por encima del pie de referencia.
Posteriormente el periodo de soporte terminal inicia cuando el centro de gravedad se encuentra
sobre el pie de referencia y termina con el golpe de talon del pie contralateral. El periodo de
pre-balanceo inicia con el golpe de talon del pie contralateral y termina con el despegue de
antepi¢ del pie de referencia. Para este instante, se ha completado aproximadamente el 60% del
ciclo de marcha y se ha completado la fase de apoyo. En el periodo de pre-balanceo se encuentra

un segundo periodo de doble soporte.

La fase de oscilacion comienza con el balanceo inicial cuando sucede el despegue de antepié
del pie de referencia y continta hasta que se alcanza la méxima flexion de la rodilla (entre 40 y
60° segun sea la longitud del paso y la cadencia de la marcha). En el periodo de balanceo medio
se alcanza la flexion méaxima de la rodilla hasta que la tibia se encuentra orientada de forma
vertical (o perpendicular al suelo en el caso de marcha a nivel). El periodo de balanceo terminal
inicia cuando la tibia est4 orientada de forma vertical y finaliza con el golpe de talon, lo cual

reinicia el ciclo de marcha.
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2.1.2.1 Analisis de marcha

El anélisis de marcha representa un estudio cuantitativo del ciclo de marcha. Dicho analisis esta
formado por informacion caracteristica de distintas fuentes de datos registrados durante esta
actividad. Para el andlisis de la marcha humana se utilizan frecuentemente datos cinematicos
(de movimiento), cinéticos (de las fuerzas que producen el movimiento), asi como biosefiales
(por ejemplo, electromiografia de superficie) o pardmetros energéticos (costo metabdlico). El
analisis de la marcha humana involucra ademas la definicion de parametros espacio-temporales
para la evaluacion de la misma. Algunos de los pardmetros mas utilizados para cuantificar el
ciclo de marcha son [16,45,46]:

e Zancada: distancia desde el contacto inicial de un miembro de referencia hasta el
siguiente contacto inicial del miembro opuesto. El valor normal de zancada en marcha
esde 1.14+0.16 m.

e Paso: distancia desde el contacto inicial de un miembro de referencia hasta el siguiente
contacto inicial del mismo miembro. Es la representacion de un ciclo de marcha
completo cuyo valor normal es de 0.5740.082 m.

e Ancho de paso: distancia entre el centro de los pies cuando ambos pies se encuentran en
contacto con el suelo durante un instante. El valor normal se encuentra entre 0.07 y 0.10
m.

e Periodo de paso: tiempo medido desde un evento en un pie hasta la siguiente ocurrencia
del mismo evento en el mismo pie. Por lo regular se expresa como un valor normalizado
con fines de comparacion en estudios que involucran a distintas personas.

e (Cadencia: nimero de pasos dados dentro de un periodo de tiempo (expresado en pasos
por minuto). La cadencia humana promedio es de 125+15.1 pasos por minuto.

Cinematica

La mediciéon de los parametros cinematicos (dngulos articulares, velocidades y aceleraciones
lineales y angulares) durante las fases del ciclo de marcha en pruebas de laboratorio se ha
realizado con técnicas que han involucrado tinta y el papel, interruptores en los pies,
caminadoras instrumentadas, sensores inerciales o sistemas de captura de movimiento. Siendo
esta ultima la opcién mas utilizada en los ultimos afios a partir de sistemas optoelectronicos.
Generalmente, en este tipo de sistemas se utilizan marcadores reflejantes de luz infrarroja
colocados en referencias anatomicas del cuerpo para identificar las trayectorias de movimiento

en determinados segmentos corporales dentro de un espacio en tres dimensiones delimitado por
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camaras detectoras [45]. El andlisis de la cinematica de la marcha se realiza en la mayoria de
los casos sobre el plano sagital (donde se presentan los mayores rangos de movimiento para tal
actividad). La Figura 2.5 esquematiza un conjunto de curvas correspondientes a la cinematica

de las articulaciones de miembro inferior durante un ciclo de marcha en superficies a nivel.

Al analizar los gréaficos de la Figura 2.5 es posible interpretar la interaccion de las
articulaciones durante un ciclo de marcha normal. La cadera inicia el ciclo con
aproximadamente 40° de flexion en el instante de contacto inicial y posteriormente realiza una
extension gradual durante la fase de apoyo hasta que alcanza 10° de extension poco antes del
final de esta fase. Al inicio de la fase de oscilacion se presenta una flexion hasta 40° en

preparacion para el siguiente contacto inicial.

La articulacion de rodilla inicia el ciclo de marcha con aproximadamente 15° de flexion en
el instante de contacto inicial. En la medida que el peso del cuerpo se va apoyando sobre esta
pierna, la flexion de la articulacion incrementa hasta valores de entre 20 y 25° (correspondiente
con el evento de respuesta a la carga en la Figura 2.4). Posteriormente, la rodilla se extiende
completamente para iniciar una flexion rapida mientras el ciclo progresa hacia la fase de
oscilacion, donde la articulacion alcanza una flexion méaxima de cerca de 70° en la etapa de
balanceo medio para continuar con un movimiento de extension en la etapa de balanceo
terminal. En esta parte del ciclo se mantiene una ligera flexion en la articulacion antes del

siguiente contacto inicial.

La articulacion de tobillo inicia en una posicion de aproximadamente 10° de dorsiflexion
para el instante de contacto inicial. Durante la respuesta a la carga se presenta una plantarflexion
rapida de aproximadamente 15°. Posteriormente se realiza una dorsiflexion gradual hasta la
etapa final de la fase de apoyo con una dorsiflexion de 20°. Se presenta una plantarflexion rapida
en los instantes previos al despegue de antepié, la cual continua durante la etapa inicial de la
fase de oscilacion hasta cerca de 30°. A partir de este punto se realiza una dorsiflexién continua
durante el tiempo restante de la fase de oscilacion en preparacion para el siguiente contacto

inicial.
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Figura 2.5. Cinematica del plano sagital para las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo durante un ciclo de marcha normal
en superficie nivelada.

Es importante senalar que los valores angulares pico observados durante varios ciclos de
marcha pueden diferir entre distintas personas (variacion interindividual) e incluso entre los
ciclos de marcha de una misma persona (variacion intraindividual), lo cual estd en funcion de
distintos parametros como la antropometria y la cadencia de cada individuo. A pesar de esto, se

ha observado que los patrones cinematicos siguen formas consistentes en la mayoria de las
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personas con marcha normal al analizar los rangos de movimiento en el rango de datos

normalizado de 0 a 100% del ciclo de marcha.
Cinética

El analisis de la cinética en la marcha esta relacionado con las fuerzas que act@ian en los
miembros inferiores durante esta actividad. Los datos cinéticos se obtienen a partir de la
medicion de fuerzas de reaccion con el suelo, las cuales son un reflejo de la masa corporal y su
aceleracion durante la fase de apoyo. Las mediciones de fuerza se obtienen generalmente a partir
de plataformas de fuerza sobre las cuales una persona realiza el ciclo de marcha. Las fuerzas
resultantes registradas se pueden expresar en sus componentes en direcciones vertical,
anteroposterior y medio-lateral, lo cual permite determinar los torques externos alrededor de las

articulaciones.

El principal método utilizado para la estimacion de fuerzas en las articulaciones durante la
fase de apoyo estd basado en la resolucion del problema de la dindamica inversa. Para la
aplicacion de este método se utilizan datos obtenidos por plataformas de fuerza en combinacion
con parametros cinematicos de la marcha. Algunos autores han utilizado el formulismo de
Newton-Euler [47] y el calculo vectorial [48] para la estimacion de torques articulares en
aplicaciones de disefio de protesis. Otros trabajos han propuesto el uso de prototipos de protesis
instrumentados con transductores de fuerza con el objetivo de estudiar las diferencias entre la

marcha normal y patologica [49,50].
Electromiografia

La electromiografia se define como el estudio de las sefiales de actividad eléctrica que se
generan durante las contracciones musculares. El uso de las sefiales de electromiografia (EMQG)
para el control de prétesis ha tenido un uso amplio en aplicaciones de miembros superiores;
mientras que para dispositivos que interactiian con los miembros inferiores, este tipo de sefiales
han sido empleadas principalmente para predecir la intencion de movimiento en exoesqueletos
[51] o la clasificacion de modos de locomocién para el control activo de protesis [33,37]. Este
tipo de sefiales se ha empleado también para observar patrones de actividad muscular en marchas

patologicas como la marcha en personas con amputacion de miembro inferior. Para este tipo de
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estudios es comun analizar los musculos superficiales que aportan al movimiento articular en el
plano sagital, similar al acercamiento que se tiene para el analisis cinematico de la marcha. De
acuerdo con Esquenazi y Talaty [45], un movimiento en particular no estd estrictamente
asociado con un patron de actividad muscular nico; incluso, en el caso de los miembros
inferiores, los patrones de actividad en las sefiales mioeléctricas son sensibles a la velocidad de
marcha. Por otro lado, Bae et al. en [52] concluyeron que los patrones de actividad mioeléctrica
se mantienen similares entre una persona con amputacion y una persona sin amputacion, donde
la principal distincion entre las sefiales se observo en la amplitud de estas. En la Figura 2.6 se
presentan algunos de los musculos superficiales en el miembro inferior estudiados con
frecuencia para el andlisis de marcha; mientras que la Tabla 2.1 presenta la principal aportacion

de cada uno al movimiento de cada articulacion [52—56].

Figura 2.6. Principales musculos superficiales del miembro inferior humano. Izquierda: vista posterior, derecha: vista lateral.
Imagen de dominio publico modificada.

Tabla 2.1. Articulaciones y accion de grupos musculares del miembro inferior durante la marcha.

Articulacion Accion principal Musculos involucrados
Gluteo mayor e isquiotibiales
Extension (semitendinoso, semimembranoso, cabeza
Cadera , .
larga del biceps femoral, biceps femoral)
Flexion Recto femoral
., Cuadriceps (recto femoral, vasto medial,
Extension . .
vasto lateral, vasto intermedio)
Rodilla Gastrocnemio e isquiotibiales
Flexion (semitendinoso, semimembranoso, cabeza
larga del biceps femoral, biceps femoral)
, Plantarflexion Gastrocnemio y séleo
Tobillo o g o .
Dorsiflexion Tibial anterior
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Las sefiales mioeléctricas en bruto contienen informacion importante sobre la actividad
eléctrica de un musculo. Sin embargo, debido a que se trata de una sefial de naturaleza azarosa,
una sefial bruta no puede ser reproducida una segunda vez en su misma forma. Para esto, la parte
no reproducible de la sefial se minimiza aplicando técnicas de suavizado que delinean la
tendencia media de la sefial. En este tipo de sefiales es comin emplear un rectificado de onda
para mantener informacion caracteristica de la sefial a la vez que se reduce el ruido en esta. El
rectificado de la sefial utiliza las amplitudes negativas y las convierte en amplitudes positivas.
La senal mioeléctrica puede ser expresada a través de parametros estandar de amplitud como la
media, desviacion estandar, raiz media cuadratica (RMS), valores maximo y minimo, area bajo
la curva, cruces por cero y cambios de signo en la pendiente [29-31,33,37,57—61]. En la Figura
2.7 se presenta una sefal mioeléctrica bruta y su correspondiente sefial rectificada empleando el

RMS.

El estudio de las sefiales EMG y su comparacion interindividual implica el uso de técnicas
de normalizacion de la sefial con el objetivo de tener la capacidad de analizar las sefiales con
una variabilidad reducida. Una de las técnicas de normalizacion de sefales mioeléctricas mas
comunes se conoce como el método de la maxima contraccion voluntaria (MVC por sus siglas
en inglés). Aunque este método ha presentado resultados satisfactorios en la busqueda de bajos
niveles de variabilidad en las sefiales EMG [62], existen escenarios donde el uso de dicha técnica
no permite una facil implementacion; por ejemplo, durante actividades dindmicas (por ejemplo
marcha, carrera o deportes) o cuando el grupo de personas no es capaz de alcanzar una
contraccion maxima con facilidad debido a condiciones como la fatiga muscular o distintos
padecimientos musculo-esqueléticos. Esto se debe a que la normalizacion por MVC requiere la
obtencion de la amplitud de la sefial rectificada durante contracciones musculares isométricas
(cuando la longitud del musculo no cambia durante una contraccion), mientras que durante
actividades como el ciclo de marcha el tipo de contraccion muscular es mayormente isotonica

(cuando la longitud del musculo si cambia durante una contraccion).
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Figura 2.7. Registros de sefial mioeléctrica bruta (izquierda) y rectificada (derecha) para el musculo recto femoral de una
persona sin anormalidades de la marcha durante actividades de locomocion en suelo a nivel y ascenso de escaleras. La sefial
bruta fue rectificada empleando el cdlculo del RMS en ventanas de tiempo de 50 milisegundos de duracion.

Una alternativa para la normalizacion de sefiales EMG durante actividades dinamicas se ha
encontrado con resultados satisfactorios al emplear los métodos de media dinamica (mean
dynamic method, MDM) o de pico dinamico (peak dynamic method, PDM) en la senal
rectificada [62—-64]. La normalizacion de la sefial empleando el MDM (Ec. 2-1) consiste en
expresar cada dato normalizado de la sefial como el cociente de cada dato de la sefial rectificada
con respecto del valor medio de la sefial EMG rectificada durante un ciclo de marcha completo;
donde ambos valores en el cociente tienen una correccion del offset con respecto del cero en la
amplitud de la sefial a partir del calculo de la media de la sefial en reposo. De manera similar, el
PDM (Ec. 2-2) implica dividir cada dato de la sefial EMG rectificada por el valor pico de la

misma sefial durante el ciclo de marcha completo.

X, i —X, base

Xnorm =

Xomedia—X base Ec. 2-1
X . X, i_X base
norm —
X, pico —X, base Ee. 2-2

donde:

o X,orm ©s cada dato de la sefal mioeléctrica normalizada
e X; es cada dato de la sefial mioeléctrica rectificada

o  Xonedqiq ©s €l valor medio de la sefial mioeléctrica rectificada durante un ciclo de marcha
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®  Xpase s el valor medio de la sefial mioeléctrica rectificada en reposo

®  Xpico €s €l valor pico de la sefial mioeléctrica rectificada durante un ciclo de marcha

En la Figura 2.8 se presentan los graficos de normalizacion empleando ambos métodos de
normalizacion en la sefial mioeléctrica rectificada de la Figura 2.7, donde se observa que ambos
métodos presentan el mismo perfil para la sefial normalizada con distintas amplitudes. Las
conclusiones presentadas por Burden et al. [64] plantearon las condiciones para el uso de cada
método de normalizacion. Los métodos de normalizacion MDM y PDM tienden a producir un
patron de sefial EMG “normal” para una actividad determinada, lo cual es de utilidad para
identificar patrones de actividad para marchas normales o patoldgicas; sin embargo, a su vez se
omite en la sefal rectificada la verdadera variacion existente dentro de un mismo grupo
“normal” de sefiales EMG para la misma actividad. Por otro lado, la normalizacion de la sefial
EMG empleando la técnica de las MVC si permite observar la variacion biologica existente

dentro de un mismo grupo normal o patologico.

Figura 2.8. Normalizacion de sefiales mioeléctricas rectificadas para el musculo recto femoral de una persona sin
anormalidades de la marcha durante actividades de locomocion en suelo a nivel y ascenso de escaleras. La seiial EMG
rectificada file normalizada de acuerdo con los métodos de media dinamica (MDM) y pico dinamico (PDM).
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2.2 Protesis de miembro inferior

Por definicion, una proétesis es una pieza o dispositivo artificial que reemplaza la funcion de una
parte del cuerpo que fue perdida por traumatismo o enfermedad. En esta seccion se describen
las generalidades de las protesis de miembro inferior, desde sus componentes principales y sus
antecedentes histdricos, hasta los principios de funcionamiento de los dispositivos activos que

forman parte del estado del arte hasta la fecha.
Generalidades

Un ensamble protésico transfemoral estd formado por cuatro componentes principales: encaje
(o socket), suspension, pierna y conjunto pie-tobillo. En la Figura 2.9 se esquematizan dichos
componentes. La vida 1til de las protesis transfemorales pasivas es de tres a cinco afios en

funcion del desgaste de sus elementos o a partir de cambios en el miembro residual del usuario.

El encaje es el elemento que permite la unidn entre una persona y su protesis. El ajuste del
encaje en el miembro residual evita afectar la circulacion de la sangre y la calidad del ajuste.
Los distintos tipos de encaje existentes se seleccionan de acuerdo con las necesidades de
estabilizacion axial (movimiento axial entre el miembro residual y el encaje) y transversal

(movimiento angular entre el miembro residual y el encaje) de cada persona.

El sistema de suspension se refiere a la forma de fijacion entre la protesis y el miembro
residual para prevenir movimiento excesivo de este dentro del encaje. Algunos de los tipos de
suspension mas comunes estan basados en valvulas de succion (ajuste al vacio), pasadores con

bloqueo o ajuste con correas [65].

La pierna es la estructura que transmite las fuerzas desde el encaje hacia el conjunto pie-
tobillo; para protesis de nivel transfemoral, ésta incluye la articulacion protésica de rodilla. La
pierna puede ser de construccion como endoesqueleto o exoesqueleto, siendo esta tltima la mas

comun.

El conjunto pie tobillo puede variar de acuerdo a las necesidades de una persona entre
conjuntos no-articulados (comunmente llamados de tipo SACH, por sus siglas en inglés de Solid
Ankle Cushion Heel), conjuntos de eje simple o multiple, de respuesta dinamica o controlados

por microprocesador [16,66].
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Figura 2.9. Partes principales de una protesis transfemoral.

Mecanismos en las articulaciones de prétesis transfemorales

El objetivo principal de los mecanismos empleados en las protesis transfemorales es reproducir
la cinematica de la marcha normal. Una protesis transfemoral pasiva estd articulada en el caso
mas simple por una unién de revoluta en la articulacion de rodilla. En algunos casos, el
coeficiente de friccion en la articulacion puede ser calibrado para controlar la velocidad de
rotacion de la articulacion, lo cual suele ser adecuado para la asistencia en una velocidad de
marcha fija. Otros dispositivos incluyen frenos activados por peso o bloqueo de accionamiento
manual en la rodilla para prevenir la flexion repentina de la articulacion durante la fase de apoyo.
Algunas protesis transfemorales controladas por microprocesador han demostrado buenos
resultados en el control de velocidad en la articulacion de rodilla durante la fase de oscilacion a
distintas velocidades de marcha en comparacion con dispositivos pasivos [23]. Los dispositivos
de funcionamiento semi-activo y activo son capaces de realizar ajustes en la asistencia de la
marcha con base en datos de entrada como velocidades articulares, fuerzas de reaccion con el

suelo o torque en las articulaciones.

En las protesis de miembro inferior de funcionamiento pasivo y semi-activo es comun
encontrar articulaciones policéntricas para la rodilla. Este tipo de mecanismos estan formados a
partir de eslabonamientos de cuatro o mas barras con el objetivo de alcanzar un rango de
movimiento similar al natural [67]. Estos mecanismos cuentan con una mejor estabilidad en la
fase de apoyo debido al cambio de posicion del centro instantaneo de rotacion durante la flexion

de la articulacion. Sin embargo, el trabajo presentado por Pfeifer et al. en [68] concluy6 que no
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existe una mejora significativa en la estabilidad de la articulacién al utilizar mecanismos
policéntricos en una protesis transfemoral activa, ya que la estabilidad de la articulacion se da a

partir del control de los actuadores.

Los dispositivos de accionamiento pasivo y semi-activo tienden a utilizar tobillos no-
articulados o de respuesta dindmica, mientras que aquellos de accionamiento activo han

empleado conjuntos pie-tobillo no-articulados, de eje simple o de respuesta dinamica.

Antecedentes

2.2.3.1 Protesis transfemorales activas y sistemas de accionamiento

Generalmente, los dispositivos protésicos de accionamiento activo han sido desarrollados para
la realizacion de actividades de locomocion como la marcha en pendientes y escaleras, deportes
o evasion de obstaculos y tropiezos; dichas tareas representan algunos de los modos de
locomociéon con mayor demanda energética para los miembros inferiores. Gran parte de estos
dispositivos se encuentran en desarrollo como prototipos desde inicios de la década de los 2000
hasta la fecha. En esta seccion se describen algunas de las protesis activas mas representativas

reportadas en la literatura.
WLP-7R

Una de las primeras protesis transfemorales disefiadas para ofrecer asistencia activa durante el
ascenso y descenso de escaleras fue la protesis WLP-7R (Waseda Leg Prosthesis — type7
Refined) desarrollada en 1987 en la Universidad de Waseda, en Japon. El principio de
funcionamiento estaba basado en una conexién directa entre la flexion de la articulacion de
rodilla con la dorsiflexion del tobillo a partir de un circuito hidraulico [69]. El principio de

funcionamiento de esta protesis se esquematiza en la Figura 2.10a.
Power Knee

La Power Knee de la marca Ossur fue la primera protesis transfemoral activa disponible de
forma comercial. El mecanismo de accionamiento estaba basado en un ensamble que combinaba
un actuador lineal con un tornillo embalado en una configuracién conocida como Actuador
Elastico en Serie (AES) [70]. El mecanismo de accionamiento de este dispositivo se muestra en

la Figura 2.10b. El sistema de control estaba formado por una Maquina de Estados (MdE) basada
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en sefiales de fuerza registradas por una celda de carga en el mecanismo de accionamiento y un
potenciometro en la articulacion de rodilla en conjunto con datos obtenidos en la pierna sana
[71,72]. De acuerdo con Lambrecht y Kazerooni [73], uno de los inconvenientes de este
dispositivo es que, debido a su geometria, solo podia ser utilizado por una cantidad limitada de
personas, lo cual también restringié su compatibilidad con las opciones de conjunto pie-tobillo

protésicos.
Protesis de la Universidad de Vanderbilt

La proétesis de la Universidad de Vanderbilt en Estados Unidos es uno de los prototipos de
protesis activas con mayor desarrollo hasta la fecha. Se han presentado publicaciones en tres
generaciones de este prototipo desde el afio 2006. La primera generacion estuvo propulsada por
actuadores neumaticos de doble efecto en las articulaciones de rodilla y tobillo que estaban
controlados por servovalvulas. El disefio consideraba la masa corporal de una persona de 75 kg
en el ascenso de escaleras y marcha en superficies niveladas. Para el disefio de la primera
generacion se definio un factor de seguridad minimo de 1.7. La instrumentacion estaba formada
por sensores de torque y posicion angular en las articulaciones de rodilla y tobillo, asi como una
celda de carga para la medicion de fuerzas en los planos sagital y frontal [74,75]. El sistema de
control estaba basado en una MdE donde la impedancia mecanica de los actuadores estuvo
modelada como un sistema de resorte y amortiguador en serie. La impedancia del actuador se
podia controlar durante las fases del ciclo de marcha a partir de la modulacion de las constantes

mecanicas del sistema (seccion 2.3.2) [76].

