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Every solution of a problem raises new unsolved problems; the more so
the deeper the original problem and the bolder its solution. The more we
learn about the world, and the deeper our learning, the more conscious,
specific, and articulate will be our knowledge of what we do not know, our
knowledge of our ignorance. For this, indeed, is the main source of our
ignorance—the fact that our knowledge can be only finite, while our
ignorance must necessarily be infinite.

Karl R. Popper
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RESUMEN

Esta tesis doctoral aborda el disefio, desarrollo e implementacién de un
sistema roboético de asistencia para el tobillo humano, centrado en la adapta-
bilidad, personalizacién y portabilidad. El trabajo parte del reconocimiento
del papel critico que juega el tobillo en la locomocién humana y del im-
pacto significativo que generan sus disfunciones en la calidad de vida,
particularmente en poblaciones con alteraciones neuromotoras.

A lo largo de la tesis se desarrolla un dispositivo exoesquelético con
estructura ligera y modular, utilizando actuadores de rigidez variable e
impresién 3D, enfocado en ofrecer asistencia activa sin interferir con
el patrén natural de marcha. El modelado del tobillo humano se aborda
mediante un enfoque simplificado basado en impedancia mecdnica, que
permite representar el comportamiento articular en todo el ciclo de marcha
con alta eficiencia computacional.

De esta forma, se propone una arquitectura de control jerdrquica en tres ni-
veles: control fisico a bajo nivel, estrategias de torque y compliance a nivel
medio, y estimacion inteligente del vector de progreso de marcha a nivel
alto, utilizando técnicas de machine learning y redes neuronales profundas.
Esta integracion permite una modulacién adaptativa de la asistencia en
funcién del estado del usuario y la fase de marcha.

Adicionalmente, desde el punto de vista metodolégico, se incluye un es-
tudio de percepcién con pacientes y profesionales clinicos que valida el
enfoque centrado en el usuario. Ademds, se ejecutan pruebas experimen-
tales con sujetos sanos, demostrando que el sistema es capaz de asistir
eficazmente sin perturbar la biomecdnica natural, con respuestas dindmicas
precisas bajo distintas configuraciones de rigidez y control.

Finalmente, se delinean multiples lineas de investigacion futura orientadas
a la validacién clinica con pacientes reales, la extensién del modelo a
actividades funcionales mas complejas, el perfeccionamiento del control
predictivo y la caracterizacién exhaustiva del sistema. La tesis sienta asi una
base tecnoldgica y conceptual sélida para el desarrollo de exoesqueletos
funcionales, accesibles y personalizables, con potencial de aplicacidn tanto
en contextos clinicos como cotidianos.






ABSTRACT

This doctoral thesis addresses the design, development, and implementation
of a robotic assistance system for the human ankle, focused on adaptability,
personalisation, and portability. The work stems from the recognition of the
critical role the ankle plays in human locomotion and the significant impact
that its dysfunctions have on quality of life, particularly in populations
with neuromotor impairments.

Throughout the thesis, a lightweight and modular exoskeletal device is
developed, integrating variable stiffness actuators and 3D-printed compo-
nents, aimed at providing active assistance without disrupting the natural
gait pattern. The modelling of the human ankle is approached through a
simplified strategy based on mechanical impedance, allowing for efficient
computational representation of joint behaviour across the entire gait cycle.

Accordingly, a hierarchical three-level control architecture is proposed:
low-level physical control, mid-level torque and compliance strategies,
and high-level intelligent estimation of the gait progression vector using
machine learning techniques and deep neural networks. This integration
enables adaptive modulation of assistance according to the user’s state and
phase of gait.

In addition, from a methodological perspective, the thesis includes a user
perception study involving both patients and clinical professionals, valida-
ting the user-centred design approach. Experimental trials conducted with
healthy subjects demonstrate that the system can effectively assist joint mo-
vement without interfering with natural biomechanics, providing precise
dynamic responses under various stiffness and control configurations.

Finally, several lines of future research are proposed, including clinical
validation with real patients, extension of the model to more complex
functional activities, advancement of predictive control strategies, and
comprehensive characterisation of the system. The thesis thus establishes
a solid technological and conceptual foundation for the development of
functional, accessible, and customisable exoskeletons with potential appli-
cations in both clinical and everyday environments.