Para la segunda generacion se reemplazo el sistema de accionamiento neumatico por uno
eléctrico para ambas articulaciones. El cual estaba compuesto por un ensamble de motor
eléctrico con un tornillo embalado que mantenia el mismo sistema de sensores y control [77].
Los trabajos presentados por Varol et al. [30,78] describieron la evaluacion de un algoritmo para
la deteccion de modos de marcha (a nivel, en escaleras, en rampas) a partir de los sensores
disponibles en el dispositivo en pruebas con personas sin amputacion y en pruebas preliminares
en personas con amputacion de miembro inferior [79]. En el afio 2010 se agregaron sefiales
sensores inerciales y de electromiografia de superficie en el muslo, la piernay el pie para evaluar

algoritmos para la deteccion de tropiezos [80—82].
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En la tercera generacion de este prototipo se incluyeron estados adicionales en el sistema de
control de MdE para la fase de oscilacion [83], mientras que el sistema de accionamiento fue
reemplazado por motores eléctricos y transmision de movimiento con bandas y poleas [84]. El
conjunto de sensores estaba basado en el registro de cargas axiales en la seccion correspondiente
a la pierna (o pantorrilla) protésicay la posicion angular de las articulaciones de rodilla y tobillo

[85]. La Figura 2.10c esquematiza el sistema de accionamiento de este prototipo.
Protesis del MIT

El Instituto Tecnolégico de Massachusetts en Estados Unidos propuso un mecanismo activo
para aplicaciones en protesis transfemorales en el afio 2008. El mecanismo de accionamiento
estaba compuesto por un arreglo de AES en un arreglo agonista-antagonista capaz de alcanzar
hasta 100 Nm de torque para marcha a nivel [86,87]. La rigidez de las articulaciones estaba
controlada por un mecanismo de resortes acoplado a cada actuador [88]. En la Figura 2.10d se

presenta el principio de funcionamiento del sistema de accionamiento de este prototipo.

. Articulacion
de rodilla

]
Acumulador \]‘}gw A Cilindro de
Valvulas (7 |L[ rodila
Compuerta A RS——
Labiilo
Compuerta I3
Ankle joint |
(@) (b) © W

Figura 2.10. Protesis transfemorales activas. (a) Mecanismo de la Waseda Leg Prosthesis [69] (imagen por cortesia del Dr.
Koichi Koganezawa), (b) principio de funcionamiento de la protesis Power Knee [70], (c) tercera generacion de la protesis de
la Universidad de Vanderbilt (fotografia por cortesia del Dr. Michael Goldfarb), (d) principio de funcionamiento de la protesis
de actuadores antagonicos del MIT [87].
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Protesis de la Universidad de Clarkson

La primera iteracion de este prototipo se presentd como una protesis transfemoral activa con un
sistema de recuperacion de energia que actuaba durante la fase de oscilacion [89], mientras que
el sistema de control estuvo basado en un algoritmo de control mioeléctrico evaluado
previamente en una protesis de miembro superior [90]. El primer prototipo funcional fue
presentado en el afio 2012, donde el control mioeléctrico funcionaba en combinaciéon con una
MdE. La instrumentacion estaba basada en un potencidmetro y una celda de carga debajo de la
articulacion de rodilla y cuatro electrodos de EMG de superficie dentro del encaje transfemoral,
ademas de camaras neumaticas debajo del pie para el registro de presiones plantares en el talon
y el antepié. El mecanismo de accionamiento en la articulacion de rodilla estaba compuesto por
un ensamble de tornillo embalado mientras que la articulacion de tobillo consistié en un pie
protésico pasivo. En los resultados presentados en [91] se reportaron niveles importantes de
ruido en la sefial EMG debido a sudoracion y movimiento relativo entre el miembro residual y
el encaje protésico. En la Figura 2.11a se esquematiza el mecanismo de accionamiento de este

prototipo.
ANGELAA

En el afio 2014 se presentd un prototipo de protesis transfemoral activa en el Instituto Federal
de Tecnologia de Zurich, en Suiza llamado ANGELAA (de Angle-dependent Elastic Actuator).
El accionamiento de este prototipo se realizaba a partir del control de posicion de las
articulaciones en un seguimiento de trayectorias basado en sefales obtenidas en la pierna sana
[92]. Los autores de este dispositivo reportaron la evaluacion de distintas configuraciones para
los mecanismos de las articulaciones en la rodilla protésica con la finalidad de maximizar la
estabilidad de una persona durante la marcha. Los resultados obtenidos por simulacion
demostraron que un mecanismo biela-manivela acoplado a un tornillo embalado en una
articulacion monocéntrica permitia alcanzar mayores torques articulares en comparacion con
articulaciones policéntricas en la rodilla. El mecanismo de accionamiento de este prototipo
plante6 el concepto de actuador viscoelastico en serie, donde la rigidez articular estaba definida
por la accion de cables de caucho [93,94]. Una esquematizaciéon de este principio de

funcionamiento se presenta en la Figura 2.11b.
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Proyecto CYBERLEGs

El proyecto CYBERLEGs (de Cybernetic Lower-Limb Cognitive Ortho-prosthesis) fue
desarrollado en la Scuola Superiore Sant’Anna en Italia en 2012. Este dispositivo era una
combinacion de una protesis transfemoral activa y una ortesis de miembro inferior para personas
con amputacion vascular unilateral. La asistencia transmitida por la pierna protésica era
controlada a partir de sefiales de presion plantar registradas en la pierna sana [95,96]. En un
primer prototipo, la articulacion de rodilla era activada por un mecanismo de recuperacion de
energia entre las articulaciones de rodilla y tobillo a partir de resortes y poleas, donde la
articulacion de tobillo era de accionamiento activo [97,98]. Ambas articulaciones se hicieron de
accionamiento activo controlado por una MdE en un segundo prototipo presentado en 2015 para
la asistencia de marcha a nivel y en escaleras [11]. El mecanismo de accionamiento en la
articulacion de rodilla estaba basado en un AES [99], tal como se esquematiza en la Figura

2.11c.
Universidad de Rhode Island

El prototipo de protesis activa desarrollado en 2013 en la Universidad de Rhode Island en
Estados Unidos presentd una metodologia alternativa para el control activo de proétesis de
miembro inferior con MdE basado en la teoria Dempster-Shafer para un sistema de sefiales
basado en la fusion de datos de distintas fuentes. El sistema de accionamiento de este prototipo
estaba formado por un mecanismo biela-manivela ensamblado junto con un tornillo embalado,
tal como se esquematiza en la Figura 2.11d. La MdE recibia informaciéon de posicion angular
de la rodilla protésica y de una celda de carga registrando fuerzas de reaccion en la estructura

[100].
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(@) ®) (© @

Figura 2.11. Protesis transfemorales activas. (a) Mecanismo de impedancia variable en la protesis activa de la Universidad de
Clarkson [90], (b) conceptualizacion de los cables de caucho como elementos elasticos en la protesis ANGELAA [94], (c)
esquematizacion del mecanismo de rodilla en el prototipo beta del proyecto CYBERLEGs [99], (d) principio de funcionamiento
del mecanismo de accionamiento en la protesis de la Universidad de Rhode Island [100].

Investigacion relacionada en México

Las publicaciones relacionadas con el disefio de protesis inteligentes se encontraron en su
mayoria en forma de tesis para prototipos semi-activos. En el Instituto Politécnico Nacional se
desarrolld una protesis transfemoral [101] y una protesis transtibial [102]; ambas con
amortiguadores magneto-reologicos. En la Universidad de las Américas Puebla, se realizé el
desarrollo de un prototipo de protesis transfemoral activa, sin embargo, solo se considero el
disefio mecanico y pruebas de andlisis de esfuerzos bajo un ambiente de simulaciéon por
computadora [103]. En el Departamento de Ingenieria Electronica del CENIDET se present6 el
disefio de una protesis transfemoral activa partiendo de la optimizacion de un mecanismo de
siete barras para la articulacion de rodilla y un analisis cinematico de la marcha a partir de
informacion obtenida con sensores inerciales en personas sanas. El sistema de control estaba
basado en el seguimiento de trayectorias para la realizacion del ciclo de marcha a partir de la
inferencia estadistica con datos de marcha caracterizados previamente. El prototipo construido
estaba compuesto por un mecanismo plano que reproducia la cinematica de la marcha normal

[104].

La Tabla 2.2 sintetiza algunas caracteristicas relacionadas con los objetivos de este trabajo en

los dispositivos referenciados en esta seccion.
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Consideraciones en el disefio

Tabla 2.2. Resumen de la revision del estado del arte de protesis transfemorales activas y semi-activas.

Afio de bre/ fabric
publicacion Nombre / fabricante Tipo de Tipo de Marcha Marcha en Uso de
accionamiento asistencia a nivel _ escaleras electromiografia
1987 Pierna de Waseda Circuito hidraulico Activa v v x
Intelligent Prosthesis
1993 Plus de Blatchford-  Amortiguador neumatico ~ Semi-activa v x x
Endolite
1997 C-Leg de Otto bock ~ Amortiguador hidraulico ~ Semi-activa v x x
Actuador neumatico (1.
Universidad de Gen) / Actuador eléctrico
2006 Vanderbilt y tornillo de bolas (2°. Activa v v v
Gen) / Motor eléctrico y
poleas (3*. Gen)
Instituto Politécnico Amortiguador magneto L v < <
2006 Nacional, UPIITA reologico Semi-activa
2008 UmV,e {s1dad de las Actuador neumatico No definido v x x
Américas Puebla
2008 Power Knee de Ossur Actuador eldstico Activa 4 4 x
en serie
2008 Instituto Tecnologico Actuadores glastlcos Activa v v «
de Massachusetts en serie
. . Circuito hidraulico (1%
2009 Ung:rrlile(i:d de Gen.) / actuadores Activa v v x
Y hidraulicos (2*. Gen.)
Universidad de Actuador eléctrico y .
v v v
2010 Clarkson tornillo de bolas Activa
Actuador elastico en
2012 CYBERLEGs serie / recuperacion Activa v x x
de energia
2013 CENIDET Actuador eléctrico Activa v v x
2013 Universidad de Rhode Actuador eléctrico y Activa v < <
Island tornillo de bolas
2014 ANGELAA Actuador visco-elastico Activa v v <

en serie

2.3 Sistemas de control en protesis

En esta seccion se presentan las generalidades de los mecanismos de actuadores servo-
controlados que han sido empleados en gran parte de los dispositivos protésicos activos de
miembro inferior que forman parte del estado del arte, asi como las estrategias de control mas

empleadas en los mismos hasta la fecha.
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Mecanismos de accionamiento: actuadores elasticos en serie

2.3.1.1 Generalidades de actuadores

El término actuador se puede definir como un componente de maquina cuya finalidad es
transmitir una accién dentro de un sistema automatizado a partir de una fuente de energia de
entrada. Los actuadores mas comunes en aplicaciones robdticas transmiten fuerza mecénica a
partir de energia neumatica, hidraulica o eléctrica. Las caracteristicas mas comunes para la
seleccion de actuadores en aplicaciones de robotica involucran aspectos como [105,106]:
o Densidad de fuerza. Representa la razon de la fuerza de salida por el volumen del
actuador. Un actuador con una alta densidad de fuerza permite tener dispositivos ligeros

con fuerzas de salida elevadas.

o Impedancia mecanica. Es la medida de oposicion que presenta un actuador cuando se
aplica una fuerza. En la préctica se puede percibir como la minima fuerza necesaria para
desplazar un actuador que transmite una carga definida. En un actuador con baja
impedancia mecanica la posicion de una carga acoplada puede retroceder con cierta
facilidad.

e Ancho de banda. Se refiere a la rapidez con la que un actuador puede alcanzar las
posiciones o fuerzas deseadas. De acuerdo con Leal et al. en [105], un actuador requiere
un ancho de banda de unos cuantos Hertz para controlar una articulacion humana.

e Rango dinamico. Es la razon entre las fuerzas de salida maxima y minima. Un actuador
con alto rango dindmico puede realizar operaciones con alta sensibilidad para tareas que
requieren fuerzas elevadas.

2.3.1.2 Actuadores elasticos en serie

Pratt y Williamson propusieron el concepto de actuador elastico en serie en 1995 con el objetivo
de obtener caracteristicas como la tolerancia a cargas de impacto, el control estable de fuerza y
la capacidad de almacenar energia potencial para la transmision de fuerzas y movimiento en
aplicaciones con cargas de impacto como la robdtica humanoide y los vehiculos de exploracion
[107]. El principio de funcionamiento estaba basado en un ensamble motor-reductor conectado
en serie con un elemento elastico pasivo (representado por un resorte) que a su vez se conecta
con la carga a accionar. Esta configuracion basica se presenta en la Figura 2.12. En comparacion
con sistemas de accionamiento convencionales, al emplear un AES la interfaz entre el actuador
y su carga de salida se vuelve menos rigida, permitiendo tener un efecto de filtro paso bajo para

cargas de impacto, reduciendo también las fuerzas de reaccion no deseadas en los sistemas de
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transmision acoplados al motor [108]. Este tipo de actuadores tienen la caracteristica de tener
un control preciso de la fuerza a la salida, la cual se puede registrar en funcion de la deformacion
del resorte en serie aplicando la ley de Hooke; evitando asi el uso de sensores como celdas de
carga que no son tolerantes a determinadas fuerzas de impacto. En términos generales, un
ensamble de AES tiene propiedades como baja impedancia mecanica, baja friccion, alta
densidad de fuerza y alto rango dindmico, mientras que el ancho de banda se ve disminuido

como consecuencia del resorte acoplado [105-107].

Las caracteristicas que presenta el ensamble de AES permiten que este tipo de actuadores
sean una eleccion comun para aplicaciones que buscan simular el comportamiento activo de las
articulaciones humanas de miembro inferior. Por ejemplo, Eslamy et al. [109] presentaron una
evaluacion experimental del efecto del elemento eldstico acoplado a un actuador eléctrico en
distintas configuraciones de ensamble para su aplicacion en una prétesis activa de tobillo
durante actividades como marcha a nivel y en escaleras. Las configuraciones evaluadas fueron
actuador eldstico en serie, actuador eldstico-amortiguado en serie y actuador elastico-
amortiguado en paralelo. Los autores concluyeron que la configuracion de AES tuvo un mejor

desempetio general para las actividades estudiadas.

Figura 2.12. Principio de funcionamiento de un actuador eldstico en serie.

2.3.1.3 Control de actuadores elasticos en serie

El control de los AES tuvo sus primeros acercamientos a través de controladores pre-
alimentados y retroalimentados empleando lazos PID y sus variaciones tipicas [107,110]. En
afos posteriores se emplearon también algoritmos de control de impedancia [74,75],
seguimiento de trayectorias [92,111,112] o control adaptativo [113], principalmente para
aplicaciones de protesis roboticas de miembro inferior en el control de fuerza o de posicion. Una
de las combinaciones mas utilizadas en prototipos protésicos en los ultimos afios realiza el
control de los AES a través de MdE y control de impedancia. Algunos ejemplos de dispositivos

protésicos donde se controlan mecanismos de accionamiento basados en AES son: la protesis
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transtibial BiOM [114], la protesis Power Knee [70-72], la protesis ANGELAA [93] o el
proyecto CYBERLEGs [11,99].

Sistemas de control por jerarquia

Entre los diversos acercamientos reportados para los sistemas de control en prétesis activas de
miembro inferior, la estrategia basada en un sistema de algoritmos multinivel organizados de
forma jerarquica ha sido una opcidon empleada por diversos autores [11,14,78,115-119]. En un
sistema de control de este tipo es posible controlar los mecanismos de accionamiento para
distintos modos de locomocion. Se considera la interaccion fisica de la persona con el terreno y
la retroalimentacion registrada por los sensores en la estructura de la protesis para definir los
modos de operacion en los mecanismos de accionamiento. La configuracion mas frecuente en
este tipo de aplicaciones considera tres niveles de control que actian en conjunto: alto, medio y
bajo. En el controlador de nivel alto se registran y clasifican las sefales de entrada registradas
por el movimiento de la persona, lo cual genera una sefal de salida que corresponde con la
intencion de movimiento para un tipo de marcha especifico. Una vez que se ha identificado el
tipo de marcha que una persona estd por realizar, el controlador de nivel medio identifica un
conjunto de constantes y estados (o setpoints) que los actuadores deben de alcanzar para el tipo
de locomocion identificada por el controlador de nivel alto. Los estados definidos en el
controlador de nivel medio sirven como datos de entrada para el controlador de nivel bajo. Este
ultimo esta encargado de reducir el error entre el estado real del mecanismo de accionamiento
y el estado deseado definido en el controlador de nivel medio. Dichos estados suelen estar
planteados para el control de posicion o de fuerza basado en la impedancia mecéanica de los

actuadores.
2.3.2.1 Controlador de nivel alto: identificacién del modo de locomocidn

En el contexto de los sistemas de control para protesis de miembros inferiores, el controlador
de nivel alto estd orientado a definir la intencion de movimiento del usuario; los algoritmos
seleccionados con mayor frecuencia para este fin han estado basados en la clasificacion de
caracteristicas extraidas de sefiales registradas en la protesis empleando teoria de aprendizaje de
maquinas. Las distintas técnicas de dicha teoria permiten definir modelos de prediccion capaces

de discriminar entre distintos modos de locomocion o patrones de marcha.
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Distintos investigadores han propuesto diferentes acercamientos para la deteccion de eventos
en el ciclo de marcha y el reconocimiento de modos de locomocion. Las principales diferencias
se observan en la seleccion de sefiales a caracterizar, tipos de caracteristicas a extraer y
algoritmos para la clasificacion. Gran parte del trabajo publicado en este aspecto ha estado
basado en datos cinéticos a partir de sensores mecanicos, tales como sensores de fuerza
resistivos (FSR por sus siglas en inglés) [120—123] o suelas de presion [36,124]. El uso de datos
cinematicos como las coordenadas tridimensionales de marcadores reflectivos en sistemas
optoelectronicos de captura de movimiento también ha sido una eleccion frecuente en este
sentido [123,125-128], ademas de acelerémetros [29,32,60,120,129—-133] o giroscopios
[29,134—137]. Mientras que el uso de biosefiales con este fin ha sido estudiado empleando

sefales electromiograficas (EMG) [57,124,138].

Algunos de los primeros resultados reportados para el reconocimiento de modos de
locomocion fueron publicados por el Center for Intelligent Mechatronics en la Universidad de
Vanderbilt en Estados Unidos. El primer trabajo en este ambito consistio en el reconocimiento
en tiempo real de la intencion de movimiento al utilizar un prototipo de protesis activa de
miembro inferior para un problema de clasificacion de dos clases (marcha a nivel y
bipedestacion). Un clasificador basado en un modelo Gaussiano mixto (GMM por sus siglas en
inglés) servia como controlador de nivel alto para un controlador de impedancia de estado finito
a partir de sefiales mecénicas y caracteristicas extraidas en el dominio del tiempo [30]. Dicho
trabajo se extendid posteriormente al agregar una tercera clase al problema de clasificacion (la
accion de sentarse) durante pruebas experimentales empleando un prototipo de proétesis [79].
Posteriormente, las sefiales mecanicas fueron reemplazadas por sefiales EMG de superficie para
la clasificacion de dos actividades que no involucraban la carga de peso (movimientos de flexion
y extension), empleando andlisis discriminante cuadratico (QDA por sus siglas en inglés) [139].
Un acercamiento similar fue reportado en [39] para las mismas actividades en el control activo
de las articulaciones en la protesis transfemoral a partir de un clasificador basado en analisis
discriminante lineal (LDA por sus siglas en inglés), para el accionamiento fisico y virtual de un
prototipo de protesis [35]. El trabajo reportado en [60] describid el uso de seiales de nueve
sensores EMG y trece sensores mecanicos en un estudio fuera de linea para la clasificacion de

cinco modos de locomocidn (marcha a nivel, ascenso de rampas, descenso de rampas, ascenso
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de escaleras, descenso de escaleras) usando la prétesis transfemoral activa de la Universidad de
Vanderbilt, donde se presentd una comparacion en la eficacia de la clasificacion empleando tres
algoritmos distintos: red dinamica Bayesiana (DBN por sus siglas en inglés), LDA y una
estrategia de mayoria de votos a partir del historial de datos calculados por el clasificador LDA.
Tal trabajo se extendid en [27] para un estudio en linea empleando el mismo conjunto de sefales
en cuatro clasificadores, al combinar sefiales de sensores mecanicos y EMG con clasificadores
LDA y DBN. El trabajo presentado en [140] estudié la factibilidad de clasificadores
independientes o dependientes del usuario empleando tUnicamente sefiales de sensores
mecéanicos. Recientemente, este grupo de investigacion ha estudiado la precision en la
clasificacion de los modos de locomocion empleando algoritmos adaptativos a partir de sefiales
mecanicas y de EMG [141], donde los algoritmos adaptativos superaron el desempefio de los
algoritmos no-adaptativos reportados previamente. Ademas, han estudiado el efecto de la
eficacia en la clasificacion al obtener registros de sefiales mecéanicas y de EMG en ambas piernas
para la identificacién de cinco modos de marcha en un estudio comparativo con clasificadores
basados en maquinas de soporte vectorial (SVM por sus siglas en inglés), redes neuronales
artificiales (ANN por sus siglas en inglés) y LDA [29]. Los clasificadores entrenados con

caracteristicas bilaterales redujeron significativamente los errores de deteccion en general.

El trabajo publicado por Huang et al. en [37] fue uno de los primeros acercamientos para el
reconocimiento de los tipos de locomocion a partir de datos de EMG. En dicho trabajo se
compard la eficacia de clasificadores LDA y ANN a partir de caracteristicas en el dominio del
tiempo y modelos autorregresivos (AR) en sefiales de 16 sensores EMG para un problema de
clasificacion de siete clases (marcha a nivel, pasar por encima de un obstaculo, ascenso de
escaleras, descenso de escaleras, giro ipsilateral, giro contralateral y bipedestacion). Un
conjunto de FSR permitieron la deteccion de eventos para definir el tamafio de las ventanas de
tiempo para la extraccion de caracteristicas. Posteriormente, un clasificador LDA fue empleado
para una clasificacion en dos clases (accion de sentarse y accion de ponerse de pie) en un estudio
preliminar [58], donde una MdE se utilizd para minimizar los errores de clasificacion en las
caracteristicas obtenidas en tiempo real en el dominio del tiempo para sefiales EMG de siete
musculos de un sujeto sin lesiones. En [33] se estudid el reconocimiento de modos de marcha

utilizando la fusién de datos de sensores mecanicos y de EMG en ocho voluntarios sin lesiones

37



y dos voluntarios con amputacion transfemoral para la clasificacion de seis modos de marcha
(marcha a nivel, pasar por encima de un obstaculo, ascenso de escaleras, descenso de escaleras,
ascenso de rampas y descenso de rampas) y cinco transiciones (descenso de escaleras hacia
marcha a nivel, descenso de rampas hacia marcha a nivel y marcha a nivel hacia: ascenso de
escaleras, ascenso de escaleras y pasar por encima de un obstaculo) a partir de clasificadores de
SVM y LDA. Recientemente, este grupo de investigacion compard el desempefio de tres
clasificadores adaptativos para la clasificacion de tres modos de marcha (marcha a nivel, ascenso
de rampas y descenso de rampas) utilizando caracteristicas extraidas de sefales de siete sensores
EMG y sefiales de fuerza de reaccion con el suelo, donde el algoritmo con mayor clasificacion
fue evaluado en pruebas en tiempo real para el control activo de un prototipo de protesis

transfemoral basado en un controlador de impedancia y estados finitos [31].

La identificacion de tipos de locomocion empleando una cantidad discreta de sensores a partir
de una suela de presion fue estudiada por Chen et al. en [36]. En dicho trabajo el area de una
suela de presion fue dividida en diez zonas y se realizé un analisis de componentes principales
(PCA por sus siglas en inglés) en pruebas realizadas con cinco personas sin lesiones y una
persona con amputacion transtibial para identificar las zonas con mayor presion. Los resultados
encontrados demostraron que cuatro de las zonas delimitadas debajo de la planta del pie tuvieron
una cantidad de actividad significativamente mayor en la distribucion de presion durante el ciclo
de marcha: la tuberosidad del calcaneo, hallux (dedo “gordo” o primer dedo del pie) y las
cabezas metatarsianas 1 y 5. Se estudi6 un sistema de reconocimiento de modos de marcha a
partir de sefiales de presion en las cuatro zonas identificadas empleando caracteristicas en el
dominio del tiempo y coeficientes AR. Los clasificadores utilizados fueron un arbol de decision
y un clasificador LDA para seis clases: tomar asiento, ponerse de pie, marcha a nivel, esquivar

obstaculos, ascenso de escaleras y descenso de escaleras.