[NDICE GENERAL

Tabla de contenido v
Lista de figuras VIl
Lista de tablas X
1 Introduccion 1
1.1 Motivacién . . . . . . . . . ... 1

1.2 Objetivos . . . . . . ... 3
1.2.1 Objetivogeneral . ... ... ... ... ..... 3

1.2.2  Objetivos especificos . . . . ... ... ... ... 3

1.3 Aportes . . . . . . .. 3

1.4 Difusion de los aportes de investigacion . . . . . . . . .. 4
1.4.1 Publicaciones en revistas indexadas . . . . .. .. 4

1.4.2 Articulos enevaluacién . . . . . . ... ... ... 5

2

1.5

1.4.3 Participacién en congresos nacionales e interna-

cionales . . . . ... ... ... ... 6
144 Proyectos . . . . . .. .. ... 6
1.45 Colaboraciéon . . . ... ... ... ........ 6
Estructuradelatesis . .. ... ... ........... 7

Biomecanica, Disfunciones y Tecnologias Aplicadas al Tobillo

Humano 9
2.1 Anatomia y biomecénica del complejo tobillo-pie . . . . . 10
2.2 Pie caido y su rol en la pérdida de independencia motora . 12

23

Estrategias de rehabilitacién y asistencia . . . . . . . . .. 15
2.3.1 Enfoques terapéuticos convencionales . . . . . . . 15

2.3.2 Tecnologias basicas para la rehabilitacién funcional 17



24

25

2.3.3 Tratamientos en disfunciones persistentes . . . . . 17

Soluciones robéticas en la actualidad . . . . . . ... ... 18
24.1 Implementacién Fisica . . . ... ... ...... 18
2.4.2  Vias Sensorimotoras Especificas . . . . . ... .. 19
2.4.3 Objetivos y Tipos de Interaccién . . . . . . . . .. 21
Actuadores de rigidez variable en robdtica vestible . . . . 23
2.5.1 Definiciébn mecénica . . . . ... ... ... ... 24
2.5.2 Tipos derigidez variable . . . .. ... ... ... 26
2.5.3 VSA en escenarios de rehabilitacion . . . . . . . . 29

Perspectiva Clinica y de los Pacientes sobre el Uso de Exoes-

queletos de Tobillo 33
3.1 Percepcion y aceptacion de tecnologias robdticas portables 34
3.1.1 Trabajos Relacionados . . . . .. ... ...... 35
32 Metodologfa . . . . ... ..o 37
3.2.1 Disefio de la Investigacién . . . . ... ... ... 37
322 Participantes . . . .. ... ... 37
3.2.3 Procedimiento de Reclutamiento . . . . . . .. .. 39
3.2.4 Procedimiento de Recoleccion de Datos . . . . . . 40
32.5 Declaracién Etica . . . . . ... .......... 41
32.6 AndlisisdeDatos . . . ... ... ... ... 42
33 Resultados. . . . ... ... 43
3.3.1 BEstadistica Descriptiva . . . . . .. ... ... .. 43
33.2 Andlisis Temdtico. . . . ... ... ... ..... 50
3.3.3 System Usability Scale (SUS) . ... ... .. .. 53
34 Discusién . . . ... 53
Diseiio del Exoesqueleto Adaptable y Personalizado 61
4.1 PremisasdeDisefio . . . .. ... ... ... ... . 62
4.2 Principios mecanicos . . . . . . .. ... ... 64
4.3 Modelado matemdtico y dindmico . . . . . ... ... .. 66

II



4.3.1 Modelo del exoesqueleto de tobillo . . . . .. .. 68

4.3.2 Modelo del tobillo humano durante la marcha. . . 71
4.3.3 Modelo de la interaccién humano robot. . . . . . . 76
4.4 Sistema mecatrénico propuesto . . . . . . . ... ... .. 77
4.4.1 BEstructuramecdnica . . . . . . ... .. ..... 78
4.4.2 Sistema de actuacién de rigidez variable . . . . . . 80
443 Sistemaelectrénico . . . . . .. ... ... 82
5 Arquitectura de Control 87
5.1 Control de bajoy medionivel . . . . .. ... ... .... 88
5.1.1 Controlador de velocidad embebido en Dynamixel 88