Entre los trabajos revisados para la identificacion de modos de locomocidn, la mayoria
reportaron ventanas de tiempo para caracterizacion de sefiales con intervalos de entre 100 y 300
ms desde la deteccion de un evento de referencia como el contacto inicial o el despegue de pie
durante el ciclo de marcha [29,33,35-37,60,135,140-142]. Donde las caracteristicas en el

dominio del tiempo (por ejemplo: cruces por cero, longitud de onda, cambios de signo en la
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pendiente, desviacion estandar, media muestral y valores maximos o minimos) fueron una
eleccion comun en estudios que involucraron el uso de sensores mecénicos [29-31,33,37,57—
61], mientras que la eleccion de coeficientes en modelos AR de tercer o sexto orden fueron una
eleccion de caracteristicas comun en trabajos relacionados con sefiales EMG [29,36,37,60]. En
la Tabla 2.3 se presenta una comparacion general de las condiciones experimentales en algunos
de los trabajos mencionados en esta seccion que estan relacionados con los objetivos de esta
investigacion.

Tabla 2.3. Comparacion de estudios relacionados para la clasificacion e identificacion de modos de locomocion (AD: arbol de
decision, S: sujetos sanos, TT: sujetos con amputacion transtibial, TF: sujetos con amputacion transfemoral).

Referencia Tipo de sensor . . Lateralidad de Tamaiio de Er:ror d?,
vincival (cantidad) Clasificador Clases  Sujetos instrumentacion ‘fentana de clasificacion
P P tiempo (ms) (%)
58 . Cuatro de 1.2(S)
[36] FSR (4) LDA 6 17T Bilateral 200 1.6 (TT)
Marcadores reflectivos
[142] como informacion AD 4 308 Unilateral 100 1.3
inercial (2)
EMG (9)
[60] Cinematico, cinético e DBN 5 8§ TF Unilateral 300 1.0
inercial (13)
EMG (14)
[29] Electrogoniometro (4) LDA 5 108 Bilateral 300 1.5
Sensores inerciales (4)
[133]  Sensores capacitivos (6) SVM 5 6TT Unilateral 250 4.2
Sensores inerciales (2)
[35] EMG (9) LDA 2 3TF Unilateral 250 8.0

2.3.2.2 Controlador de nivel medio: deteccion de estados en el modo de locomocion

El controlador de nivel medio interactia con los controladores de nivel alto y bajo durante la
marcha. Su interaccidon con el controlador de nivel alto consiste en el flujo de informacion
referente a la deteccion de eventos durante el ciclo de marcha, los cuales sirven como referencias
para la caracterizacion de las sefiales que permiten que el algoritmo de clasificacion discrimine
un tipo de locomocion. Cuando el controlador de nivel alto ha definido un tipo de locomocion
para un instante dado, los eventos detectados por el controlador de nivel medio sirven como
puntos de referencia que el controlador de nivel bajo tendrd que alcanzar en el control de la

fuerza o la posicion de los actuadores en las articulaciones de una protesis.
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Los modelos seleccionados con mayor frecuencia para realizar la funcion de los
controladores de nivel medio en prototipos de protesis de miembro inferior han sido aquellos
basados en MdE. Esta se puede definir como un modelo logico empleado para determinar el
flujo de ejecucion de un sistema con base en los distintos estados que este puede tomar a partir
de una o mas condiciones. Una MdE estad descrita por una cantidad finita de posibles estados
del sistema y las condiciones 16gicas para sus correspondientes transiciones, asi como un estado
inicial. Algunos ejemplos de dispositivos controlados por MdE son los semaforos, los

elevadores o las maquinas expendedoras.

Una de las razones que hacen al control por MdE una eleccion comtn para los controladores
de nivel medio se debe a la naturaleza repetitiva de los patrones de marcha en las piernas [114].
Esta caracteristica permite que una MdE pueda controlar el accionamiento de las articulaciones
de una pierna protésica siempre que existan suficientes estados para replicar el patron de marcha.
Una MAE definida para identificar estados (o eventos) en el ciclo de marcha esta orientada a la
deteccion activa de las fases de apoyo y oscilacion. Esta estrategia ha sido empleada en
dispositivos de rehabilitacion fisica como sistemas de electroestimulacion funcional,
exoesqueletos o protesis. En general, la identificacion de etapas del ciclo de marcha ha estado
basada en la deteccién de eventos como el contacto inicial y el contacto final de un pie de
referencia con el suelo mientras una persona realiza distintas actividades. Generalmente, la

identificacion de eventos se ha logrado a partir de sefiales mecanicas o bioldgicas.

Un ejemplo de la funcion del controlador de nivel medio se observa en la discretizacion de
los patrones de marcha propuesta Sup et al. en [75], donde la marcha normal se dividid en cuatro
estados. La fase de apoyo se dividié en “flexion/extension de apoyo” y “pre-oscilacion”,
mientras que la fase de oscilacion se dividio en “flexion de oscilacion” y “extension de
oscilacion”. Para cada uno de los estados definidos, los autores observaron la relacion entre la
posicion y la velocidad angular con respecto del torque externo obtenido de pruebas
experimentales en marcha normal [143]. Definieron valores de constantes de rigidez y
amortiguamiento para el modelo de impedancia mecanica correspondientes a cada uno de los
estados de una MdE que controlaba el accionamiento de actuadores. Para este caso, los valores

de las constantes de rigidez y amortiguamiento representan los datos a la salida del controlador
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de nivel medio, que a su vez son datos de entrada para el controlador de nivel bajo, donde dichos

valores se utilizaron como constantes en un modelo de control de impedancia para actuadores.
2.3.2.3 Controlador de nivel bajo: control de actuadores

El controlador de nivel bajo interactiia con el controlador de nivel medio y esta orientado a
realizar el control activo de los actuadores en una protesis. Los estados dentro del ciclo de
marcha identificados en el controlador de nivel medio sirven como datos de entrada para el
controlador de nivel bajo, donde los estados representan los valores de referencia que definen
el comportamiento del actuador y los valores que debera alcanzar (representados como fuerza o
posicion del actuador a la salida) en cada instante del ciclo de marcha para controladores

retroalimentados.

Los controladores de impedancia mecanica han sido una elecciéon comun para controladores
de nivel bajo en aplicaciones de prétesis activas de miembro inferior debido a las ventajas que
presenta la capacidad de modular de forma activa la rigidez de un actuador durante el ciclo de
marcha, principalmente durante la fase de apoyo. El concepto de impedancia mecéanica en
actuadores fue descrito al inicio de la seccion 2.3.1. En este contexto, el término “impedancia”
es una analogia al término utilizado en teoria de circuitos (para un actuador, la impedancia
mecénica es la medida de oposicion que presenta este cuando se aplica una fuerza externa). Los
dispositivos robdticos que interactuan fisicamente con operadores humanos (exoesqueletos o
brazos robdticos, por ejemplo) tienden a contar con sistemas de control que permiten tener una
baja impedancia mecanica para proteger la integridad fisica de la persona. Un sistema de
accionamiento con baja impedancia mecanica aplicado al disefio de protesis de miembro inferior
permite una respuesta adecuada para un usuario cuando se presentan cargas de impacto, lo cual

se percibe en la estabilidad articular durante la fase de apoyo en la marcha.

En sumayoria, las protesis pasivas ofrecen un valor de rigidez constante en las articulaciones,
lo cual se refleja en una capacidad de asistencia en la marcha ideal para una cadencia de marcha
especifica, pero limitada para otros valores de cadencia y otros tipos de marcha. Por otro lado,
una de las caracteristicas de las protesis activas en este aspecto es la capacidad de transmitir
movimiento y fuerzas externas al usuario de forma adaptativa durante distintas etapas del ciclo

de marcha. En consecuencia, el mecanismo de accionamiento en una protesis debe ser capaz de
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modular el nivel de asistencia en sus articulaciones ofreciendo mayor o menor resistencia al
movimiento en determinados periodos dentro del ciclo de marcha (controlador de nivel medio)
y para distintos modos de marcha (controlador de nivel alto). Este planteamiento fue estudiado
por Bohara (2006) en [76] al proponer un modelo de control de impedancia basado en un sistema
mecéanico de tipo masa-resorte-amortiguador para caracterizar el comportamiento de las
articulaciones en una MdE que discretizaba el ciclo de marcha. El modelo de control de
impedancia ha sido empleado por otros autores en distintos prototipos de protesis desde entonces
[93,94], donde el torque a la salida de los actuadores se define en funcion de la posicion y

velocidad angular de la articulacion.

El modelo de control de impedancia se asemeja a la forma de un controlador PD, donde las
ganancias proporcional y derivativa en el controlador de impedancia mecénica corresponden
respectivamente con las constantes de rigidez y amortiguamiento definidas en el controlador de
nivel medio [85]. Ademas, cada uno de los estados identificados como eventos del ciclo de
marcha en el controlador de nivel medio definen los valores de referencia (setpoints) para
modelo de control de impedancia. Por ejemplo, cuando el controlador de nivel medio detecta el
instante de choque de talon al inicio del ciclo de marcha, se envia un conjunto de parametros al
controlador de nivel bajo que consiste en una posicién o fuerza deseada para el actuador
utilizando un conjunto determinado de rigidez y amortiguamiento en el modelo de impedancia
mecénica. Cuando el controlador de nivel medio detecta un nuevo evento como consecuencia
de la progresion del ciclo de marcha, se envia un nuevo conjunto de condiciones al controlador

de nivel bajo para el control de los actuadores.
2.4 Conclusiones sobre la revision del estado del arte

Con base en los antecedentes revisados para la clasificacion de modos de marcha en dispositivos
protésicos transfemorales, es posible observar que la caracterizacion de la marcha implementada
por distintos autores sigue siendo estudiada desde distintos puntos de vista. Aln se estdn
evaluando distintos mecanismos de accionamiento, algoritmos de clasificacién, combinaciones
de sensores para la instrumentacion y distintas selecciones de parametros para el analisis de
sefales; todo esto dentro del estudio para distintos modos de locomocion humana (nivel,

escaleras, rampas, giros, negociacion de obstaculos, etc.). El estudio de la biomecénica de la
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marcha y su caracterizacion para el control activo de protesis de miembros inferiores a voluntad

del usuario aparenta ser un area de interés actual que continta en desarrollo.

43



44



Capitulo 3

Metodologia

En esta seccion se describen las pruebas experimentales realizadas para el registro de sefiales
durante distintas actividades de locomocidn, el procesamiento realizado a dichas sefiales para la
extraccion de caracteristicas para el entrenamiento de clasificadores y los parametros estudiados
para la validacion de los algoritmos de clasificacion. Se presenta ademas la metodologia de
disefio y construccion de los mecanismos de accionamiento en el banco de pruebas experimental
basado en actuadores servo-controlados para emular la funcion de las articulaciones de rodilla

y tobillo en tiempo real a partir de la caracterizacion de las sefiales experimentales.
3.1 Datos experimentales de analisis de marcha

Como se menciond en la seccion 2.1.2, el analisis de la marcha humana implica un estudio
cuantitativo del ciclo de marcha. El cual estd formado por informacién de distintas fuentes de
datos como la cinemadtica de articulaciones, la cinética en la interaccion de fuerzas del cuerpo
humano con el entorno y sefales bioldgicas como la actividad mioeléctrica en distintos
musculos superficiales. La caracterizacion de la biomecanica de la marcha humana planteada
para esta investigacion involucrd el registro de dichas sefiales durante diferentes tipos de
locomocidn. El interés principal de estudio estuvo orientado sobre el modo de locomocién mas
comun para las actividades de la vida diaria, como el ciclo de marcha sobre superficies planas a
nivel; y sobre uno de los modos de locomociéon con mayor demanda energética para el cuerpo

humano, como el ascenso de escaleras.
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El analisis de las sefiales de los distintos modos de locomocién en esta investigacion se
realizo a partir de dos conjuntos de datos de pruebas experimentales; la relacion entre ambos
grupos de datos se sintetiza en la Figura 3.1. El primer conjunto de datos estuvo formado por
sefales obtenidas en estudios previos con seis voluntarios utilizando suelas de presion para el
registro de sefales cinéticas durante pruebas de analisis de marcha en superficie a nivel, en
escaleras y en una caminadora en tres inclinaciones. El segundo conjunto de datos estuvo
formado por registros de pruebas experimentales realizadas con 30 voluntarios utilizando
sensores de fuerza debajo de la planta del pie, marcadores reflectivos para el registro de la
cinemadtica y sensores de EMG de superficie durante pruebas en superficie a nivel y en ascenso

de escaleras.

La caracterizacion y el analisis de las sefales del primer grupo de datos permitieron realizar
un estudio comparativo para distintos parametros en la caracterizacion, el entrenamiento y la
validacion de distintos clasificadores LDA como consecuencia del tamafo de la muestra de
voluntarios y de la cantidad de sensores empleados. Los resultados de dicho estudio comparativo
con seis voluntarios permitieron definir los parametros que fueron utilizados para el
procesamiento de las sefiales registradas en las pruebas experimentales del segundo conjunto de
datos. En este, una cantidad mayor de participantes estuvo instrumentada con una mayor
cantidad de sensores en comparacion con el primer conjunto de datos. A su vez, la
caracterizacion y clasificacion de las sefiales del segundo grupo de datos permitié definir el
modelo matematico del clasificador que posteriormente fue evaluado en el sistema de control

multinivel en pruebas fuera de linea en tiempo real en el banco de pruebas.
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Figura 3.1. Metodologia para el andlisis de datos experimentales de andlisis de marcha.

3.2 Analisis comparativo en la caracterizacion de la biomecénica de la marcha

El primer conjunto de datos estuvo formado por registros de suelas de presion con seis
participantes en cinco modos de locomocion. Parte del procesamiento aplicado a estas sefiales
consistid en extraer sefales de tres zonas discretas en la suela de presion, asemejando los
registros que se obtendrian al emplear tres sensores de fuerza resistivos debajo de la planta del
pie, tal como se realiz6 en pruebas preliminares y en el segundo conjunto de datos de este trabajo
de investigacion (seccion 3.3). Una vez que se obtuvieron las sefiales en las tres areas discretas,
se realizo un estudio comparativo entre distintos pardmetros de procesamiento para observar el
efecto de los mismos en el error de clasificacion, medido por la validacion cruzada de los
clasificadores LDA. Finalmente, la mejor combinacion de parametros sirvié como referencia
para la caracterizacion de las sefiales en el segundo conjunto de datos. En esta subseccion se

describe la metodologia experimental aplicada al primer conjunto de datos.
Protocolo experimental para caracterizacion de la marcha en estado estable

Las pruebas experimentales de las cuales se obtuvieron los registros de sefiales utilizados en el
primer conjunto de datos pertenecen al trabajo experimental de la Dra. Paola Catalfamo
reportado en [ 144] para la deteccion de eventos en el ciclo de marcha. Los datos experimentales

brutos fueron procesados de acuerdo con los objetivos de esta investigacion.
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En este estudio participaron seis sujetos sin anormalidades de marcha discernibles (dos
mujeres, cuatro hombres, edad de 36.17412.06 afios, estatura de 1.71£0.10 m y masa corporal
de 68.50+15.39 kg). Cada participante dio su consentimiento informado por escrito previo a las
pruebas para la realizacion del protocolo experimental, el cual fue aprobado por el Comité de
Etica local en la Facultad de Ingenieria y Ciencias Fisicas de la Universidad de Surrey en
Guildford, Inglaterra. Para todas las pruebas, los participantes utilizaron suelas de presion de
0.18 mm de espesor (F-Scan® Mobile System, Tekscan Inc.) ajustadas a la medida del pie y
colocadas dentro del calzado de suela flexible y de uso cotidiano de cada uno; mientras que la
unidad de registro y almacenamiento de datos de las suelas de presion se ajusto alrededor de la

cintura de cada participante. Las especificaciones de las suelas de presion se presentan en el

Anexo A.

Los participantes completaron todas las pruebas a velocidad de marcha autoseleccionada
(valor normal de 1.1740.1 m/s) durante dos sesiones de prueba para el registro de datos de cinco
modos de locomocién: marcha a nivel, ascenso de escaleras, descenso de escaleras, ascenso de
rampa y descenso de rampa. Durante la primera sesion se realizaron pruebas para la marcha a
nivel dentro del laboratorio de marcha; cada sujeto inici6 las pruebas de pie (posicion de
bipedestacion) y realizé seis repeticiones caminando de ida y vuelta en un pasillo de diez metros
de longitud. Posteriormente, se realizaron pruebas de ascenso y descenso de escaleras después
de un periodo de descanso. La escalera estaba compuesta por siete escalones de 850 mm de
ancho, 170 mm de altura y 300 mm de profundidad (medidas de acuerdo con regulaciones de
construccion del Reino Unido). Cada participante completo seis circuitos de ascenso y descenso
de escaleras sin uso de pasamanos o periodos de descanso entre transiciones de ascenso y
descenso. Los participantes iniciaron la marcha con la pierna de su eleccion desde una posicion
de bipedestacion en la parte inferior de la escalera, finalizando la prueba al término del ultimo
circuito de prueba en posicion de bipedestacion en la base de las escaleras. Para la segunda
sesion de pruebas, los participantes caminaron durante 30 segundos en una caminadora
(caminadora médica Woodway®) configurada para inclinaciones de -5, 0 y 5°,
(correspondiente con regulaciones de construccion del Reino Unido para pendientes del 10%).

Todos los participantes realizaron las pruebas de caminadora sin uso de pasamanos y después
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de un periodo de familiarizacion con el equipo; se dieron periodos de descanso entre pruebas
para cada configuracion de inclinacion en la caminadora. La plantilla de presion, la caminadora

y la escalera utilizadas durante las pruebas se presentan en la Figura 3.2.

(a) (b) (©

Figura 3.2. Configuracion experimental para el registro de sefiales de presion en pruebas de laboratorio. (a) Caminadora de
uso médico marca Woodway para pruebas en tres inclinaciones distintas, (b) escalera utilizada para pruebas de ascenso y
descenso, (c) suela de presion F-Scan para el registro de presion plantar (fotografias por cortesia de la Dra. Paola Catalfamo).

Adquisicion de datos para caracterizacion de la marcha en estado estable

Las sefales de presion plantar fueron registradas con una frecuencia de muestreo de 200 Hz por
medio de la unidad de adquisicion de sefiales, mientras que las mismas fueron visualizadas con
el software F-Scan Research (version 7.00-17). Se estudiaron unicamente las sefiales de un solo
pie para cada participante. Las areas de mayor presion en las regiones de talon y antepié fueron
localizadas para su analisis a partir de la visualizacion de la presion pico promedio durante todas
las pruebas en cada modo de locomocion. Posteriormente, se colocaron tres areas circulares de
20 mm de didmetro a partir de inspeccion visual en regiones correspondientes al talon y las
cabezas metatarsianas 1 y 5, tal como se muestra en la Figura 3.3. Dichas localizaciones fueron
definidas de acuerdo con dimensiones y localizaciones empleadas en publicaciones relacionadas
de andlisis de marcha [36,122,145,146]. Una configuracion de tres sensores permite la deteccion
de eventos dentro de la fase de apoyo, mas alla de la deteccion de eventos de referencia como
el contacto inicial y el contacto final para la deteccion unica de la fase de apoyo (definida como
granularidad de las fases de marcha) [147]. Cada area circular se defini6 como un sensor de
fuerza resistivo virtual (v-FSR), donde cada area fue etiquetada de acuerdo con su localizacion

debajo del pie como M1, M5y C.
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Figura 3.3. Datos brutos de presion plantar promedio para 22 ciclos de marcha en el pie izquierdo de un participante durante
pruebas de caminadora con una pendiente de 0%. La localizacion de las tres dareas discretas o sensores FSR virtuales para la
extraccion de datos se muestra debajo de la tuberosidad del hueso calcaneo o talon (C), y las cabezas metatarsianas 1 (M1) y
5 (M5). Los datos se presentan en un rango normalizado de 0 a 255.

Se extrajeron todos los datos registrados dentro del area delimitada por cada v-FSR como
dos tipos de senal: sefial bruta y sefal de darea activa. La senal bruta se defini6 como el valor
promedio de las sefiales de fuerza registradas en cada elemento de deteccion en la suela en un
rango adimensional 0 a 255 definido por el software del fabricante. Los datos de area activa
representaron la suma del area sometida a fuerzas en cada elemento de deteccion en la suela en
un rango de 0 a 335 mm? (que corresponde al drea maxima delimitada por el software dentro
de cada v-FSR), donde cada elemento sometido a carga sumé un valor fijo de 25 mm? (el valor
de area correspondiente a cada sensor en la suela de presion). Ambos tipos de sefiales fueron
utilizados para el entrenamiento y validacion de los clasificadores para la deteccion activa de
modos de locomocion. La sefial bruta refleja la interaccion cinética de fuerzas de reaccidon con
el suelo durante la locomocion, mientras que los datos de area activa fueron seleccionados para
su estudio con base en su eficacia comprobada para la deteccion de eventos de marcha en

estudios previos [144].

Los datos extraidos en cada v-FSR fueron recortados en los instantes de inicio y término de
las pruebas para incluir unicamente ciclos de marcha en estado estable. Posteriormente, se
extrajeron ciclos de marcha individuales de todas las pruebas de cada individuo para la
extraccion de caracteristicas y entrenamiento de clasificadores. Cada ciclo de marcha fue
extraido a partir de umbrales heuristicos para la deteccion de contacto inicial en las regiones de

talon o de antepié. El inicio de las fases de apoyo y de oscilacion fue detectado siempre que
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cuando menos una de las sefiales de los v-FSR fuera mayor o menor que el umbral definido para
la deteccion de contacto del pie con el suelo, respectivamente (una descripcion detallada de la
deteccion de eventos y los umbrales heuristicos se presenta en la definicion del control por MdE
en la seccion 3.4.3). La Figura 3.4 presenta las sefales brutas y de area activa promedio extraidas
a partir de dichos umbrales para los ciclos de marcha a nivel de un participante. Al observar
ambas graficas se puede observar el patroén correspondiente al contacto inicial del talon (senal
C en la Figura 3.4) en los primeros instantes del ciclo. Mientras que las sefiales correspondientes
a las cabezas metatarsianas 1 y 5 (sefiales M1 y M5 en la Figura 3.4) registran mayores
amplitudes durante la progresion del ciclo en la medida que el peso corporal se concentra en la
region anterior del pie. Se observa la transicion de la fase de apoyo hacia la fase de oscilacion
del ciclo de marcha alrededor del 60%, cuando las sefales no registran amplitud de sefial. Una
sefial con un valor de 0 en su amplitud es consecuencia de la ausencia de contacto con el suelo

para el pie de referencia.

Figura 3.4. Graficos promedio de tres v-FSR para sefiales de area activa (izquierda) y brutas (derecha) en ciclos de marcha a
nivel de un sujeto de prueba. El ciclo de marcha normalizado considera el instante de contacto inicial como el 0% de la
progresion del ciclo. Se observa saturacion en la sefial de drea activa durante la fase de apoyo (MI: primera cabeza
metatarsiana, M5: quinta cabeza metatarsiana, C: calcdneo).

Extraccion de caracteristicas y clasificacion para caracterizacion de la marcha

en estado estable

Se definieron cinco estimadores de caracteristicas para entrenamiento y validacion de
clasificadores en cinco distintos tamafios de ventanas de tiempo para el calculo de caracteristicas
en los dos tipos sefiales definidos. Las caracteristicas seleccionadas fueron tres caracteristicas

en el dominio del tiempo y dos modelos AR: valor medio, desviacion estdindar, RMS y los
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primeros tres coeficientes de modelos AR de tercer y sexto orden. Se estudio el efecto de las 31
posibles combinaciones de tales caracteristicas en el desempeio de los clasificadores. Se
evaluaron cuatro tamafios de ventana para extraccion de caracteristicas, las cuales estuvieron
definidas a partir de la deteccion del instante de contacto inicial en cada ciclo de marcha durante
50, 100, 150 y 200 ms. Se entrenaron clasificadores para cada combinacion de tipo de sefial,
tamafio de ventana y conjunto de caracteristicas utilizando las sefiales de cada ciclo de marcha
de cada participante en el estudio de los cinco modos de locomocion considerados. El error
porcentual de clasificacion calculado por validacion cruzada de cada clasificador fue utilizado
para evaluar el mejor conjunto general de parametros para la identificacion de modos de

locomocién.

El modelo matematico seleccionado para la clasificacion de los modos de locomocion fue el
LDA. Este método de aprendizaje supervisado fue seleccionado como consecuencia de su
precision estadisticamente comparable con otros algoritmos utilizados en la teoria de
aprendizaje de maquinas y el control activo de dispositivos de asistencia de miembro inferior,

asi como su facilidad de implementacion en aplicaciones de clasificacion en tiempo real.

Las técnicas estadisticas de regresion permiten obtener estimaciones para una o mas
variables cuantitativas en un intervalo de datos determinado. Cuando se desea hacer
predicciones sobre una variable cualitativa, los métodos para la prediccidon representan un
proceso conocido como clasificacion. En la clasificacién se busca predecir el valor de una
observacion de acuerdo con distintas categorias o clases en las que la observacion puede ser
clasificada. Los métodos de clasificacion permiten calcular la probabilidad de ocurrencia de una
observacion para cada clase de la variable cualitativa, a la cual se le asigna un indicador o valor
de variable ficticia. Dicha probabilidad es calculada utilizando conjuntos de datos clasificados
previamente, llamados predictores, que en conjunto con las variables de respuesta se definen
como datos de entrenamiento. A partir de las probabilidades calculadas con los datos de
entrenamiento se obtiene un algoritmo (o clasificador) que permite calcular una estimacion de

la clasificacion para una observacion [148].

Uno de los modelos de clasificador mds empleados para el reconocimiento de modos de

locomocion ha sido el clasificador LDA. Esto se debe principalmente a su facilidad de
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implementacion y bajo costo computacional para aplicaciones de clasificacion en tiempo real
[149], asi como al desempefio obtenido en problemas de clasificaciéon de biomecénica de
miembros inferiores en comparacion con otros modelos como las ANN [29,37,150], las redes
neuronales de tipo perceptron multicapa [151-153] o las SVM [29,150]. El método de LDA
utiliza conjuntos de datos clasificados previamente como datos de entrenamiento para definir
un modelo matemadtico que permite calcular estimaciones de la probabilidad de ocurrencia de
cada modo de locomocion (definido como clases para el clasificador) por cada vez que se
ingresa un nuevo vector de datos al modelo. La clase con el mayor valor de probabilidad para

un vector caracteristico dado representa la clasificacion correspondiente.

La definicion del modelo matematico del clasificador LDA parte del teorema de Bayes,
donde se obtiene el calculo de probabilidades posteriores (a posteriori) a partir de informacion
de probabilidad previa (a priori) y condicional. La probabilidad a posteriori se expresa como

P(A;|B) en la Ec. 3-1.

P(4;)P(Bl4;)

P(A4;|B) =
(4:lB) > PUP(BA) Ee. 3-1

donde:

e [ representa cada uno de los n eventos posibles

e P(A;|B) es la probabilidad a posteriori de que suceda un evento A; dado que sucede un
evento B

e P(A;) es la probabilidad a priori de que suceda un evento A;

e P(B]A;) es la probabilidad condicional de que suceda un evento B dado que sucede un
evento A4;

Suponiendo que se desea clasificar una observacion X en una de K posibles clases, donde
K > 2, se tendria una variable cualitativa de respuesta Y que puede tomar alguno de los K
posibles valores. Para tal escenario, existe una probabilidad a priori 7, de que una observacion
X pertenezca a la k-ésima clase. Si se define la funcion de densidad de probabilidad como
fii(x) = P(X = x|Y = k) para una observacion X correspondiente a la k-ésima clase, se tendra
un valor mayor para f;, (x) cuando la probabilidad de que una observacion X ~ x para la k-ésima

clase, donde x es un predictor perteneciente a los datos de entrenamiento y corresponde a la
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clase k. Partiendo de este conjunto de variables y expresando la probabilidad a posteriori como

P(Y = k|X = x) = pi(X), el teorema de Bayes de la Ec. 3-1 se puede reescribir como:

pet) =
D, i) Fe. 32

La Ec. 3-2 representa un clasificador Bayesiano. El célculo de la probabilidad a posteriori
Pk (X) para una observacion X = x que pertenece a la k-ésima clase de un predictor x, esta en
funcion del producto de la probabilidad a priori m;, por la funcidén de densidad de probabilidad
fi.(x) correspondiente a cada clase k, dividido por la suma del producto de las probabilidades
condicionales y las funciones de densidad correspondientes de las K clases. La clasificacion de
una observacion X en una de las K clases depende de la clase k que resulte en un valor mayor
de probabilidad para el calculo de py (X). El problema a resolver para este clasificador consiste

en definir la forma de la funcion de densidad de probabilidad f;, (x).

El planteamiento del modelo matematico del clasificador LDA se puede definir a partir del
caso donde la prediccion se realiza utilizando un predictor x formado por un tnico valor, es
decir, x € R. La clasificacion de la observacion se definira para la clase k cuyo valor de py (X)
sea mayor en comparacion con las demas clases. Como el predictor esta formado por un unico
valor, se asume la funcion de densidad f; (x) como una distribucion Gaussiana unidimensional

de la forma:

Ec. 3-3

fie) = e ()

2w oy

donde iy y 032 representan la media y la varianza de la k-ésima clase. Se asume también que
las varianzas tienen el mismo valor para todas las clases K; es decir 67 = g2 = -+ = g = 02

Al sustituir la Ec. 3-3 en la Ec. 3-2 se obtiene:
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pi(x) =

ml=™]
= no

En la Ec. 3-4 se introduce el valor de una observacion X para calcular la probabilidad de que
esta pertenezca a la clase k. Por inspeccion se observa que el denominador sera siempre el
mismo para todas las funciones de probabilidad k, por lo cual el valor que define la probabilidad
de que una observacidn pertenezca a la k-ésima clase depende unicamente del valor calculado
en el numerador, donde el mayor valor de probabilidad definiré la clase a la que pertenece el
valor de la observacion X. Al simplificar la Ec. 3-4 para el numerador y definiendo &, (x) =
ln(pk (x)) se obtiene la Ec. 3-5 que permite asignar una clase a la observacion X que tenga el
mayor valor de probabilidad para las K clases. La Ec. 3-5 es la funcion discriminante, y su forma
se asemeja a una funcion lineal para x, lo cual da origen al nombre del método de anélisis

discriminante lineal.

2
u
O0r(x) = x% — ﬁ + In(7y) Ec. 3-5

Para obtener los valores de los parametros poblacionales p; y o2, asi como la probabilidad

T, se utilizan los estimadores puntuales de la Ec. 3-6:

62 = o> Y (- i)’ 5o
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donde:

e nes el nimero total de observaciones en los datos de entrenamiento

e 1, es el numero de observaciones en los datos de entrenamiento de la k-ésima clase

e [i, es el estimador de la media poblacional de todas las observaciones de entrenamiento
de la k-ésima clase

e 472 es el estimador de las varianzas muestrales para cada una de las K clases

e 1 es la proporcion que existe de datos pertenecientes a cada clase en los datos de
entrenamiento. La estimacion de la proporcion se emplea en el caso de que no se conozca
el valor de la probabilidad de ocurrencia de cada clase my, 7o, ..., T

Cuando el clasificador LDA se define para predictores x formados por p valores, es decir
x € RP, la funcion de densidad f; (x) en la Ec. 3-4 se define como una distribucion Gaussiana
multivariable con un vector de valores de media y;, para cada clase y una matriz de covarianzas
¥ en comun para las K clases. La distribucién Gaussiana multivariable asume que la distribucion
de probabilidad de cada predictor individual se aproxima a una distribucién normal

unidimensional. La densidad de probabilidad multivariable f; (x) se define como:

fi(x) = I B YSRGS

(27r)p/2|2| 172 Ec. 3-7

donde u es el valor de la media del vector de predictores x con p componentes y X es la matriz
de tamafio p X p de las covarianzas del predictor x. Al sustituir la Ec. 3-7 con f,(X = x) en la
Ec. 3-4 y simplificar, se obtiene la ecuacion discriminante de la Ec. 3-8 que asigna el valor de
la k-ésima clase a la observacion X que resulte en un valor mayor para 8 (x) evaluado en todas
las clases K.

8k(x) = X7 up — T i + In(ry)

Ec. 3-8

La Ec. 3-8 es la funcion discriminante que permite estimar la clasificacion de los tipos de
marcha. Este modelo se utilizé para el entrenamiento de los clasificadores con caracteristicas de
las sefiales registradas durante todas las pruebas. La validacion de los clasificadores se realizo
por medio de validacion cruzada de cinco iteraciones (k-fold cross-validation [148]) con cada
conjunto de parametros para cada participante. La precision de clasificacion estimada a partir

de la validacion cruzada, medida como error porcentual de clasificacion, se utilizd6 como
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variable de respuesta de los modelos para seleccionar la mejor combinacion de pardmetros a
partir de comparaciones estadisticas empleando andlisis de varianza (ANOVA). Se estudi6
ademas la precision especifica de cada modo de marcha (o clase) para la mejor combinacion de
parametros seleccionada a partir del andlisis de su correspondiente matriz de confusion. El
entrenamiento y la validacion de los clasificadores se realizd empleando codigos de

programacion en Matlab, los cuales se presentan en el Anexo B.

Se entreno un total de 248 clasificadores para cada sujeto de prueba considerando todas las
combinaciones de sefiales, ventanas de tiempo y conjuntos de caracteristicas. La Figura 3.5

sintetiza la metodologia experimental aplicada para el primer conjunto de datos experimentales.

Figura 3.5. Metodologia experimental aplicada para el estudio comparativo de pardmetros de caracterizacion de la
biomecdanica de la marcha utilizando seriales de tres dreas debajo del pie para la extraccion de seiiales.
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3.3 Caracterizacion de la biomecdnica de la marcha en estado estable y

transiciones

El andlisis aplicado al segundo conjunto de datos considerd el mejor conjunto de parametros
que resulto seleccionado en el estudio comparativo del primer conjunto de datos experimentales.
Se selecciono esta estrategia para el procesamiento de los datos experimentales debido a la
metodologia experimental del segundo conjunto de datos, donde se incluyd una muestra de
participantes mayor (30 participantes) y una cantidad adicional de sensores durante todas las
pruebas (tres sensores de fuerza, cuatro sensores de EMG de superficie y medicion de la
cinematica de miembros inferiores). Por otro lado, el protocolo experimental del segundo
conjunto de datos estuvo a su vez limitado al estudio de dos modos de locomocion en estado
estable (marcha a nivel y ascenso de escaleras) y las transiciones entre modos de marcha (en
funcion del rol de una pierna de referencia en la transicion de marcha a nivel hacia ascenso de
escaleras). En esta subseccion se describe el protocolo experimental y el procesamiento aplicado

a las senales adquiridas.

Protocolo experimental para caracterizacion de la marcha en estado estable y

transiciones

Las pruebas de analisis de marcha fueron realizadas en el Laboratorio de Andlisis de
Movimiento dentro del Centro de Investigacion en Bioingenieria A.C. en la ciudad de
Chihuahua, Chihuahua. En este estudio participaron 30 voluntarios sin anormalidades de marcha
discernibles para el registro de sefiales durante marcha a nivel y en ascenso de escaleras (14
hombres, 17 mujeres; edad de 23.26 + 6.69 afios, estatura de 1.67 + 0.1 m y masa corporal de
68.65 + 15.14 kg). Todos los voluntarios dieron su consentimiento informado por escrito
previo a la realizacion del protocolo experimental, el cual fue aprobado por el Comité de Etica
en Investigacion y el Comité de Investigacion de la Unidad de Investigacion en Salud de
Chihuahua S.C. El documento de aprobacion de protocolo de investigacion por el comité de

ética se presenta en el Anexo C.

Los participantes en el estudio estuvieron instrumentados para el registro de datos de

cinematica, cinética y actividad mioeléctrica durante la marcha. Para cada voluntario se
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colocaron 16 marcadores reflectivos en referencias anatdmicas definidas por [154] para la
captura de movimiento utilizando un sistema optoelectronico formado por 12 cémaras
infrarrojas (Vantage de Vicon Motion Systems). El registro de datos de cinética se obtuvo
mediante la colocacion de tres FSR (modelo IMS-C20B) debajo de las referencias anatomicas
del pie correspondientes a la tuberosidad del calcaneo y las cabezas metatarsianas 1 y 5. Los
registros de actividad mioeléctrica se obtuvieron por medio de cuatro sensores de EMG de
superficie (Trigno de DELSYS) sobre los musculos recto femoral, semitendinoso, vasto lateral
y vasto interno. Las especificaciones de los FSR y los sensores EMG se presentan en el Anexo
A. Laseleccion de los cuatro musculos para la adquisicion de sefiales EMG de superficie estuvo
basada en la accion que estos tienen sobre los principales pares de movimiento durante la marcha
a nivel y en escaleras; dicha seleccion coincide ademas con aquellos musculos que se
encontrarian disponibles para el registro de actividad mioeléctrica dentro de un encaje
transfemoral. La localizacion de los sensores EMG se realizd con respecto de recomendaciones
dadas por el proyecto SENIAM (Surface ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive Assessment
of Muscles) en [155]. Se realizd el acondicionamiento de la piel previo a la colocacion de los
sensores EMG al limpiar la zona de interés con toallas himedas y se comprobo6 la colocacion
de los sensores sobre cada musculo a partir de contracciones isométricas voluntarias. Los
marcadores reflectivos y los sensores fueron colocados en los participantes del estudio
utilizando cintas adhesivas tipo doble cara, autoadhesiva e hipoalergénica. Todos los registros
cinéticos y de actividad mioeléctrica se realizaron en la pierna derecha de todos los sujetos de
prueba debido a las condiciones espaciales del laboratorio para la captura de movimiento en

escaleras.

Cada prueba consistio en la realizacion de un minimo de seis repeticiones de un circuito de
pruebas. Cada circuito de prueba inicidé con el sujeto en bipedestacion para posteriormente
completar ciclos de marcha a nivel y continuar sin detener la marcha hacia el ascenso de una
escalera con cuatro escalones, deteniendo la marcha en la parte superior de esta. Se considerd
una prueba satisfactoria cada vez que se observo la realizacion de un minimo de tres ciclos
completos a nivel y dos ciclos en escaleras sin el uso de pasamanos. Cada persona inici6 la
marcha y realizo la transicion de nivel hacia ascenso de escaleras con la pierna de su preferencia

a una velocidad de marcha autoseleccionada. Todos los sujetos instrumentados realizaron las
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pruebas sin calzado, usando unicamente calcetines. La escalera utilizada tuvo una pendiente
aproximada de 30° con escalones de 180 mm de altura, 910 mm de ancho y 300 mm de
profundidad. En la Figura 3.6 se muestra la configuracion experimental del espacio calibrado

en el laboratorio.

Figura 3.6. Pruebas de laboratorio para el andlisis de marcha. Izquierda: el espacio calibrado para las pruebas se definio
para el registro de un minimo de tres ciclos de marcha a nivel completos previo al ascenso de cuatro escalones. Derecha:
participante instrumentada en la realizacion de una prueba para la adquisicion de seriales.

Adquisicion de datos para caracterizacion de la marcha en estado estable y

transiciones

Las frecuencias de muestreo seleccionadas fueron de 100 Hz para la captura de movimiento,
2000 Hz para el registro de sefiales de EMG y 1000 Hz para el registro de fuerzas en la planta
del pie. Los datos de senales de fuerza en los FSR fueron registrados con una tarjeta de
adquisicion de datos (myRIO de National Instruments) en sincronia con la unidad de
acondicionamiento de sefiales de EMG y captura de movimiento a partir de una sefial analogica
(trigger) de referencia. Las sefales de EMG fueron acondicionadas por la unidad de
procesamiento por medio de la correccion del offset de la sefial y un filtro pasa banda entre 20
y 450 Hz. Las coordenadas de localizacion espacial registradas para los marcadores reflectivos
fueron transformadas en rangos de movimiento articulares a través de post-procesamiento con
el sistema de captura de movimiento. Posteriormente, las sefiales de las tres fuentes de datos
fueron procesadas con un algoritmo de re-muestreo en Matlab para una frecuencia de muestreo
de 1000 Hz al ser la minima frecuencia de muestreo comun para los tres sensores, definida por
las sefiales de EMG. Las sefales sincronizadas, acondicionadas y re-muestreadas fueron

utilizadas para caracterizacion y entrenamiento de clasificadores.
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Al igual que en el primer conjunto de datos, las sefiales adquiridas fueron recortadas en los
instantes de inicio y término de las pruebas para incluir tinicamente ciclos de marcha en estado
estable. Sin embargo, para el protocolo experimental de este conjunto de datos, se incluyo
también la transicion de marcha a nivel hacia ascenso de escaleras. Posteriormente, se extrajeron
ciclos de marcha individuales de todas las pruebas para cada individuo. Cada ciclo de marcha
fue extraido a partir de umbrales heuristicos para la deteccion de contacto inicial en las regiones
de talon o de antepié en las sefales de los FSR. El inicio de las fases de apoyo y de oscilacion
fue detectado siempre que al menos una de las sefales de los FSR fuera mayor o menor que el
umbral definido para la deteccion de contacto del pie con el suelo, respectivamente (una
descripcion detallada de la deteccion de eventos y los umbrales heuristicos se presenta en la
definicion del control por MdE en la seccion 3.4.3). La Figura 3.7 y la Figura 3.8 presentan los
graficos de todos los sensores para un ciclo de marcha a nivel y en escaleras extraidos a partir
de dichos umbrales. Cada uno de los ciclos de marcha extraidos de forma individual fue
etiquetado para cada participante como ciclo de marcha en estado estable a nivel o en ascenso
de escaleras, o como uno de dos ciclos de marcha de transicion: cuando la pierna de referencia
lider¢ la transicion (contacto inicial con el primer escalon de la escalera) o cuando la pierna de
referencia siguid a la pierna contralateral en la transicion (contacto inicial con el segundo

escalon de la escalera).

Es posible observar algunas diferencias entre las sefiales registradas para ambos tipos de
marcha. Las sefiales de los FSR en la Figura 3.7 se diferenciaron entre si principalmente durante
los primeros instantes del ciclo a partir del contacto inicial. Dicho evento se presento
generalmente con un evento de choque de talén en la marcha a nivel, mientras que las sefiales
para los ciclos en escaleras registraron una etapa de contacto inicial tanto con el hueso calcaneo
como con las cabezas metatarsianas (es decir, como si el contacto inicial se diera a lo largo de
la planta del pie). Por otro lado, las sefales de cinematica alcanzaron rangos de movimiento
mayores para la marcha en escaleras comparada con la marcha a nivel. Tales diferencias en los

rangos de movimiento son consecuencia de la altura de cada escalon.
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En contraste, al observar las sefiales de EMG rectificadas de la Figura 3.8 se aprecian
diferencias de amplitud para ambos tipos de macha, siendo mas evidentes para los musculos
vasto externo y semitendinoso, y ligeramente menores para los musculos recto femoral y vasto

interno.

Aunque ambas figuras muestran diferencias relativamente perceptibles para los dos tipos de
marcha, tales diferencias no son igualmente perceptibles para todos los ciclos registrados
empleando inspeccion visual. Por lo tanto, se utiliza la extraccion de caracteristicas en todas las
sefales para identificar cada tipo de marcha a partir de valores caracteristicos y la metodologia

de clasificacion descrita en la seccidon 3.2.3.

Nivel Escaleras

Figura 3.7. Sefiales cinéticas y cinematicas para un ciclo de marcha a nivel y ascenso de escaleras, M1: primera cabeza
metatarsiana, M5: quinta cabeza metatarsiana, C: calcaneo.
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Nivel Escaleras

Figura 3.8. Seiiales de electromiografia de superficie en cuatro misculos superficiales del muslo para un ciclo de marcha a
nivel y ascenso de escaleras.
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Extraccion de caracteristicas y clasificacion para caracterizacion de la marcha

en estado estable y transiciones

Previo a la extraccion de caracteristicas en los ciclos de marcha individuales, las sefiales de
EMG fueron rectificadas empleando el calculo del RMS en ventanas de tiempo de 50 ms.
Posteriormente se aplico la técnica de normalizacion de media dindmica (seccion 2.1.2) para
evaluar la precision de los clasificadores cuando estos fueron entrenados con sefales
pertenecientes a distintos sujetos. Al emplear seflales EMG normalizadas, se asegura que la
amplitud de la sefial tendra niveles equivalentes sin importar la amplitud real de la sefial EMG

bruta.

Las senales correspondientes a las pruebas de cada participante fueron organizadas en tres
grupos para la caracterizacion y el entrenamiento de clasificadores dependiendo del tipo de
transiciones que cada uno realizé durante el protocolo experimental. El primer grupo incluyo
las pruebas de todos los participantes que registraron ciclos de marcha a nivel y en escaleras en
estado estable, asi como transiciones donde la pierna de referencia lidero y siguié el movimiento
de transicion. Mientras que los dos grupos restantes incluyeron los ciclos de marcha en estado
estable y las pruebas en las que los participantes realizaron inicamente transiciones liderando o
siguiendo el movimiento de transicion. Las pruebas agrupadas de forma individual para cada

sujeto fueron empleadas también para el entrenamiento y validacion de clasificadores.

La caracterizacion de las sefiales se realizé empleando el conjunto de parametros (tipo de
sefal, ventana de tiempo y conjunto de caracteristicas) que presentd mejores resultados de
clasificacion en el andlisis comparativo realizado con el primer conjunto de datos (secciones 3.2
y 4.1.2). El porcentaje de error en la clasificacion calculado a partir de la validacion cruzada de
cada clasificador LDA fue utilizado como variable de respuesta para hacer comparaciones entre
grupos de datos. Para cada uno de los grupos de sefales se observo también el efecto que tuvo
cada combinacion posible de las fuentes de datos en el error de clasificacion; es decir, cuando
los clasificadores fueron entrenados con datos de cinematica, cinética, EMG y sus posibles

combinaciones.
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3.4 Banco de pruebas experimental

Como se menciond en la seccion 1.2, algunos dispositivos protésicos comerciales de
accionamiento activo para los miembros inferiores han implementado sistemas poco intuitivos
para conmutar entre modos de funcionamiento a voluntad del usuario. Por otro lado, los
resultados presentados por distintos investigadores en el desarrollo de prototipos de protesis
activas de miembro inferior han planteado sistemas de control a voluntad, siendo los sistemas
de control por jerarquia una eleccion comun en los ultimos afos. El entrenamiento y validacion
cruzada de sefiales de la biomecanica de la marcha humana realizado durante la etapa de pruebas
experimentales en esta investigacion se puede catalogar como el modelo matematico de un
controlador de nivel alto de acuerdo con la clasificaciéon descrita en la seccion 2.3.2. Se
construy6 un banco de pruebas experimental para esta investigacion con el objetivo de analizar
el funcionamiento de la jerarquia de controladores en conjunto. El ensamble del banco de
pruebas estuvo orientado a emular los rangos de movimiento (inicamente en el plano sagital)
de las articulaciones de rodilla y tobillo que serian controladas en una protesis transfemoral de
accionamiento activo. Se definieron las reglas heuristicas para el controlador de nivel medio y
se implemento una estrategia de control retroalimentado para el controlador de nivel bajo en el
seguimiento de trayectorias durante los periodos correspondientes a la fase de oscilacion. En
esta seccion se presenta la metodologia para la construccion del banco de pruebas y la definicion
de los modelos de controladores para finalmente evaluar el funcionamiento de los mismos en

conjunto.
Disefio de mecanismos

Los mecanismos de accionamiento en el banco de pruebas se definieron para ser activados por
actuadores de accionamiento lineal, incluyendo un elemento elastico pasivo entre el vastago del
actuador y su efector final, formando asi un ensamble de actuador eléstico en serie (AES).
Ademas, se selecciono un arreglo de actuadores en una disposicion antagénica para emular la
funcion de los musculos largos de la pierna humana para los movimientos de flexion y extension,
donde la excentricidad de los musculos con respecto de la linea de fuerza que pasa por la

estructura 6sea permite tener ventaja mecanica para la accion de los momentos articulares. La
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Tabla 3.1 sintetiza las especificaciones de disefio consideradas para el banco de pruebas, las

cuales fueron determinadas con base en la revision de la literatura presentada en el Capitulo 1.

Tabla 3.1. Especificaciones de diseiio para los mecanismos de accionamiento en el banco de pruebas.

< Tipo de Monocéntrica.
@ articulacion
5] T T ; .
= . Actuador elastico en serie lineal de accionamiento
2 ¢ | Tipo de actuador .
2 = eléctrico.
= _g Rangos de Rodilla: 70° de flexion, 10° de extension.
S movimiento Tobillo: 20° de plantarflexion, 10° de dorsiflexion.
> Codificadores rotatorios (encoders) incrementales.
= Sensores - .
Potencidmetros lineales
3.4.1.1 Modelo cinematico del mecanismo de accionamiento

Se alcanzo el cumplimiento de la cinematica de la marcha para los mecanismos al colocar el
actuador de la articulacion de rodilla en una posicion anterior con respecto de los centros de
rotacion articulares, mientras que el actuador de la articulacion de tobillo se colocd en una
ubicacion posterior a las mismas referencias. Los eslabonamientos para los mecanismos se
plantearon para incluir una cantidad minima de barras siempre que se cumplieran los rangos de
movimiento. Una vez que se definieron los eslabonamientos que cumplian con las trayectorias
de movimiento, el disefio de los mecanismos fue recalculado para mantener el cumplimiento de
la cinematica a la vez que se consideraron las distancias necesarias con respecto del eje vertical
para la instalacion de instrumentacion y motores. Las dimensiones entre centros articulares y
las dimensiones del pie en el banco de pruebas se definieron con respecto de las proporciones
para la altura promedio medida en la antropometria de la poblaciéon mexicana adulta para el

percentil 95 (1.78 m [156]).

El anélisis cinematico de los mecanismos resulto en eslabonamientos de 4 y 5 barras para las
articulaciones de rodilla y tobillo, respectivamente. Los mecanismos finales se muestran en la
Figura 3.9. Las dimensiones de los eslabones mostradas en los mecanismos fueron optimizadas
para los rangos de movimiento utilizando el software de sintesis y analisis de mecanismos SAM
6.1. La optimizacion consistié en el cumplimiento de funciones objetivo para las articulaciones
de rodilla y tobillo determinadas por las coordenadas en el plano sagital correspondientes a los
rangos de movimiento para marcha a nivel. Se mantuvo una longitud de actuadores constante

(eslabones 1, y 7, en los mecanismos de rodilla y tobillo mostrados en la Figura 3.9,
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respectivamente) y se optimizo la longitud y orientacion de los eslabones que posicionan a los
actuadores por delante o por detrés del eje vertical formado por las articulaciones monocéntricas
de rodilla y tobillo. El algoritmo de optimizacidn aplicado consistio en una optimizacion global
basada en el algoritmo evolutivo para las coordenadas de los nodos en los eslabones
seleccionados. Posteriormente se aplic una optimizacion local basada en el método simplex
para los valores Optimos obtenidos en la etapa de optimizacion global. Los pardmetros utilizados

para la optimizacion se describen en la Figura 3.10.

Figura 3.9. Eslabonamientos para los mecanismos en las articulaciones de rodilla y tobillo. Las articulaciones cumplen con la
cinemdtica para marcha a nivel definida en las especificaciones de disefio. Los vectores 14 en el eslabonamiento del tobillo y
1, en el de rodilla representan los eslabones correspondientes a los actuadores. Los circulos en los nodos de ambos mecanismos
representan el centro de cada articulacion. Dimensiones en milimetros.

Poblacion
inicial de 50
individuos

300 iteraciones

) maximo
Global ~ —— Algoritmo
genetico )
Recombinacion
25%
Optimizacion
de mecanismos Mutacion 5%
Local _— Metodo ——— 100 iteraciones
simplex

Figura 3.10. Pardmetros para la optimizacion de mecanismos de accionamiento en las articulaciones de rodilla y tobillo. La
funcion objetivo estuvo dada por las coordenadas de la trayectoria que debia seguir un nodo del eslabonamiento y que
correspondieran con la cinematica de la marcha a nivel para cada articulacion. La optimizacion estuvo basada en una
exploracion global en el algoritmo genético y una exploracion local en el método simplex.
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Posteriormente se obtuvo el modelo matematico de cada mecanismo para la cinematica que
permitié calcular la carrera lineal necesaria en los actuadores para el cumplimiento de la
cinematica a partir de los rangos de movimiento normales del ciclo de marcha. La Ec. 3-9 y la
Ec. 3-10 describen las longitudes de actuadores en las articulaciones para angulos de entrada en
las articulaciones de rodilla y tobillo, respectivamente.. La nomenclatura de estas ecuaciones

estd definida con respecto de los eslabonamientos de la Figura 3.9.

ry = ‘Q/V% +7"§ +I”42‘ +2r 113 cos(01 —03) +2r 7 cos(01 —04) +2r3rs COS(03 —64) Ec. 3-9

1P+ +ri+ 13+ 2r1(ryc080; + r3c08 03 + rscosfs) + Ec. 3-10

2ror3 005(02 - 93) + 2rors COS(QQ - 95) + 2r3rs COS(93 - 95)

Construccion, componentes e instrumentacion

El banco de pruebas se conceptualizé para evaluar el funcionamiento del sistema de control
multinivel basado en la caracterizacion de la biomecanica de la marcha definida en las pruebas
experimentales y el andlisis de las sefiales, donde la identificacion de los modos de locomocion

definiria la cinematica que tendrian que seguir los mecanismos de accionamiento.

El mecanismo de AES en el banco de pruebas estuvo compuesto por un ensamble de motor
eléctrico y tornillo de avance, donde la tuerca en el tornillo se acoplé a la carga por accionar por
medio de un elemento elastico pasivo conectado en serie. La Figura 3.11 presenta un dibujo
esquematico del ensamble de los actuadores, los cuales constan de dos partes principales: un
ensamble movil y un ensamble fijo. El primero interactua directamente con la carga a accionar
y el segundo esta conectado a los eslabones fijos de los mecanismos. Se utilizaron motores
eléctricos tipo 775 acoplados a cajas de transmision con una relacion de transmision de 20:1.
Los tornillos de avance empleados tuvieron un paso de 8 mm/rev. Cada actuador estuvo
ensamblado con dos resortes de compresion con una constante de rigidez promedio de 4690
N /m, los cuales fueron seleccionados durante la etapa de pruebas con el banco experimental

para compensar las cargas inerciales durante la fase de oscilacion y seguimiento de trayectorias
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(seccion 4.2.2). Una vez que los actuadores se acoplaron a los mecanismos, estos tuvieron una
carrera de 80 y 40 mm para accionar las articulaciones de rodilla y tobillo en rangos de
movimiento para marcha a nivel, respectivamente. Estos componentes mecanicos fueron
seleccionados para cumplir con la cinematica (posicion y velocidad angular) normal de ambas
articulaciones a partir de los datos experimentales de Winter (2009) [157]. En el Anexo D se
presentan los planos de conjunto del mecanismo de actuadores donde se sefalan los

componentes que forman los ensambles.

La instrumentacion estuvo compuesta por sensores de posicion angular en las articulaciones
de rodilla y tobillo (E6B2-C de Yumo) y potenciometros lineales en cada actuador para medir
la deformacion de los elementos elasticos en serie. El registro de sefales de los sensores y el
control de motores se realizd a través de una tarjeta controladora L298 y una tarjeta de

adquisicion de datos myRIO de National Instruments a través del software LabVIEW.

Figura 3.11. Partes principales del ensamble de actuadores para ambas articulaciones en el banco de pruebas.
Control

3.4.3.1 Clasificador basado en analisis discriminante lineal como controlador de nivel alto

La implementacion del controlador multinivel consistid en programar la interaccion de los tres
niveles de controladores dentro de LabVIEW para observar la interaccion de los controladores
en tiempo real. El controlador de nivel alto se implement6 a partir del modelo matematico
formado por los datos de entrenamiento registrados en las pruebas de analisis de marcha en

estado estable y de transicion. Se utiliz6 el programa de Matlab presentado en el Anexo E para
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el entrenamiento y extraccion de la matriz de covarianza X y las funciones discriminantes 8j (x)
(Ec. 3-8 en la seccidon 2.3.2) que permitieron clasificar los modos de marcha en el banco de

pruebas.
3.4.3.2 Maquinas de estados como controlador de nivel medio

Se definieron las reglas logicas para dos maquinas de estados en la deteccion de eventos dentro
de cada fase del ciclo de marcha; la primera para marcha a nivel y la segunda para marcha en
ascenso de escaleras. La deteccion de cada evento estuvo basada en la interaccion del pie con el
suelo durante la progresion del ciclo de marcha. Las maquinas de estados para la identificacion
de las etapas en el ciclo de marcha fueron definidas a partir de las sefiales registradas por los
tres FSR colocados en las referencias anatomicas del talon y el antepié. Las reglas 1dgicas que
permitieron la deteccion de eventos dentro de la fase de apoyo estuvieron basadas en la
interaccion de las sefiales con respecto de umbrales definidos de forma heuristica. Para la fase
de apoyo se observaron los instantes de contacto inicial, pie plano, dorsiflexion maxima y
contacto final; mientras que la fase de oscilacion sucedié cuando las sefiales de los tres sensores
se mantuvieron por debajo del valor del umbral. Las etapas del ciclo de marcha fueron
identificadas siempre de forma ciclica (es decir, se espera que los eventos sean detectados
siempre en el mismo orden), sin transiciones entre estados que pudieran tener mas de una
alternativa. De forma general, las reglas para el funcionamiento de ambas maquinas de estado
se esquematizan en el diagrama de la Figura 3.12. Si se toma en cuenta que las MdE utiliza las
sefales obtenidas en los sensores de fuerza como datos de entrada (similar a los graficos
presentados en la Figura 3.7 para ambos modos de locomocién), la sefial de respuesta que se
obtiene registra un comportamiento como el presentado en la Figura 3.13 para la deteccion de

cada evento.

La MdE discretiza el ciclo de marcha en cuatro estados (o etapas) con base en la interaccion
de fuerzas registradas en los FSR en los tres puntos conocidos como el tridangulo de apoyo del
pie. La transicion entre cada estado esta en funcion de cuatro eventos: contacto inicial (Cl), pie
plano (PP), dorsiflexion maxima (DM) y despegue de antepié (DA). La interaccion del pie
instrumentado con el suelo durante la fase de apoyo se registra cada vez que la sefial de alguno

de los sensores supera el umbral de 2.5 en el rango de voltaje de los FSR entre 0y 5 V.
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Figura 3.12. Modelo esquemadtico de la maquina de estados para la identificacion de etapas dentro de las fases de apoyo y
oscilacion en el ciclo de marcha. Fy: fuerza vertical en talon, F,: fuerza vertical en antepié, U: umbral, CI: contacto inicial,
PP: pie plano, DM: dorsiflexion maxima, DA: despegue de antepié.

Figura 3.13. Deteccion de eventos para ciclos de marcha a nivel en estado estable. Las transiciones entre los cuatro estados
definidos para el modelo de maquina de estados estuvieron basadas en la deteccion de cuatro eventos: contacto inicial (CI),
pie plano (PP), dorsiflexion maxima (DM) y despegue de antepié (DA).

Para el instante de contacto inicial en la MdE, la sefial de fuerza en cualquiera de los sensores
colocados debajo de las referencias anatdmicas del pie incrementa rapidamente por encima del
umbral determinado para la senal de fuerza en reposo (o cuando el pie de referencia no estd en
contacto con el suelo). En la Figura 3.12 se esquematiza como un instante de choque de talon,
lo cual es lo usual en la marcha a nivel; sin embargo, en la marcha en escaleras suelen presentarse

instantes de choque de talon y de choque de antepié. Para el instante de pie plano, el antepié

inicia su contacto con el suelo y la sefial en los metatarsianos 1 y 5 comienza a incrementar por
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encima del umbral, mientras la sefial en el calcaneo disminuye de forma gradual. La progresion
de la fase de apoyo contintia hacia la dorsiflexion maxima en preparacion para la fase de
oscilacidn; en esta etapa la sefial de fuerza en el calcaneo disminuye, aunque se mantiene por
encima del umbral mientras la amplitud de la sefial en los metatarsianos incrementa. En el
despegue de antepié la sefial en el calcaneo cae por debajo del umbral como consecuencia de
despegue del suelo, mientras que la amplitud de la sefial en los metatarsianos comienza a
disminuir. Cuando la sefial en los tres sensores de fuerza cae por debajo del umbral definido, la

MAJE entra en la fase de oscilacion.

En un controlador de nivel medio para protesis activas donde comunmente se aplica el control
de impedancia mecdanica, la detecciéon de estos eventos es de utilidad para modular los
parametros de control de actuadores como las rigideces virtuales y las posiciones de equilibrio.
Mientras que, para la fase de oscilacion, los actuadores realizan un seguimiento de trayectorias
a través del controlador de nivel bajo para posicionar los sistemas de accionamiento en el
siguiente contacto inicial de acuerdo con el tipo de locomocion detectado por el controlador de

nivel alto.
3.4.3.3 Seguimiento de trayectorias como controlador de nivel bajo

La deteccion de la fase de oscilacion en la MdE permitié definir las condiciones para el célculo
de las trayectorias de movimiento para los actuadores de rodilla y tobillo en cada ciclo detectado.
Para el banco de pruebas, los actuadores de rodilla y tobillo realizaron un seguimiento de
trayectorias durante la fase de oscilacion de acuerdo con el tipo de locomocion detectado en la
etapa temprana de la fase de apoyo por el controlador de nivel alto. El seguimiento de
trayectorias se definid para iniciar desde el instante de despegue de antepi¢ y para finalizar en

el siguiente choque de talon.

Resulta importante considerar que, aunque la cadencia de la marcha natural ha demostrado
tener poca variabilidad estadistica, esta puede variar entre ciclos. De acuerdo con Lawson (2014)
[85], la forma y la duracion de las trayectorias articulares en miembros inferiores cambia para
cada ciclo, lo cual implica que las trayectorias a seguir en cada ciclo dificilmente tendrén la
misma forma y duracion entre ciclos consecutivos. Para ajustar el seguimiento de trayectorias a

la inherente naturaleza variable de la cadencia, se realizaron ajustes polinomiales que varian la
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forma de las trayectorias en condiciones de frontera y duracion en funcidn de una estimacion de

la duracidn de la fase de oscilacion.

Se realizo un ajuste polinomial sobre las trayectorias promedio de las articulaciones de rodilla
y tobillo registradas durante las pruebas experimentales en marcha a nivel y ascenso de
escaleras. Los polinomios para el seguimiento de trayectorias fueron calculados mediante
interpolacion utilizando una matriz de Vandermonde. El planteamiento de dicha matriz
establece que para n coordenadas en un plano existe un polinomio de grado n — 1 que pasa por
dichos puntos; tal polinomio tiene la forma:

_ 2 n—1
y=at+ax+azx-+...+ax Ec. 3-11

donde los coeficientes a; se obtienen al resolver el sistema de n ecuaciones lineales
correspondientes a las coordenadas que se desea interpolar. El sistema de ecuaciones lineales
de la forma Va = y se define al expresar el polinomio de la Ec. 3-11 para cada uno de los n

pares de coordenadas (x;,y;) de forma matricial como:

1 x; x3 ... xI! ai Vi
1 x2 x5 ... xi! as | o

o Ec. 3-12
1 x, x2 ... x+! an Vn

donde:

e I es una matriz de Vandermonde de tamafio n X n con los valores de las abscisas para
los puntos a interpolar

e a es el vector de coeficientes del polinomio

e yesel vector con los valores de las ordenadas para los puntos a interpolar

A partir de la forma dada por la Ec. 3-12 se realizo el ajuste polinomial para las trayectorias
a seguir por los actuadores en los ciclos de marcha a nivel y en ascenso de escaleras. Las
trayectorias que deben seguir los actuadores durante la fase de oscilacion fueron definidas a
partir de ajustes polinomiales a los datos de la cinematica promedio de marcha a nivel y en

ascenso de escaleras obtenidos durante las pruebas de analisis de marcha. Se calcularon
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polinomios de grado 6 y 7 para las articulaciones de rodilla y tobillo, respectivamente. La ultima
fila en cada matriz de Vandermonde incluy6 la primera derivada de los polinomios con el
objetivo de definir las condiciones de frontera al final de las trayectorias. Esto debido a que se
busco tener una velocidad de rotacion en las articulaciones igual a cero en preparacion para el
siguiente choque de talon. Los polinomios que definieron las trayectorias para las articulaciones

de rodilla y tobillo tuvieron la forma de la Ec. 3-13 y la Ec. 3-14, respectivamente.

0, = a; +arx +asx*+ asx® +asx* + agx® + a7x® Ec. 3-13
0, = a; + arx + a3x? +asx’® +asx* + agx> + a7x® + agx’ Ee. 3-14
donde,

e 0, esla posicion angular de la articulacion de rodilla

e 0, eslaposicion angular de la articulacion de tobillo

e g, es cada coeficiente i del polinomio calculado en cada interpolacion

e x es el valor de progresion del ciclo de marcha, expresado de 0 a 40% que corresponde

con la duracion de la fase de oscilacion

La interpolacion para obtener los coeficientes de los polinomios en las trayectorias se realiza
una vez por cada fase de oscilacion para cada ciclo de marcha con la finalidad de obtener
trayectorias que ajustan su dominio en funcidn de la proporcidon correspondiente a la duracion
de la fase de apoyo medida en la MdE. Es decir, el polinomio ajusta su duracién para
corresponder con el 40% del ciclo de marcha a partir de la medicion de la duracion de la fase de
apoyo detectada por la MdE, la cual corresponde aproximadamente al 60% del ciclo de marcha.
Ademas, cada ajuste polinomial realizado obtiene el valor de posicion angular registrado en el
instante de despegue de antepié (o el inicio de la fase de oscilacion) para utilizarlo como valor
inicial en la interpolacion de la trayectoria para ambas articulaciones. Lo cual significa que los
valores de los coeficientes a; en la ecl u la ec2 se calculan para cada ciclo de marcha a partir de
pares de coordenadas predefinidos (con excepcion del valor inicial) para asegurar la forma de
las trayectorias en el 40% del ciclo que corresponde a la fase de oscilacion. Se definieron dos
pares de coordenadas distintos para marcha a nivel y ascenso de escaleras (es decir, se

obtuvieron trayectorias para cada articulacion en cada modo de locomocion).
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La posicion de los actuadores para el seguimiento de trayectorias fue controlada por medio
de un controlador PI retroalimentado. El control de los actuadores en el banco de pruebas
requirido de un modelado adecuado de su dindmica. El modelo dinamico de los actuadores se
obtuvo a partir de la identificacion experimental de la respuesta de los actuadores empleando la
metodologia de identificacion de sistemas dindmicos. La identificacion de sistemas se puede
definir como una metodologia dedicada a la obtencion de modelos matematicos en sistemas
dinamicos empleando mediciones a las entradas y salidas del sistema de interés. La metodologia
de identificacion de sistemas contempla los siguientes aspectos [158,159]:

e Obtener la medicion de sefales de entrada y salida del sistema en el dominio del tiempo
o la frecuencia.

e Determinar la estructura del modelo.
e [Estimar los valores de los parametros en la estructura del modelo propuesto.

e Evaluar el modelo para verificar si este es lo suficientemente representativo para el
sistema de interés.

Para la identificacion de los actuadores se propuso una estructura del modelo de acuerdo con
la funcién de transferencia definida para la dindmica del sistema mecanico de los actuadores
elasticos en serie. La estructura del modelo dinamico se presenta en la Figura 3.14. El modelo
dinamico parte de la relacion entre la posicion x; en el extremo del actuador con respecto de la
fuerza F,,, transmitida por el motor a través de la masa m,, que esta afectada por un coeficiente
de amortiguamiento b,,,. La posicion de la masa m,,, esta definida por x,,, y tiene un movimiento

relativo con el extremo del actuador x; a partir de la elasticidad en serie k.

Figura 3.14. Esquematizacion del modelo dinamico para los actuadores.
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La estructura del modelo a identificar se acopla con la de un sistema dindmico de segundo

orden de la forma:

donde:

2
2 d%y dy _
[y +2§T—dt +y = Ku Fe 315

y(t) representa la salida del sistema

u(t) representa la entrada del sistema

K es un factor de ganancia proporcional

¢ es el factor de amortiguamiento

T es una constante de tiempo de segundo orden

Los parametros del modelo fueron estimados a partir de la identificacion experimental del

modelo dindmico para los actuadores en el banco de pruebas y se utilizaron en la funcion de

transferencia del modelo de la Ec. 3-15 en el dominio de Laplace:

G(s) = S

52420 Ts+1 Ec. 3-16

La seccion 4.2.2 presenta la respuesta obtenida para la estimacion del modelo dinamico de

actuadores y los resultados obtenidos para el seguimiento de trayectorias en la fase de oscilacion

durante las pruebas fuera de linea para la clasificacion de modos de locomocién en el banco de

pruebas experimental.
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Capitulo 4

Resultados

En este capitulo se presentan los resultados obtenidos durante el andlisis de las sefiales
adquiridas para las etapas de pruebas experimentales de analisis de marcha y los resultados
obtenidos al implementar el modelo matematico del clasificador de modos de locomocion en un

sistema de control multinivel en el banco de pruebas.
4.1 Caracterizacion de la biomecanica de la marcha humana

Las pruebas experimentales de analisis de marcha permitieron entrenar clasificadores para la
identificacion de modos de locomocion en dos configuraciones principales. La primera
configuracion considero la clasificacion de cinco modos de locomocion en estado estable a partir
de sefiales extraidas de una plantilla de presion como tres FSR virtuales, donde se estudio el
efecto de las distintas variantes en la metodologia de extraccion de caracteristicas y
entrenamiento de clasificadores sobre el error de clasificacion en las pruebas realizadas por seis
participantes. Por otro lado, la segunda configuracion estudio la clasificacion de dos modos de
marcha en estado estable y la transicion entre ambos modos a partir de la mejor estrategia de
procesamiento definida en la primera configuracion empleando sefiales extraidas de tres FSR,
cuatro sensores de EMG vy las posiciones angulares de las articulaciones de rodilla y tobillo. En

esta subseccion se presentan los resultados obtenidos en ambos analisis.

77



Estimacion de pardmetros temporales

Como se menciono6 en la seccion 3.2.2, se utilizaron umbrales basados en reglas heuristicas para
extraer ciclos individuales en las sefales registradas por las suelas de presion, lo cual
corresponde con la deteccion de eventos en el ciclo de marcha por medio de las MdE para
marcha a nivel y en escaleras. La estimacion de los parametros temporales para los ciclos de
marcha individuales permitié validar el uso de dichas reglas al comprobar que la duracion de
las fases de apoyo y oscilacion tuvieron valores consistentes en comparacion con los valores
normales reportados en la literatura para la marcha a nivel. Estos corresponden con un tiempo
normal del ciclo de marcha a nivel de 1030+100 ms [160] y una proporcion de
aproximadamente 60%—40% para las fases de apoyo y oscilacion, respectivamente. En la Tabla
4.1 se presentan los parametros temporales promedio calculados para las pruebas descritas en la

seccion 3.2.

Tabla 4.1. Parametros temporales promedio estimados a partir de datos de presion plantar y reglas heuristicas para las pruebas
de seis voluntarios sin anormalidades de marcha discernibles en cinco modos de locomocion.

Escaleras Caminadora
Parimetro Nivel Pendiente Pendiente Pendiente
Ascenso  Descenso 0% 10% —10%
(nivel) (ascenso) (descenso)
Ciclos cuantificados (n) 199 101 109 103 120 85
Tiempo de apoyo (ms) 726185 779+142 741x187 787+143 8261243 728+110
Tiempo de oscilacion (ms) 428+65 4771129  441£100 406+81 428490 463142
Tiempo total (ms) 11541131 12561239 11824282 11931601 1253+145 1191+123
Porcentaje de apoyo (%) 63 62 63 66 66 61
Porcentaje de oscilacion (%) 37 38 37 34 34 39

Estudio comparativo para la clasificacion de modos de locomocion

4.1.2.1 Efecto de los parametros para la caracterizacion en el error de clasificacion

La Tabla 4.2 presenta los errores de clasificacion promedio calculados para cada combinacion
de parametros en las pruebas de todos los participantes. Las 31 posibles combinaciones
utilizando las cinco caracteristicas definidas se agruparon en subconjuntos de acuerdo con el
numero de componentes que incluyera cada combinacion. Por ejemplo, el subconjunto g = 1
incluy6 todas las combinaciones compuestas por una sola caracteristica (valores de media de
los tres v-FSR, valores de desviacion estandar de los tres v-FSR, etc.). El subconjunto g = 2
incluy6 todas las combinaciones formadas con dos caracteristicas (media y desviacion estandar

de los tres v-FSR, media y RMS de los tres v-FSR, etc.); sucesivamente hasta el subconjunto
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q = 5 donde se incluyeron todas las caracteristicas para el entrenamiento y validacién de

clasificadores.

Tabla 4.2. Errores de clasificacion porcentuales para las pruebas de seis voluntarios clasificadas a partir de 31 combinaciones
de caracteristicas agrupadas en cinco categorias (q) para la clasificacion de cinco modos de locomocion. Los valores
presentados corresponden al error promedio para todos los voluntarios a partir de la validacion cruzada de clasificadores
LDA. Se evaluaron dos tipos de sefiales y cuatro ventas de tiempo para cada tipo de sefial. (x: media, s: desviacion estandar,
RMS: raiz media cuadrdtica, AR-3: modelo autorregresivo de tercer orden, AR-6. modelo autorregresivo de sexto orden).

Error de clasificacion (%)

Grupo Caracteristicas Seiial bruta Seiial de drea activa

Q) 50 ms 100 ms 150 ms 200 ms |50 ms 100 ms 150 ms 200 ms
{x} 24,07 21.33 17.18 15.87| 33.76  30.85 25.02 24.32

{s} 2395 20.19 17.29 2090| 3593 3146 2471 26.57

1 {RMS} 2290 18.82 13.73  14.15| 3429 2942 26.02 26.17
{AR-3} 37.86  41.11 3822 3999 | 4229 4501 4142 47.78
{AR-6} 55.93 4597 4406 47.11| 5243 47.68 46.68 49.12

{x,8} 1597 12.11 9.17 9.58] 31.33 2397 19.34 18.86
{x,RMS} 16.34  12.11 9.62 9.57] 3092 24.07 2023 19.09
{x,AR-3} 21.59 1545 1243  12.78| 2741 2546 19.81 21.52
{x,AR-6} 2277 1548  13.72 12.95| 32.70 2626 2281 22.42

) {s,RMS} 1599 1232 9.64 9.62| 31.16 23.80 19.68 18.92
{s,AR-3} 21.75  17.87 14.06  17.15| 29.35 26.12 2096 22.48
{s,AR-6} 2222 1735 1574 17.42| 35.00 26.86 22.10 24.42
{RMS,AR-3} 20.79  16.16 12,55 13.05| 27.75 2491 21.17 23.09
{RMS,AR-6} 21.74  16.02 1345 12.79| 32.88 25.85 2329 2471
{AR-3,AR-6} 36.26 3480 3246 34.04| 39.39 43.01 37.37 39.75
{x,,RMS} 1533 11.56 7.85 8.20| 2743 2205 1550 15.54
{x,8,AR-3} 1524 1140 8.18 9.76 | 2567 21.65 1556 15.69
{x,5,AR-6} 1554  11.20 8.79 8.31] 2943 2229 18.77 1691
{x,RMS,AR-3} 1472 11.14 8.68 8.93] 2562 21.69 16.67 16.56

3 {x,RMS,AR-6} 1530  10.70 8.85 9.83] 29.26 22.05 19.57 18.02
{x,AR-3,AR-6} 19.74 1438 10.71 1048 | 27.36 2479 17.64  20.50
{s,RMS,AR-3} 15.10  11.38 8.69 9.18| 25.63 21.10 15.57 16.51
{s,RMS,AR-6} 15.68 10.84 8.45 890| 2931 21.78 18.60  17.38
{s,AR-3,AR-6} 20.75 15.61 13.65 1331 28.07 2486 18.08 20.56
{RMS,AR-3,AR-6} 20.57 1339 1145 11.31| 26.83 2389 18.07 2194
{x,5,RMS,AR-3} 15.20 9.99 8.19 7751 23.83  19.67 1291 13.89

4 {x,5,RMS,AR-6} 15.36 9.91 8.08 6.95| 26.10 19.56 1493 14.28
{x,5,AR-3,AR-6} 14.44  10.65 7.82 8.15| 2524 2146 14.17 15.04
{x,RMS,AR-3,AR-6} 13.88  10.32 8.19 891| 2447 2125 1520 15.58
{s,RMS,AR-3,AR-6} 1440 10.36 8.12 8.09| 24.89 21.13 13.89 15.16

5 {x,5,RMS,AR-3,AR-6} 14.76 9.35 7.56 6.68| 23.00 19.15 12.22  13.31
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En la Figura 4.1 se muestra la comparacion de los menores valores promedio de error de
clasificacion para cada subconjunto de caracteristicas en cada ventana de tiempo en los dos tipos
de senal analizados para los seis sujetos de prueba. Se observa que, para ambos tipos de senal,
el error de clasificacion tiende a disminuir en la medida que se incrementan los componentes en
cada conjunto de caracteristicas. Siendo las sefiales brutas las que obtuvieron menores errores
de clasificacion de forma general, principalmente para ventanas de tiempo de 150 y 200 ms con
errores de clasificacion menores al 15%. Los errores promedio de clasificacion para las sefiales
bruta y de area activa considerando todas las ventanas y subconjuntos de caracteristicas fueron

de 15.99 y 24.72%, respectivamente.

Figura 4.1. Menores errores de clasificacion promedio para cada subconjunto de caracteristicas desde 1 hasta 5 componentes
en los seis participantes del estudio. Se presentan los resultados para las sefiales brutas y de drea activa en ventanas de tiempo
de 50, 100, 150 y 200 milisegundos; los errores promedio de clasificacion fueron de 15.99 y 24.72%, respectivamente.

Se realiz6 un anélisis de varianza de dos factores para determinar el mejor tipo de sefial y el
tamafio de ventana para extraccion de caracteristicas (definidos como factores fijos) con base
en el error de clasificacion calculado a partir de la validacion cruzada (definido como variable
de respuesta). Los clasificadores entrenados con datos brutos produjeron errores de clasificacion
significativamente menores (p < 0.05) en comparacion con aquellos entrenados con datos de
area activa. Las ventanas de tiempo fueron analizadas a partir de comparaciones post-hoc
empleando una correccion de Bonferroni. Se encontré que las ventanas de tiempo de 150 y 200
ms fueron el tnico par de factores que no tuvo diferencia significativa (p > 0.05) entre si. Con

base en estos resultados, se prefirid utilizar las ventanas de tiempo de 150 ms para analisis
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posteriores, dado que tal periodo de tiempo seria menos propenso a retrasos en la clasificacion

en tiempo real en comparacion con ventanas de tiempo de 200 ms.

Una vez que se seleccion¢ el tipo de sefial y el tamafo de ventana de tiempo, se evaluaron
los subconjuntos de caracteristicas para identificar la combinacion que resultara en un menor
error de clasificacion de los modos de locomocion. En la Figura 4.2 se presentan los errores de
clasificacion promedio de forma ascendente para las 31 combinaciones de caracteristicas
calculadas en ventanas de tiempo de 150 ms en la sefial bruta de las pruebas de todos los
participantes en el estudio. En general, se observo que los menores errores de clasificacion se
presentaron en los conjuntos de caracteristicas formados por entre tres y cinco componentes. Se
empled el método de seleccion del mejor subconjunto (best subset selection de acuerdo con
[148]) para definir el mejor conjunto de caracteristicas para la clasificacion de los modos de

locomocion.

En la Figura 4.3 se presentan los subconjuntos de caracteristicas desde 1 hasta 5 componentes
con menores errores de clasificacion promedio para todos los sujetos. Donde, al igual que en la
Figura 4.1, el error de clasificacion tiende a disminuir en la medida que incrementa el nimero
de componentes. Aunque el subconjunto que incluy6 las cinco caracteristicas tuvo el menor
error de clasificacion general (7.561+3.94%), no se encontraron diferencias significativas entre
los mejores subconjuntos de la Figura 4.3 después de comparar los errores de clasificacion
promedio en un andlisis de varianza con una prueba de Kruskal-Wallis (p > 0.05). Con base en
dicho resultado, se seleccion6 el subconjunto de tres componentes con menor error de
clasificacion promedio, el cual incluy6 tinicamente caracteristicas del dominio del tiempo (valor
medio, desviacion estdndar y RMS). Se prefiri6 tal subconjunto debido a que este no incluyo las
caracteristicas calculadas con los modelos AR, los cuales tienen un mayor costo computacional
para su céalculo debido a la necesidad de mantener un historial de datos de tres o seis iteraciones
segin sea el caso. Este efecto se observa en la Figura 4.2, donde los modelos AR en los

subconjuntos de un componente tuvieron los mayores errores de clasificacion.
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Figura 4.2. Error medio de clasificacion para las 31 combinaciones de caracteristicas calculadas en ventanas de 150
milisegundos en datos brutos para todos los participantes. Los subconjuntos de caracteristicas se presentan en orden
ascendente para el error calculado (x: media, s: desviacion estandar, RMS: raiz media cuadratica, AR3: modelo autorregresivo
de tercer orden, ARG: modelo autorregresivo de sexto orden).

Figura 4.3. Seleccion del mejor subconjunto de caracteristicas en ventanas de tiempo de 150 milisegundos. Los subconjuntos
fueron seleccionados a partir del error medio de clasificacion para todos los sujetos en las combinaciones de caracteristicas
agrupadas desde 1 hasta 5 componentes. Las marcas iluminadas representan los subconjuntos de caracteristicas con menores
valores promedios de error de clasificacion (barras de error para la desviacion estandar entre sujetos), las marcas sin iluminar
representan las caracteristicas restantes (x: media, s: desviacion estandar, RMS: raiz media cuadrdtica, AR-3: modelo
autorregresivo de tercer orden, AR-6: modelo autorregresivo de sexto orden).
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El subconjunto seleccionado de tres componentes tuvo un error medio de clasificacion de
7.85+4.76% para las pruebas de todos los participantes. La Tabla 4.3 presenta la matriz de
confusion del clasificador correspondiente al subconjunto seleccionado. Donde la matriz de
confusion permite observar las predicciones correctas obtenidas por el clasificador. En dicha
matriz, los elementos en la diagonal representan los ciclos que fueron identificados de forma
correcta, mientras que los valores fuera de la diagonal representan aquellos ciclos clasificados
de forma erronea. El desempeio especifico de la clasificacion para cada clase (o modo de
locomocion) se presenta en la Tabla 4.4 a partir del calculo del valor-F. Dicho valor esta definido
como la media armoénica de la precision y la exhaustividad de cada clase en la matriz de
confusion. Al comparar los valores presentados en ambas tablas, se observa que los modos de
locomocion de marcha a nivel y ascenso de rampas presentaron los menores coeficientes en sus
valores-F. Esto se debe a que la mayor parte de los errores de clasificacion se encontraron entre
estas dos clases. Dicho resultado estuvo afectado en parte por la combinacion de datos de prueba
para marcha a nivel en pasillo con aquellas realizadas en caminadora a 0% de inclinacion; tal
unién de datos se realizoé debido a que ambos patrones de marcha representan el mismo modo
de locomocion. Sin embargo, como consecuencia de los resultados encontrados, se decidio
evaluar un conjunto adicional de clasificadores utilizando los parametros seleccionados para la
caracterizacion (datos brutos, ventana de 150 ms y caracteristicas del dominio del tiempo)
donde las pruebas de marcha a nivel y caminadora a 0% de inclinacion fueron etiquetadas como

modos de marcha independientes.

Tabla 4.3. Matriz de confusion de la combinacion de parametros seleccionada para la caracterizacion y clasificacion de modos
de locomocion (sefial bruta, ventana de tiempo de 150 milisegundos y caracteristicas del dominio del tiempo) con un error de
clasificacion promedio de 7.85+4.76%. Se presentan todos los ciclos de marcha para los seis participantes en los cinco modos
de locomocion (NV: marcha a nivel, DR: descenso de rampas, AR: ascenso de rampas, DE: descenso de escaleras, AE: ascenso
de escaleras).

Predicciéon
NV DR AR DE AE
NV {290 5 19 0 O
DR 2120 2 0 O
Real AR | 28 1 91 0 O
DE 0 0 0107 2
AE o o0 1 3 97
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Tabla 4.4. Medicion de la precision de cada clase para la combinacion de parametros seleccionada para la caracterizacion y
clasificacion de cinco modos de locomocion (NV: marcha a nivel, DR: descenso de rampas, AR: ascenso de rampas, DE:
descenso de escaleras, AE: ascenso de escaleras).

NV DR AR DE AE

Precision 0.90 0.95 0.80 0.97 0.97
Exhaustividad ~ 0.92 0.96 0.75 0.98 0.96
Valor-F 091 0.96 0.78 0.97 0.97

4.1.2.2 Precision de la clasificacion para seis modos de locomocion

Se entrenaron clasificadores adicionales para los seis participantes donde se incluyeron las
pruebas de marcha a nivel y de caminadora a 0% de inclinacién como modos de locomocion
independientes. Ademas, se utilizd la combinacion de pardmetros que presentd mejores
resultados para la caracterizacion, entrenamiento y validacion cruzada de los clasificadores en
el estudio comparativo. Para esta configuracion se obtuvo un error promedio de clasificacion de
9.141+4.48% para los seis sujetos. La matriz de confusion de este andlisis se presenta en la Tabla
4.5, mientras que su desempefio especifico para cada clase se presenta en la Tabla 4.6 empleando
el valor-F. Para este conjunto de datos, se observa que la clasificacion para los ciclos de marcha
a nivel registr6 un valor-F de 0.90, mientras que las pruebas de ascenso de rampas y caminadora
a 0% de inclinacion tuvieron los menores valores-F en comparacion con las demas modos de
locomocion. La matriz de confusion permite observar que ambas clases tuvieron el mayor

numero de clasificaciones incorrectas entre si.

Tabla 4.5. Matriz de confusion para la combinacion de parametros seleccionada en la caracterizacion y clasificacion de modos
de locomocion (sefial bruta, ventana de tiempo de 150 milisegundos y caracteristicas del dominio del tiempo) con un error de
clasificacion promedio de 9.14+4.48%. Se presentan todos los ciclos de marcha para los seis participantes en los seis modos
de locomocion (NV: marcha a nivel, DR: descenso de rampas, AR: ascenso de rampas, DE: descenso de escaleras, AE: ascenso
de escaleras, CA: caminadora).

Predicciéon
NV DR AR DE AE CA
Nvi|t7ss 7 7 0 0 8
DR| 1119 1 0 0 3

AR 8 0 97 0 0 15
Real

DE 0 0O 0108 1 0

AE 0 0 0 2 99 0

CA 6 0 12 0 0 99
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Tabla 4.6. Medicion de la precision de cada clase para la combinacion de parametros seleccionada en la caracterizacion y
clasificacion de seis modos de locomocion (NV: marcha a nivel, DR: descenso de rampas, AR: ascenso de rampas, DE:
descenso de escaleras, AE: ascenso de escaleras, CA: caminadora).

NV DR AR DE AE CA
Precision 0.92 094 0.82 0.98 0.99 0.79
Exhaustividad 0.88 0.95 0.80 0.99 0.98 0.84
Valor-F 0.90 0.95 0.81 0.98 0.98 0.81

Identificacion de modos de locomocion en estado estable y transiciones

Se entreno y valido un total de 231 clasificadores para las combinaciones del segundo conjunto
de datos (30 sujetos mas 3 grupos de datos de sujetos, 7 combinaciones de tipo de sefial para
entrenamiento). Se emplearon los parametros de caracterizacion definidos en el estudio
comparativo de la seccion 4.1.2 (senal bruta, ventana de 150 ms y extraccion de media,
desviacion estandar y valor RMS) y se observo el efecto del tipo de datos de sensores utilizado
para caracterizacion y entrenamiento de clasificadores. La Tabla 4.7 presenta los errores de
clasificacion calculados para cada combinacion en las pruebas de cada participante. En la Tabla
4.8 se presentan los resultados para los clasificadores entrenados con sefales divididas en tres
grupos, los cuales fueron definidos en funcion de las transiciones realizadas por cada sujeto: (1)
aquellas sefiales donde cada participante realizé transiciones tanto liderando como siguiendo el
movimiento de transicion con su pierna de referencia, (2) aquellas senales donde la pierna de
referencia lidero en la transicion y (3) aquellas sefiales donde la pierna de referencia sigui6 a la
pierna contralateral en la transicion. Tal agrupamiento se realizd debido a la influencia de la
cantidad de transiciones en las proporciones de datos para cada clase en los datos de
entrenamiento de los clasificadores, lo cual afecta al término 7, en el modelo de la funcion
discriminante descrito en la Ec. 3-8 y en consecuencia a la precision calculada en los
clasificadores durante la validacion cruzada. La Figura 4.4 presenta los errores de clasificacion
promedio registrados para todos los sujetos y su comparacion contra el error de clasificacion
obtenido para los tres grupos de datos, donde se observd una amplia dispersion para los
clasificadores individuales. Dicho comportamiento en el error de clasificacion es consecuencia
de la existencia de clasificadores con 100% de error para algunos participantes y de 0% de error

para otros (de la Tabla 4.7), incluso bajo las mismas condiciones de analisis.
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Tabla 4.7. Error de clasificacion porcentual calculado por validacion cruzada en el entrenamiento de clasificadores basados
en LDA para dos modos de locomocion en estado estable (NV: marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras) y dos modos de
transicion (TL: transicion lider, TS: tramsicion seguidora). Se presentan los resultados obtenidos para sefiales de 30
participantes en el entrenamiento y la validacion de clasificadores (FSR: sefiales cinéticas registradas bajo el triangulo de
apoyo del pie, 8: sefiales de cinemdtica de rodilla y tobillo, EMG: sefiales de electromiografia de superficie).

Conjunto de seiiales y error de clasificacion (%)

FSR
FSR EMG 0 5 ALS;RG FgR EAgG EMG
Sujeto Modos de locomocion 0

1 NV, AE, TS 3482 31.42 26.11 25.69 24.84 20.81 20.38
2 NV, AE, TL 26.02 19.17 28.76 16.43 17.80 12.32 10.95
3 NV, AE, TL 3391 18.26 2435 1391 20.00 13.04 8.70
4 NV, AE, TL, TS 10.52 0.00 10.53 36.84 0.00 0.00 10.52
5 NV, AE, TL, TS 7.69 0.00 7.69 46.15 100.00 15.38 53.84
6 NV, AE, TL, TS 20.83 12.50 16.66 833  0.00 0.00 29.16
7 NV, AE, TL, TS 16.67 20.83 12.50 25.00 20.83 25.00 50.00
8 NV, AE, TL, TS 20.83 25.00 16.67 25.00 16.67 16.67 95.83
9 NV, AE, TL 15.00 15.00 15.00 55.00 25.00 25.00 100.00
10 NV, AE, TL, TS 22.73 13.64 13.64 9.09 18.18 18.18 100.00
11 NV, AE, TL, TS 0.00 0.00 23.52 64.70 0.00 64.70 100.00
12 NV, AE, TL, TS 20.00 10.00 15.00 60.00 0.00 0.00 45.00
13 NV, AE, TL, TS 26.92 1538 11.54 23.08 19.23 23.08 80.77
14 NV, AE, TS 8.00 8.00 8.00 20.00 8.00 12.00 8.00
15 NV, AE, TL, TS 21.73 434 2173 0.00 1739 434 78.26
16 NV, AE, TL, TS 29.17 25.00 16.67 33.33 25.00 25.00 70.83
17 NV, AE, TL, TS 13.64 0.00 9.09 4091 9.09 22.73 72.73
18 NV, AE, TL, TS 13.64 9.09 18.18 9.09 9.09 13.64 100.00
19 NV, AE, TL, TS 20.00 5.00 15.00 95.00 10.00 0.00 100.00
20 NV, AE, TS 1429 0.00 7.14 100.00 100.00 50.00 50.00
21 NV, AE, TL 19.05 9.52 14.29 100.00 9.52 28.57 57.14
22 NV, AE, TL, TS 2273 9.09 13.64 0.00 455 0.00 63.64
23 NV, AE, TS 7.14 0.00 0.00 100.00 92.86 57.14 21.43
24 NV, AE, TL, TS 18.75 12.50 31.25 62.50 18.75 93.75 62.50
25 NV, AE, TL, TS 1739 870 435 0.00 435 435 4783
26 NV, AE, TL, TS 5.00 10.00 10.00 40.00 0.00 0.00 90.00
27 NV, AE, TL, TS 13.04 435 0.00 0.00 0.00 0.00 7391
28 NV, AE, TL, TS 30.00 0.00 15.00 100.00  0.00 0.00 60.00
29 NV, AE, TL, TS 13.04 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 78.26
30 NV, AE, TS 29.17 12.50 16.67 25.00 25.00 25.00 87.50
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Tabla 4.8. Error de clasificacion porcentual calculado por validacion cruzada en el entrenamiento de clasificadores basados
en LDA para dos modos de locomocion en estado estable (NV: marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras) y dos modos de
transicion (TL: transicion lider, TS: transicion seguidora). Se presentan los resultados obtenidos para tres grupos de seriales
en el entrenamiento y la validacion de clasificadores (FSR: sefiales cinéticas registradas bajo el triangulo de apoyo del pie, 0:
sefiales de cinematica de rodilla y tobillo, EMG: sefiales de electromiografia de superficie).

Conjunto de seiiales y error de clasificacion (%)

FSR
FSR EMG 6 5\% F ‘;R EﬂgG EMG

Grupo Modos de locomociéon 0
1 NV, AE, TL, TS 3482 31.42 26.11 25.69 24.84 20.81 20.38
2 NV, AE, TL 26.02 19.17 28.76 16.43 17.80 12.32 10.95
3 NV, AE, TS 33.91 18.26 24.35 13.91 20.00 13.04 8.70

Figura 4.4. Error de clasificacion para el conjunto de 30 participantes en el protocolo experimental y para los tres grupos de
datos en funcion de las transiciones realizadas. Se presenta la comparacion de los errores con respecto de las sefiales de
sensores utilizadas para entrenamiento y validacion de los clasificadores. Las barras de error representan la dispersion
calculada para todos los sujetos de prueba (FSR: sefiales cinéticas registradas bajo el triangulo de apoyo del pie, 0: sefiales
de cinematica de rodilla y tobillo, EMG: seiiales de electromiografia de superficie).

En los tres grupos de datos, el menor error de clasificacion (8.70%) se encontrd para el grupo
3 (que incluy6 los modos de locomocion en estado estable y las transiciones donde la pierna de
referencia fue seguidora en la transicion de nivel hacia ascenso de escaleras). Los datos
utilizados para entrenamiento y validacion de clasificadores incluyeron sefiales de los tres tipos
de sensores. Los errores de clasificacion para los grupos de datos restantes se mantuvieron por

encima del 10%.
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En una aplicacion de esta metodologia de clasificacion para dispositivos de asistencia en la
locomocion, la identificacion de los modos de marcha, incluyendo ciclos de marcha de
transicion, implicaria incluir modelos de clasificadores donde participen ambos tipos transicion
(lo cual corresponde con el grupo 1 en la Tabla 4.8 y la Figura 4.4). De los resultados obtenidos,
se observa que el porcentaje de error de clasificacion para los datos del grupo 1 disminuy6 en
la medida que se agregaron datos de distintos sensores. Dicha accion permitié que el clasificador
LDA obtuviera una mejor caracterizacion de la variabilidad de las sefales para distintas
condiciones a partir de los datos de distintos individuos. En contraste, el error de clasificacion
promedio para todos los sujetos (es decir, cuando se entrenaron clasificadores para cada
participante) incrementd en la medida que se agregaron datos de distintos sensores. Este efecto
parece indicar que la cantidad de datos de entrenamiento individuales de cada sujeto no fueron
suficientes para representar la variabilidad inherente de las sefales durante los modos de
marcha. La cantidad de ciclos de marcha registrados para cada sujeto estuvo limitada a un
promedio de entre 3 y 6 ciclos de marcha de transicion (dependiendo de la cantidad de
transiciones de cada tipo realizadas por cada persona durante el protocolo de pruebas), 6 en
escaleras y 12 en marcha a nivel, siendo los ciclos de transicion aquellos de los que se tuvo
menos informacion de forma individual. Tal cantidad de ciclos de marcha fue considerada
durante el disefio de experimento, ya que uno de los objetivos del protocolo de pruebas estuvo
orientado a la definicion de clasificadores a partir de sefiales interindividuales, a diferencia de

los clasificadores individuales entrenados en el estudio comparativo de la seccion 4.1.2.

La precision de clasificacion para cada modo de marcha en los grupos de datos 1, 2 y 3 se
mididé por medio de las matrices de confusion y el célculo de valores-F, los cuales se presentan
de la Tabla 4.9 a la Tabla 4.14 para los clasificadores entrenados con el conjunto de datos de los
tres sensores. Para el conjunto de datos del grupo 1 se observa que el clasificador tuvo un
desempefio pobre para diferenciar la marcha a nivel de ambos tipos de transiciones,
especialmente para aquellas donde la pierna instrumentada fue seguidora durante la transicion
(valor-F = 0.25), mientras que los mejores niveles de deteccion se obtuvieron para los ciclos de
marcha en estado estable, principalmente para el ascenso de escaleras (valor-F = 0.99). En los
conjuntos de datos de los grupos 2 y 3, las transiciones fueron los modos de locomocion con

menores valores-F (0.75 y 0.89, respectivamente), donde las clasificaciones incorrectas se
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encontraron dentro de la clase correspondiente a la marcha a nivel, mientras que los ciclos de
marcha en escaleras fueron identificados con un 100% de precision para ambos casos (valor-F

= 1.00).

Tabla 4.9. Matriz de confusion para el clasificador entrenado y validado con sefiales de los tres tipos de sensores para el grupo
de datos numero 1. Error de clasificacion de 20.38% (NV: marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras, TL: transicion lider, TS:
transicion seguidora).

Prediccion
NV AE TL TS
NV {220 0 8 O
AE 2119 0 O
TL | 39 0 28 O
TS | 45 0 2 8

Real

Tabla 4.10. Medicion de la precision de clasificacion para cada clase en dos modos de locomocion en estado estable (NV:
marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras) y dos transiciones (TL: transicion lider, TS: transicion seguidora).

NV AE TL TS

Precision 0.71 1.00 0.73 1.00
Exhaustividad  0.96 0.98 0.41 0.14
Valor-F 0.82 0.99 0.53 0.25

Tabla 4.11. Matriz de confusion para el clasificador entrenado y validado con sefiales de los tres tipos de sensores para el
grupo de datos numero 2. Error de clasificacion de 10.95% (NV: marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras, TL: transicion
lider).

Prediccion

NV AE TL

NV |36 0 1

Real AE 0 17 0

TL 7 0 12
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Tabla 4.12. Medicion de la precision de clasificacion para cada clase en dos modos de locomocion en estado estable (NV:
marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras) y una transicion (TL: transicion lider).

NV AE TL
Precision 0.83 1.00 0.92
Exhaustividad  0.97 1.00 0.63
Valor-F 0.89 1.00 0.75

Tabla 4.13. Matriz de confusion para el clasificador entrenado y validado con sefiales de los tres tipos de sensores para el
grupo de datos numero 3. Error de clasificacion de 8.70% (NV: marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras, TS: transicion
seguidora).

Prediccion
NV AE TS
NV |60 0 2
Real AE 0 25 0
TL 8 0 20

Tabla 4.14. Medicion de la precision de clasificacion para cada clase en dos modos de locomocion en estado estable (NV:
marcha a nivel, AE: ascenso de escaleras) y una transicion (TS: transicion seguidora).

NV AE TS
Precision 0.88 1.00 0.90
Exhaustividad  0.96 1.00 0.71
Valor-F 0.92 1.00 0.79

4.2 Banco de pruebas experimental

El banco de pruebas fue conceptualizado como un ensamble de mecanismos servo-controlados
a partir de un sistema de control multinivel para emular la cinematica de las articulaciones de
rodilla y tobillo. Un flujo de datos experimentales alimentados a la entrada del sistema de control
fue clasificado en tiempo real, y los controladores de nivel medio y bajo se encargarian de ajustar
parametros de control en el accionamiento de los actuadores para la asistencia activa en la
medida que se detecta la progresion del ciclo de marcha en distintos modos de locomocion. En

esta seccion se presentan los principales resultados obtenidos al evaluar el funcionamiento en
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conjunto de los tres niveles de control en el banco de pruebas durante pruebas fuera de linea
utilizando datos registrados en tiempo real en la etapa de adquisicion de sefiales de andlisis de

marcha.

Se construyeron los mecanismos de actuadores utilizando los componentes e instrumentacion
descritos en la seccion 3.4.2, perfil de aluminio extruido de 40 mm para la estructura, y piezas
de impresion 3D en plasticos PLA y ABS. La Figura 4.5 presenta una fotografia del prototipo
construido, el cual cumple con las dimensiones para los mecanismos de accionamiento
presentados en la seccion 3.4.1, los cuales fueron disefiados para seguir la cinematica de las
articulaciones de rodilla y tobillo en ciclos de marcha a nivel. En la Figura 4.6 se presenta el
detalle del ensamble de actuadores en el banco de pruebas para ambas articulaciones. En el

Anexo D se presentan los dibujos de detalle de todas las piezas utilizadas para los ensambles.

Figura 4.5. Construccion del banco de pruebas. Arriba: ensamble del banco de pruebas y mecanismos disefiados para el
cumplimiento de la cinemdtica de la marcha humana; abajo: instrumentacion de los mecanismos de accionamiento.
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Figura 4.6. Detalle de ensamble de actuadores para las articulaciones de rodilla y tobillo en el banco de pruebas.
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Implementacion de la caracterizacion de la marcha en tiempo real

Las pruebas de analisis de marcha descritas en el capitulo anterior permitieron caracterizar las
sefales de distintos modos de locomocion considerando diferentes condiciones experimentales.
Los algoritmos de clasificacion fueron implementados sobre el banco de pruebas considerando
el conjunto de datos que incluy6 dos modos de locomocidn en estado estable y sus transiciones.
El modelo matematico del clasificador y los pardmetros para la caracterizacion de la marcha
formaron parte del sistema de control de nivel alto. La MdE funcion6 como controlador de nivel
medio para la deteccion de eventos durante la fase de apoyo del ciclo de marcha, los cuales
permitieron definir los instantes de inicio de las ventanas de tiempo para la caracterizacion de
sefiales en los clasificadores. La deteccion de la fase de oscilacion sirvié como referencia para
el controlador de nivel bajo en el seguimiento de trayectorias de los actuadores en cada ciclo de

marcha.

La Figura 4.7 presenta el diagrama de flujo que esquematiza el flujo de informacion y el
procesamiento realizado por el sistema de control multinivel para la caracterizacion de la marcha
en tiempo real. Se utilizaron los datos registrados de un sujeto de prueba durante las pruebas
descritas en la seccion 3.3 utilizando sefiales de cinética, cinematica y EMG muestreadas a 1000
Hz. Los tres niveles de controladores fueron programados dentro del software LabVIEW para
accionar el banco de pruebas en tiempo real para ciclos de marcha en estado estable (nivel y
ascenso de escaleras) y sus transiciones (transicion lider y seguidora). El clasificador LDA para
la identificacion de modos de marcha fue entrenado previo a la implementacién a partir de un
programa de Matlab, del cual se extrajo el modelo matematico compuesto por una matriz
cuadrada de orden 27 (término X en la Ec. 3-8) y cuatro funciones discriminantes (una por cada
clase a evaluar). La interfaz para el control del banco de pruebas en tiempo real se presenta en

la Figura 4.8.
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Figura 4.7. Diagrama de flujo para el sistema de control multinivel del banco de pruebas en la caracterizacion de la
biomecdanica de la marcha en tiempo real.

Figura 4.8. Interfaz grdfica en LabVIEW para la caracterizacion de la biomecanica de la marcha en tiempo real.
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Seguimiento de trayectorias

El modelo dindmico de los actuadores fue definido de forma experimental a partir de la
metodologia de identificacion de sistemas descrita en la seccion 3.4.3. La identificacion fue
realizada empleando la herramienta de identificacion de sistemas integrada en Matlab y validada
a partir de métodos graficos de identificacion de sistemas y la minimizacion del error cuadratico
medio. Se obtuvieron datos experimentales para definir la funcidon de transferencia de los dos
actuadores acoplados al banco de pruebas. Se utiliz6 una sefial de prueba de tipo escalon en la
sefial de modulaciéon de ancho de pulso (pulse width modulation, PWM) que controlo la
velocidad de los motores en cada actuador. La respuesta a dicha sefal de prueba se registro a
partir de la medicion de la posicion angular de las articulaciones. La respuesta registrada por la
dinamica del actuador de tobillo se muestra en la Figura 4.9. Donde los datos registrados por la
respuesta en el dominio del tiempo fueron utilizados en la herramienta de identificacion para la
obtencion de una funcidn de transferencia de segundo orden con dos polos. La estructura del
modelo fue definida con base en el modelo dinamico a partir del sistema mecanico de los
actuadores mostrado en la Figura 3.14 y la Ec. 3-16. Las funciones de transferencia obtenidas
fueron empleadas para la sintonizacion manual de los controladores PI retroalimentados en los

actuadores para evaluar el seguimiento de trayectorias durante la fase de oscilacion.

Como se menciond en la seccion 3.4.3, las trayectorias de los actuadores de rodilla y tobillo
fueron interpoladas en cada ciclo de marcha para ajustar la posicion inicial y la duracion en el
dominio del tiempo de las mismas en proporcion con la duracién de la fase de apoyo medida
por la deteccion de eventos en la MdE (manteniendo una proporcion aproximada de 60% para
la fase de apoyo y 40% para la fase de oscilacion). En la Figura 4.10 se esquematiza la forma
de las trayectorias obtenida por los polinomios de la Ec. 3-13 y la Ec. 3-14 para un ciclo de
marcha a nivel con posicion inicial de 0° para ambas articulaciones. El valor de posicion angular
inicial de los polinomios para cada articulacion se registrd siempre como la posicion actual de

las articulaciones para el primer dato muestreado en cada fase de oscilacion.

La forma de los polinomios estuvo condicionada con respecto del modo de locomocion
clasificado por el controlador de nivel alto en la etapa temprana de la fase de apoyo. La Figura

4.11 presenta el polinomio generado para un ciclo de marcha a nivel con posicion inicial de 0°
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para la articulacion de tobillo y su correspondiente seguimiento de trayectoria. Se midi6 el error
durante el seguimiento de trayectoria para ciclos de marcha en estado estable y sus transiciones
en las sefales de un sujeto de prueba a partir del calculo del coeficiente de correlacion, el cual
resultdé en una correlacion promedio de 72.51+£2.95% entre las curvas de posicion real y

posicion deseada.

Figura 4.9. Funcién de prueba para la identificacion del modelo dindmico de actuadores.

Figura 4.10. Trayectorias deseadas para las fases de oscilacion de las articulaciones de rodilla y tobillo. La interpolacion para
la generacion de trayectorias se hace para cada fase de oscilacion con respecto de la duracion de la fase de apoyo
correspondiente y la posicion registrada en las articulaciones durante el instante de despegue de antepié.

96



Capitulo 4. Resultados

Figura 4.11. Seguimiento de trayectoria para el actuador acoplado a la articulacion de tobillo en un ciclo de marcha a nivel
en el banco de pruebas.
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Capitulo 5

Discusi0n y conclusiones

En esta investigacion se reportd una metodologia para el analisis y la caracterizacion de sefiales
registradas por medio de sensores mecanicos y bioeléctricos, que reflejaron la accion de uno de
los miembros inferiores del ser humano durante distintos modos de locomocion. La
caracterizacion de las sefiales formd parte del entrenamiento y validacion de modelos
matematicos de clasificadores basados en analisis discriminante lineal. La obtenciéon de un
modelo capaz de identificar distintos modos de locomocion bajo un esquema de clasificacion
en tiempo real es de utilidad para el desarrollo de nuevos dispositivos de asistencia para
miembros inferiores (como las protesis roboéticas), que requieran un menor esfuerzo fisico y

cognitivo por parte de sus usuarios para su funcionamiento.

Se realizo un andlisis a sefales registradas durante pruebas de analisis de marcha en dos
configuraciones experimentales diferentes. La primera configuraciéon experimental permitid
realizar un estudio comparativo para analizar la combinacién de pardmetros que produjo
menores errores en la identificacion de modos de marcha. La segunda configuracion
experimental permiti6 evaluar la combinaciéon de parametros seleccionada y estudiar su
precision al entrenar clasificadores con sefiales caracterizadas de distintos sujetos para la

identificacion de modos de marcha en estado estable y transiciones.
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En el andlisis comparativo se evalud el efecto de dos tipos de datos, cuatro ventanas de tiempo
para caracterizacion y 31 combinaciones de caracteristicas en el error de clasificacion de cinco
modos de locomocion en estado estable de seis participantes. Se utilizaron datos extraidos de
tres areas discretas dentro de suelas de presion durante pruebas de andlisis de marcha en
superficie nivelada, en caminadora a tres inclinaciones y en marcha de escaleras. Los resultados
obtenidos al hacer comparaciones estadisticas entre las variantes de pardmetros y los errores de
clasificacion demostraron diferencias significativas entre los tipos de sefiales, mientras que las
ventanas de tiempo de 150 y 200 ms no demostraron diferencias significativas entre si.
Tampoco se encontraron diferencias significativas entre los subconjuntos de caracteristicas con
menor error de clasificacion agrupados de acuerdo a la cantidad de componentes que incluia
cada variante de combinacion de caracteristicas. Con base en dichos resultados, los pardmetros
para clasificacion empleados para andlisis posteriores se definieron como: sefal bruta, ventana
de tiempo de 150 ms y caracteristicas en el dominio del tiempo (media, desviacion estandar y
valor RMS). La configuracién seleccionada resulté en un error de clasificacion medio de
7.8514.76% para todos los participantes. Posteriormente se calculdé un nuevo conjunto de
clasificadores al separar los datos pertenecientes a pruebas de marcha a nivel con pruebas en
caminadora a 0% de inclinacién como consecuencia de los resultados obtenidos al analizar la
precision del clasificador de forma especifica para cada clase. Se obtuvo un error medio de

clasificacion de 9.1414.48% para todos los participantes.

A pesar de que la sefial de drea activa ha demostrado resultados precisos, en comparacion
con sefiales de fuerza en suelas de presion en estudios relacionados con la deteccion de eventos,
los datos de area activa extraidos de las tres areas definidas como FSR virtuales para este estudio
demostraron un desempeilo menor en comparaciéon con los datos brutos. Tales diferencias
significativas estuvieron relacionadas con la saturacion del area delimitada por los sensores
virtuales. El umbral definido por el area dentro de cada sensor virtual provoco un sesgo en la

informacion 1util que pudo extraer el modelo matematico del clasificador.

Aunque no se encontraron diferencias significativas entre las ventanas de tiempo de 150 y
200 ms para la extraccion de caracteristicas, la ventana de 150 ms fue seleccionada debido a

que reduciria el potencial de retrasos en la clasificacion. Tal tamafio de ventana corresponde
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aproximadamente al 14 % del ciclo de marcha, cuya duracién promedio se ha medido de

1030+100 ms [160].

Al comparar el error de clasificacion de las 31 combinaciones de caracteristicas fue posible
observar que el subconjunto que incluy6 las cinco caracteristicas tuvo el menor error de
clasificacion promedio. Por el contrario, las combinaciones con uno y dos componentes tuvieron
errores mayores, donde los subconjuntos que incluyeron inicamente coeficientes de modelos
AR tuvieron los valores mas altos de error. Tal resultado sugiere que los modelos AR tienen un
potencial limitado para la clasificacion de modos de locomocion basado en sefales cinéticas.
En consecuencia, aunque no se encontraron diferencias significativas entre los mejores
subconjuntos de caracteristicas agrupados por nimero de componentes, el subconjunto de tres
componentes seleccionado incluyd Unicamente caracteristicas pertenecientes al dominio del
tiempo (es decir, sin incluir modelos AR), debido al menor costo de computo para el calculo de
las caracteristicas, el cual contrasta con los modelos AR que requieren un historial de datos

adicional para su célculo.

El desempefio especifico de cada clase en la clasificacion utilizando el conjunto de
parametros seleccionado demostr6é que la mayoria de sus clasificaciones erroneas fueron entre
los modos de marcha a nivel y en ascenso de rampas (sugiriendo que ambos modos de marcha
fueron muy similares de acuerdo con las caracteristicas extraidas). El clasificador tuvo datos de
entrenamiento para marcha a nivel que combinaban las pruebas realizadas al caminar por un
pasillo, con aquellas sobre una caminadora con una inclinacion de 0%. Sin embargo, cuando los
datos de entrenamiento incluyeron ambos grupos datos como dos clases independientes (o
modos de locomocion diferentes), la precision especifica de tales clases incrementd; mientras
que, a su vez, la clasificacion correcta disminuy¢ entre los modos de locomociéon de caminadora

a 0% de inclinacion y ascenso de rampas.

A partir de tales resultados se puede concluir que, aunque los modos de marcha a nivel y en
caminadora con 0% de inclinacion aparentan ser equivalentes desde el punto de vista de la
cinematica, los resultados obtenidos al analizar las sefales de cinética sugieren que existen
diferencias entre ambos modos de marcha; mientras que entre los modos de marcha en

caminadora a 0% de inclinacién y en ascenso de rampas demostraron similitudes entre si.
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Algunos autores han abordado esta problematica al fusionar los datos de marcha a nivel con los
de ascenso de rampas para mantener bajos errores de clasificacion [60]. Sin embargo, es
necesario realizar un andalisis mas extenso para estudiar las condiciones experimentales que
mejorarian la precision de la clasificacion entre ambas clases. Por otro lado, la baja cantidad de
clasificaciones erroneas entre los ciclos de marcha a nivel y de caminadora con 0% de
inclinacion cuando el clasificador consider6 ambos modos de locomocion de forma
independiente sugiere que, para la metodologia de esta investigacion, las caracteristicas de
ambos modos de locomocion son suficientemente diferentes como para ser considerados modos
de marcha independientes. Este resultado parece estar alineado con las conclusiones de Lee y
Hidler en [161], donde se encontrdé que los momentos articulares y las sefiales de fuerza de
reaccion con el suelo (sefales cinéticas) fueron estadisticamente diferentes para pruebas
realizadas con sujetos sanos realizando el ciclo de marcha en una caminadora o sobre suelo a

nivel, aunque ambos modos de locomocion fueran similares de forma cinematica.

El anélisis comparativo permitio definir el tamaio de la ventana de tiempo para la extraccion
de caracteristicas. El tamafio de ventana seleccionado es similar con aquel definido por Huang
et al. en [37], donde se utilizaron ventanas de 140 ms para la extraccion de caracteristicas en
diez sensores de EMG. Es importante sefialar que, aunque otros trabajos publicados han
obtenido menores errores de clasificacion para ciclos de marcha en estado estable (error<1.5%)
[29,36,60], la cantidad de sensores y los tamafios de ventanas de tiempo utilizados en dichos
analisis han sido sustancialmente mayores en comparacion con los valores seleccionados para
esta investigacion. La estrategia de instrumentacion considerada en este trabajo puede ser de
utilidad para reducir el potencial de incomodidad para los usuarios de dispositivos de asistencia
de miembros inferiores sin afectar el desempeio en la identificacion de modos de locomocion

en tiempo real.

Se aplicé un protocolo experimental para formar el segundo conjunto de datos con el registro
de senales de tres fuentes de datos (cinematica de rodilla y tobillo, cinética debajo del triangulo
de apoyo y EMG de superficie en cuatro musculos del muslo). Esto en pruebas de analisis de
marcha en estado estable (marcha a nivel y en ascenso de escaleras) y las transiciones de nivel

hacia ascenso de escaleras (pierna de referencia liderando o siguiendo el movimiento en la
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transiciéon) en 30 sujetos de prueba. Los datos registrados para todas las pruebas fueron
agrupados en funcion de la cantidad de datos registrados para las dos posibles transiciones y los
ciclos de marcha en estado estable. Se hicieron comparaciones de los errores de clasificacion
entre los tres grupos y el promedio de error para clasificadores entrenados de forma individual
para cada participante en el estudio. Los menores errores de clasificacion para los tres grupos se
encontraron cuando se incluyeron sefiales de las tres fuentes de datos para el entrenamiento de
clasificadores (20.38% para el grupo 1, 10.95% para el grupo 2, 8.70% para el grupo 3). Los
clasificadores individuales tuvieron errores mas grandes en la medida que se agregaron sefiales
de otros sensores (68.98+27.47%). La tendencia observada de la disminucion del error de
clasificacion en la medida que se agregan sefales de otras fuentes de datos coincide con las
conclusiones presentadas por Young et al. en [60]. Cabe resaltar que dicho resultado fue
obtenido en esta investigacion para clasificadores entrenados con datos interindividuales; es
decir, con datos de distintas personas caracterizados para entrenar al clasificador como un solo
conjunto de datos individual. La caracterizacion de ciclos de marcha a nivel, en escaleras y la
transicion de nivel hacia ascenso de escaleras cumplié con el segundo objetivo especifico de

esta tesis.

Una vez que se definieron los parametros para la extraccion de caracteristicas y el
entrenamiento de clasificadores, y que se definié el mejor conjunto de fuentes de datos para la
clasificacion, se decidi6 aplicar el modelo matematico del clasificador seleccionado en un banco
de pruebas para observar el funcionamiento en tiempo real que tendria la metodologia
presentada. Se construy6 un banco de pruebas basado en un ensamble protésico transfemoral
donde se tendria informacion de sensores en el pie y las articulaciones de rodilla y tobillo, asi
como cuatro sensores de EMG en musculos seleccionados del muslo. Su construccion considerd
las dimensiones de una pierna humana de tamafio normal y los mecanismos de accionamiento
fueron disefiados para cumplir con la cinemadtica del ciclo de marcha a nivel. En el banco de
pruebas se observo la interaccion entre: (1) el modelo matematico de identificacion de modos
de locomocion basado en un clasificador LDA; (2) el control por maquina de estados para
deteccion de eventos y definicion de referencias para las ventanas de tiempo que caracterizaron

las sefiales de sensores; y (3) el control de actuadores para el seguimiento de trayectorias en las

103



articulaciones durante la fase de oscilacion. El disefio y la construccion de los mecanismos de

accionamiento en el banco de pruebas cumpli6 con el primer objetivo especifico de esta tesis.

Durante la etapa experimental con el banco de pruebas se evalud el funcionamiento en
conjunto de los tres niveles de control para un clasificador entrenado con el grupo de datos que
incluyo6 ciclos de marcha en estado estable y sus transiciones. Posteriormente se ingresaron las
sefiales registradas en uno de los sujetos de prueba para su caracterizacion en tiempo real. Se
observo la caracterizacion de las sefiales desde el instante de contacto inicial y la progresion de
la fase de apoyo con base en la deteccion de eventos, hasta la interpolacion y el seguimiento de
trayectorias en la fase de oscilacion. La implementacion de los modelos del control multinivel
en el banco de pruebas permitié observar el potencial de la metodologia presentada en esta
investigacion para conmutar los modos de locomocion de un dispositivo protésico de miembro
inferior. La evaluacion del banco de pruebas cumplio con el tercer objetivo especifico de esta
tesis relacionado con el control activo basado en teoria de aprendizaje de méquinas y maquinas

de estados a partir de sensores mecéanicos y sefales de electromiografia.

Ya sea que se trate de un exoesqueleto, una ortesis, o una protesis robotica, la asistencia
activa para actividades ambulatorias que requiera de un minimo esfuerzo fisico y cognitivo para

los usuarios en sus actividades de la vida diaria aparenta ser una necesidad vigente.
5.1 Aportaciones al estado del arte

Al cumplir con los objetivos planteados en el desarrollo de este proyecto se considera que se
han realizado aportaciones en dos areas relacionadas con el disefio de protesis activas de

miembro inferior:

e Caracterizacion de la marcha: la caracterizacion de la biomecénica en la transicion de
marcha a nivel hacia ascenso de escaleras a partir de datos de cinemadtica, cinética y
actividad mioeléctrica empleando una cantidad reducida de sensores, representa un
conjunto de informacidon novedosa para el estado del arte del andlisis biomecanico de la
marcha.

e Control a voluntad: el sistema de control en el banco de pruebas estuvo basado en

maquinas de estados finitos (marcha a nivel y marcha en ascenso de escaleras). La
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transicion entre ambas maquinas de estados dependid de la caracterizacion de sefales
registradas por sensores mecanicos y de actividad mioeléctrica. Un algoritmo de esta
naturaleza basado en una cantidad reducida de sensores representa una nueva alternativa

para el control a voluntad de protesis activas de miembro inferior.
5.2 Trabajo futuro

El desarrollo de nuevos dispositivos protésicos de miembro inferior de accionamiento activo
con la capacidad de cambiar su modo de operacion a voluntad del usuario es un tema de interés
actual que estd siendo estudiado por medio de distintas metodologias. Desde conjuntos de
sensores mecanicos embebidos en un ensamble de protesis hasta algoritmos adaptativos de
identificacion de patrones y fusion de datos, el objetivo principal radica en restaurar la
funcionalidad de los miembros inferiores para las principales actividades de locomocion de la
vida diaria de personas con algun tipo de discapacidad motriz. Los resultados obtenidos en esta
investigacion representan una nueva alternativa para dicho tema de estudio al plantear una
metodologia para el control activo de tales dispositivos por medio de una cantidad reducida de
sensores y la caracterizacion de sus sefiales en tiempo real. Los resultados obtenidos fueron
comparables con estudios que han involucrado estrategias de instrumentacioén con una cantidad
mayor de sensores. A partir de los resultados y las conclusiones extraidas de esta investigacion,

se plantean las siguientes actividades para futuros trabajos:

e Considerar alternativas de analisis, como la inclusion de caracteristicas adicionales en
los datos de entrenamiento, o alternativas de instrumentacion para disminuir el error de
clasificacion al utilizar datos interindividuales para el entrenamiento de clasificadores,
sin que esto afecte la capacidad de clasificacion en tiempo real. Por ejemplo, invariantes
de la cinematica de las articulaciones [116], instrumentacién bilateral [29,132] o

clasificadores basados en modelos adaptativos [141].

e Realizar un analisis de sensibilidad a las sefales procesadas de EMG para identificar la
aportacion de informacion caracteristica de cada musculo seleccionado en los modos de

locomocion de estado estable y de transicion.
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Realizar pruebas adicionales de andlisis de marcha para analizar la influencia de las

dimensiones de los escalones en la dinamica de la marcha.

Formular modelos de deteccion de eventos y clasificacion de modos de locomocion para

los cinco modos de locomocion estudiados y sus combinaciones de transiciones.

Considerar la inclusion de articulaciones metatarsofaldangicas en un ensamble protésico
de miembro inferior, y evaluar la aportacion que tendria en la asistencia de la marcha

desde un punto de vista cinematico y cinético como una articulacion pasiva o activa.

Estudiar una segunda iteraciéon de la metodologia desarrollada en este trabajo de
investigacion tomando en cuenta valores de cadencia variable, ya que una ventana de
tiempo de tamafno fijo como la seleccionada en este trabajo podria ver afectada su
precision para cadencias de marcha significativamente diferentes (mayores o menores)

que la velocidad autoseleccionada.

Desarrollar una segunda iteracion del banco de pruebas para su dimensionamiento como
un prototipo de protesis, tomando en cuenta las cargas dindmicas dictadas por

normatividad para el disefio de protesis de miembro inferior.



Anexos

Anexo A. Especificaciones de sensores

Se presentan las principales especificaciones de las suelas de presion utilizadas para la
adquisicion de los datos y los sensores empleados durante la aplicaciéon de los protocolos

experimentales.
Suelas de presion

Las sefales utilizadas para caracterizacion de la marcha a partir de mapas de presion en la planta
del pie se obtuvieron a través de suelas de uso médico F-Scan de la marca Tekscan. En la Figura
A -1ylaTabla A - 1 se presentan la geometria de los sensores y las especificaciones generales

dadas por el fabricante, respectivamente.

Figura A - 1. Sensor F-Scan empleado para el registro de seiiales de presion en la planta del pie.
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Tabla A - 1. Hoja de datos del sensor F-Scan

Longitud general (L) 327.2

Dimensiones  Ancho general (W) 313.7

generales Longitud de pestaria (A) 182.6

(mm) Ancho de matriz (MW) 106.7

Altura de matriz (MH) 304.8

Ancho de columna (CW) 2.5 mm

. , Columnas  Espacio entre columnas (CS) 5.1 mm
Dimensiones .

del drea de Cantidad 21

sensores Ancho de fila (RW) 2.5 mm

Filas Espacio entre filas (RS) 5.2 mm

Cantidad 60

Numero total de sensores 954

Resumen Resolucion espacial de sensores 3.9 sensores / cm’

Presion maxima 862 kPa
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Sensores de fuerza resistivos

Se emplearon tres sensores de fuerza resistivos (force sensing resistor, FSR) modelo IMS-C20B,
para el registro de fuerzas verticales de reaccion debajo de referencias anatdmicas seleccionadas
en la planta del pie, durante el protocolo experimental que estudié dos modos de marcha a nivel
y dos transiciones. En la Figura A - 2 y la Tabla A - 2 se presentan la geometria de los sensores

y las especificaciones generales dadas por el fabricante, respectivamente.

Figura A - 2. Sensor de fuerza resistivo IMS-C20B.

Tabla A - 2. Hoja de datos de sensores de fuerza resistivos modelo IMS-C20B.

Propiedad Valor
Didametro del drea de deteccion 20 mm
Espesor 0.25 mm
Voltaje de trabajo +5V
Temperatura de trabajo Min. -40 °C, mdx. 60°C
Error lineal <+3%
Repetitividad de rango completo <*+25%
Histéresis de rango complete <+45%
Desviacion logaritmica <35%
Tiempo de respuesta Sus
Desviacion por temperatura 0.2%
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Electrodos de electromiografia de superficie

El registro de senales EMG durante las pruebas de laboratorio se realizo sobre cuatro musculos
seleccionados en una pierna de referencia para todos los participantes en el estudio. Se utilizaron
sensores modelo 7rigno de la marca DELSYS para el registro de sehales mioeléctricas de
superficie. En la Figura A - 3 y la Tabla A - 3 se presentan la geometria de los sensores y las

especificaciones generales dadas por el fabricante, respectivamente.

Figura A - 3. Sensor Trigno de DELSYS utilizado para el registro de sefiales mioeléctricas de superficie.

Tabla A - 3. Hoja de datos de sensores Trigno.

Propiedad Valor
Dimensiones 27 x37x 13 mm
Masa 14g
Rango de temperatura 5-45°C
Banda de radiofrecuencia 2400 — 2483 MHz
Ancho de banda de seiial EMG 20-450 Hz / 10-850 Hz
Dimensiones de contactos EMG Sx 1 mm
Material de contactos 99.99% plata
Rango de acelerometros +2g, +4g, +8g, +16g
Ancho de banda de acelerometros 24—470 Hz
Rango de giroscopios +250 °/s, £500 /s, £1000 /s, £2000 /s
Ancho de banda de giroscopios 24— 360 Hz
Retraso inter-sensor < [ periodo de muestra
Retraso inter-canal < 1 — 2 periodos de muestra

Rango de salida andalogo x5V
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Anexo B. Programa de Matlab para el entrenamiento y wvalidacion de

clasificadores basados en analisis discriminante lineal

El cédigo de Matlab presentado en este apartado fue utilizado para entrenar y validar los
clasificadores basados en andlisis discriminante lineal para el estudio comparativo donde se

estudio el efecto de los parametros de caracterizacion en el error de clasificacion.

Este programa utiliza datos previamente clasificados para entrenamiento en una ventana de
tiempo especifica para un tipo de dato especifico, los cuales se ingresan desde un archivo de
hoja de célculo. Cada fila corresponde a las caracteristicas de cada ciclo de marcha empleado
para entrenamiento, y cada columna corresponde con el estimador de cada caracteristica (valor
medio del sensor M1, desviacion estandar del sensor M35, coeficientes AR del sensor C, etc).
Mientras que la tltima columna, extraida por el programa como un vector, expresa la clase
correspondiente a cada ciclo de entrenamiento por medio de una variable categdrica. En este
caso se utilizaron nameros del 1 al 5 para definir la clase correspondiente a cada modo de
locomocion (marcha a nivel, ascenso de rampas, descenso de rampas, ascenso de escaleras,

descenso de escaleras).

A la salida de este programa se obtienen los errores de clasificacion estimados por validacion
cruzada de cinco iteraciones (five-fold cross-validation) de los clasificadores LDA en las 31

combinaciones de caracteristicas.

clearvars

clc

% Se carga el conjunto de datos de entrenamiento
data=xlsread('raw-S6-features-150ms.x1lsx");

% Se definen las columnas correspondientes a cada estimador de
caracteristicas

X=[1:3];
SD=[4:6];
RMS=[7:9];
AR3=[10:12];
AR6=[13:15];

% Se definen las 31 combinaciones de caracteristicas
conj{l}=[X];

conj{2}=[SD];

conj{3}=[RMS];

conj{4}=[AR3];

conj{5}=[AR6]

’
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conj{6}=[X,SD];

conj{7}=[X,RMS];
conj{8}=[X,AR3];
conj{9}=[X,AR6];

conj{10}=[SD, RMS]
conj{1l1l}=[SD,AR3];
]

’

conj{1l2}=[SD, ARb6

conj{13}=[RMS, AR3]
conj{1l4}=[RMS,AR6];
]

’

conj{15}=[AR3,AR6

conj{le}=[X,SD,RMS]
conj{l7}=[X,SD,AR3];
]

’

conj{18}=[X,SD,AR6

conj{19}=[X,RMS,AR3]
conj{20}=[X,RMS,AR6];
]

’

conj{21}=[X,AR3,AR6

conj{22}=[SD,RMS,AR3];
conj{23}=[SD, RMS, ARG]

’

conj{24}=[SD,AR3,ARG];
conj{25}=[RMS, AR3,ARG];
conj{26}=[X,SD,RMS,AR3];
conj{27}=[X,SD,RMS,ARG];
conj{28}=[X,SD,AR3,ARG];
conj{29}=[X,RMS,AR3,AR6];
conj{30}=[SD,RMS,AR3,AR6];
conj{31}=[X,SD,RMS,AR3,AR6];

o)

% Se crea un ciclo para evaluar todas las combinaciones de caracteristicas

para los datos de entrenamiento ingresados

for

end
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F=1l:size(conj,2);
fprintf ('Modelo %d\n',F);
datos=data;

caract=datos (:,conj{F}); % Matriz de datos con las 15 caracteristicas
clases=datos(:,16); % Vector de clases

obj = fitcdiscr(caract,clases); %Clasificador

cvmodel = crossval (obj, 'KFold',5); %Validacidén cruzada

R = confusionmat (clases, resubPredict (obj)); %Matriz de confusiodn
L=sum(diag(R))/sum(sum(R)); %Precisién del clasificador
M=(1-L)*100; %Error de clasificaciodn

acc(F, :)=M; %Vector con los resultados para los 31 clasificadores
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Anexo C. Documento de aprobacion para la realizacion del protocolo de
investigacion.

El protocolo de investigacion implementado en la seccion 3.3 se aplico durante el mes de febrero
de 2019 en el Centro de Investigacion en Bioingenieria (CIBAC) A.C. en la ciudad de
Chihuahua. El documento que describio el protocolo experimental fue sometido a revision el 12
de diciembre de 2018 y aprobado el 6 de febrero de 2019 por el Comité de Investigacion y el
Comité de Etica en Investigacion de la Unidad de Investigacion en Salud S.C. de Chihuahua. Se

presentan los documentos correspondientes a ambos eventos.
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Figura C - 1. Carta de sometimiento inicial para revision del documento de protocolo de investigacion para aprobacion por el

comité de ética.
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Y U ; d d s * Comité de Etica en‘lnvestigacion registro CONBIOETICA-08-CEI-002-20170526
niaa Comité de Investigacion registro COFEPRIS 17 Cl 08 019 118
) U.S. Department of Health and Human Services IORG0004572

de Investigacién en Salud® -

Comité de Etica

‘ : . Chihuahua, Chih., 06 de febrero de 2019

MSC. Manuel Carlos Lara Barrios
Investigador principal

Presente
Asunto: Aprobacién inicial
Codigo UIS: CE-18-031
Codigo NA. |
Titulo Andlisis biomecénico de la marcha a nivel, el ascenso de escaleras y sus

transiciones.
Patrocinador Centro de Investigacién en Bioingenieria, A.C., Centro Nacional de
. Investigacién y Des_arrolio Tecnoldgico (CENIDET).
Domicilio sitio  Tecnoldgico de Monterrey Campus Chihuahua, Parque Tecnoldgico Orion
8vo piso, Avenida Colegio Militar No. 4709, C.P. 31150, Chihuahua, Chih.,
México. - - :

Estimado MSC. Lara:

En relacién al protocolo arriba mencionado, hacemos de su conocimiento que estos comités
revisaron los aspectos éticos, la relacién riesgo/beneficio y la garantia de‘bienestar de los
sujetos que participen en dicho estudio, emitiendo el siguiente dictamen: Aprobado.

El material y/o documentos revisados fueron:

e Protocolo de investigacin: Andlisis biomecanico de la marcha a nivel, el ascenso de
escaleras y sus transiciones, versién 2 con fecha del 19 de enero de 2019. El documento
incluye el formato de consentimiento informado en el Anexo B.

Asf mismo, le informamos que esta autorizacién tiene vigencia de un afio, por lo que usted
debera solicitar la renovacién en forma oportuna. Para ello, deberd entregar al menos 30 dias
' antes una solicitud escrita, acompafiada del informe anual de actividades del estudio.

Sin otro particular por el momento, le enviamos un cordial saludo.
| Atentamente,

( —juan Carlos Cantu Reyes Dra. Maria Eleha Martinez Tapia

““presidente del Comité de Etica en Investigacién Presidente del Comité de Investigacién
Unidad de Investigacion en Salud de Chihuahua, S.C. Unidad de Investigacién en Salud de Chihuahug, S.C.

| Trasvina y Retes 1317 UIS 050405HB9
Co!. San Felipe Tel. (52) 614 437-2837 .
Chihuahua, Chih. ———Fax (52) 614 415-7287

31203, México FC-CE-3.05 Aprobacién inicial, Versién 08-may-2018-1/1 WWW.UIS.Com.mx

comite.etica@uis.com.mx

Figura C - 2. Carta de aprobacion del documento de protocolo de investigacion por el comité de investigacion.

115



Anexo D. Dibujos de detalle de mecanismos de actuadores.

Figura D - 1. Partes principales del ensamble de actuadores para ambas articulaciones en el banco de pruebas.
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Figura D - 2. Plano en conjunto para el ensamble fijo en los mecanismos de actuadores.
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Figura D - 3. Plano en conjunto para el ensamble movil en los mecanismos de actuadores.
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Figura D - 4. Ensamble completo de actuadores en el banco de pruebas. Detalle del ensamble en la articulacion de tobillo.
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Figura D - 5. Ensamble completo de actuadores en el banco de pruebas. Detalle del ensamble en la articulacion de rodilla.
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Figura D - 6. Dibujo de detalle: soporte inferior de actuador de tobillo.
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Figura D - 7. Dibujo de detalle: soporte superior de actuador de tobillo.
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Figura D - 8. Dibujo de detalle: soporte inferior de actuador de rodilla.
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Figura D - 9. Dibujo de detalle: soporte superior de actuador de rodilla.
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Figura D - 10. Dibujo de detalle: barra de articulacion.
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Figura D - 11. Dibujo de detalle: montura para sensor de desplazamiento angular.
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Figura D - 12. Dibujo de detalle: montura movil.
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Figura D - 13. Dibujo de detalle: montura fija.
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Figura D - 14. Dibujo de detalle: montura de resortes.
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Figura D - 15. Dibujo de detalle: soporte superior de resorte y base para sensor de desplazamiento lineal.
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Figura D - 16. Dibujo de detalle: soporte inferior de resorte.
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Figura D - 17. Dibujo de detalle: montura de motor.
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Figura D - 18. Dibujo de detalle: guia lineal mévil de actuador de rodilla.
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Figura D - 19. Dibujo de detalle: guia lineal fija de actuador de rodilla.
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Figura D - 20. Dibujo de detalle: guia lineal movil de actuador de tobillo.
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Figura D - 21. Dibujo de detalle: guia lineal fija de actuador de tobillo.
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Anexos

Anexo E. Programa de Matlab para el modelado del clasificador de modos dos

de marcha en estado estable y dos transiciones en tiempo real.

El cédigo de Matlab presentado en este apartado se utilizd para extraer el modelo matematico
del clasificador basado en andlisis discriminante lineal para su implementacion en LabVIEW,
la cual sirvid para la caracterizacion en tiempo real de la biomecanica de la marcha por medio

del banco de pruebas.

Este programa utiliza datos previamente a partir de los parametros definidos en el estudio
comparativo para la caracterizacion de las sefiales de la biomecanica de la marcha. Los datos se
ingresan desde un archivo de hoja de calculo donde cada fila corresponde a las caracteristicas
de cada ciclo de marcha empleado para entrenamiento, y cada columna corresponde con el
estimador de cada caracteristica (valor medio del sensor M/, desviacion estandar del sensor
EMG2, etc). La ultima columna a la derecha, extraida por el programa como un vector, expresa
la clase correspondiente a cada ciclo de entrenamiento por medio de una variable categdrica; en
este caso se utilizaron numeros del 1 al 4 para definir la clase correspondiente a cada modo de

locomocion (marcha a nivel, marcha en escaleras, transicion lider, transicion seguidora).

A la salida de este programa se obtienen los errores de clasificacion estimados por validacion
cruzada de cinco iteraciones (five-fold cross-validation) de los clasificadores LDA en las 31

combinaciones de caracteristicas.

Las matrices C y f de este codigo contienen la matriz de covarianzas y las funciones
discriminantes, respectivamente. Ambas variables fueron extraidas de este clasificador para su

implementacion en cddigo de LabVIEW para el sistema de control del banco de pruebas.
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clc

clearvars

La salida de este programa es el modelo matemédtico construido a partir de
los datos de entrenamiento procesados previamente

o\

o\

o\

El modelo matemdtico se implementa para la identificacidédn en tiempo real

Cargando datos caracterizados {x,s,rms}
FSR (3 sensores), EMG(4 sensores), theta(dngulos de 2 articulaciones)

o° oP

datos=xlsread('SX3 150ms.xls','A:AA'"); % Se extraen las columnas que
incluyen caracteristicas de media, desviacidén estindar y RMS de los 9
sensores

clases=xlsread('SX3 150ms.xls','BC:BC'"); % Se extrae el vector de clases

for LOO=1l:size(datos,1l) % Entrenamiento con todos los ciclos caracterizados
excepto uno (leave-one-out cross-validation)

n=size (datos,1l); % Asigna el tamafio total de clasificadores en n
p=size(datos,2); % Asigna la cantidad de predictores (x) en la variable p

Q

media=mean (datos); % Media del conjunto de datos total

Q

k=length (unique (clases)); % Numero de clases
Cat=unique (clases) ;
% Extrayendo los grupos de datos para cada clase

% (grupos de caracteristicas que pertenecen a cada clase)
for i=1:k % de 1 a 4

d=1;
for j=l:size(datos,1l) %de 1 a 24
if clases(j)==Cat (1)
x{i} (d,:)=datos(j,l:p);
d=d+1;
end
end

prob{i}=size(x{i},1)/n; % Probabilidad pi k
miu{i}=[mean(x{i} (:,:))]1; % Media de cada predictor x

for j=l:size(x{i},1)
x0{1i} (3, :)=x{i}(3j, :) media; % Se obtienen los datos promedio
corregidos, que es cada grupo xi - media del conjunto total
end
c{i}=x0{1i}'*x0{1i}/size(x{i},1); % Se obtiene la matriz de covarianza de
cada grupo 1
end
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% % Matriz de covarianza agrupada (K=4)
for j=1:p

for i=l:p
C(i,3)=(1/n)*((length (x{1})*c{1} (i,])+length(x{2})*c{2}(i,]))+length(x{3})*
c{3}(i,J)+length(x{4})*c{4}(i,3)); % K=4

end
end

dato=datos (LOO, :) ;
% Se evalua la funcién discriminante para el dato a clasificar
for i=1l:k
f(i,1)=miu{i}* (inv(C)) *dato'-
S*miu{i}* (inv(C)) *miu{i} "+1log(prob{i});
Funcidén discriminante
end

(@}

o°

o°

El dato de prueba "dato" pertenece a la clase cuya funcion f i resulte en
el mayor valor numérico

[M, I]=max (f);

predic=I;

predic2 (LOO, :)=I;

o°

clear dato
clear x
end

o)

Confusion=confusionmat (clases,predic?2); % Matriz de confusidn
o)

err=(l-sum(diag(Confusion))/sum(sum(Confusion)))*100; % Calculo del error
de clasificacidn

display(Confusion)
display(err)

139



Anexo F. Publicaciones

Durante el desarrollo de esta investigacion fue posible publicar parte de los resultados obtenidos
en distintas etapas del programa doctoral. Se enlistan las referencias a publicaciones

relacionadas con este trabajo.
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