5.1.2  Controladores de Fuerza, Angulo y Compliance
paraelnivelmedio . . . . . ... ... ... ... 89
5.2 Estimador del vector de progreso de marcha . . . . . . . . 95
5.2.1 Metodologia . . ... ... ... ... ... .. 96
522 Resultados . ......... ... . ... ..., 104
523 Discusion . . . . ... 111

5.3 Control de asistencia adaptativa en funcién de fase y dina-
mica articular paramarcha . . . .. ... ... ... ... 117
5.3.1 Control de admitancia con rigidez adaptativa . . . 117

5.3.2  Modulacién del nivel de asistencia en funcién de
la potencia articular . . . . .. ... ... ... .. 119
6 Validaciones Experimentales 123
6.1 Validacién de control de bajo y medio nivel . . . ... .. 124
6.1.1 Protocolo Experimental . . . ... ... ... .. 124
6.1.2 Resultados . . ... . ... ... .. ....... 127
6.2 Validacién de control adaptativo en asistencia a la marcha . 141
6.2.1 Protocolo Experimental . . ... ... ...... 141
6.22 Resultados . ... ... ... ... ... ... 144
7 Conclusiones y lineas de investigacion abiertas 155

III



7.1 Conclusiones . .. ... ....

7.2 Lineas de Investigacién Abiertas

Bibliografia

v



[NDICE DE FIGURAS

2.1

2.2

23

24

2.5

3.1

3.2

33

34

35

3.6

4.1
4.2

4.3

Principales articulaciones y movimientos en el plano del
complejo tobillo-pie . . . . ... ... ... ... ... .
Curvas caracteristicas de los principales movimientos arti-
culares del tobillo durante lamarcha . . . . ... ... ..
Representacion esquematica de un actuador eldstico en
serie (SEA) y un actuador de rigidez variable (VSA) aco-
plados aunacajareductora . . . . .. ... ... ... ..
Configuracién de actuadores para generar un comporta-
miento de rigidez variable . . . . . .. .. ... ... ..
Estrategias implementadas en un sistema para generar rigi-
dezvariable . . . . .. ... ... ... L.

Conocimiento de pacientes y clinicos respecto al uso de
exoesqueletosdetobillo. . . . . ... ... ... .....
Clasificacién de los beneficios percibidos por los clinicos
respecto al uso de exoesqueletos . . . . . ... ... ...
Percepciones de pacientes y clinicos sobre las mejoras en
movilidad e independencia asociadas al uso de exoesque-
letosdetobillo. . . . . ... ... .. ... ... ...,
Preocupaciones y beneficios percibidos por los pacientes
respecto al uso de exoesqueletos de tobillo. . . . . . . ..
Factores que influyen en las decisiones de pacientes y
clinicos para el uso de exoesqueletos de tobillo en rehabili-
tacion y actividades de la vida diaria. . . . . . .. ... ..
Percepciones de pacientes y clinicos respecto al uso de
exoesqueletos de tobillo tras la simulacién en video . . . .

Principios mecdnicos aplicados en el exoskeleto de tobillo
Sistema experimental de ensayo de traccion para medir el
comportamiento de los tendones bioinspirados . . . . . . .
Comportamiento mecénico del tendon bioinspirado inte-
grado en el exoesqueletode tobillo . . . . . .. ... ...

v



4.4

4.5
4.6

4.7

4.8

4.9

4.10

4.11

4.12

5.1

52
53

54

55

5.6

5.7

5.8

5.9

6.1

Esquema general de los modelos propuestos: exoesqueleto,

tobillo humano e interaccién fisico-dindmica. . . . . . . . 68
Diagrama mecdnico del exoesqueleto propuesto . . . . . . 68
Montaje experimental utilizado para el registro de variables
cinemadticas y cinéticas del tobilloen marcha. . . . . . . . 72
Pardametros identificados para el tobillo humano en marcha
utilizando el algoritmo lineal de minimos cuadrados. . . . 74
Prediccién del modelo en contraste con los datos experi-
mentales . . . . ... 75
Ortesis pasiva comercial adaptada como base estructural
del exoesqueleto. . . . . ... ... ... ... .. 78
Componentes impresos en 3D para la adaptacion del siste-
ma de actuacién al exoesqueleto de tobillo . . . . . . . .. 80
Prototipo funcional del exoesqueleto con sistema de rigi-
dezvariable . . . . ... .. ... ... .. 81
Esquema de conexiones electrénicas del exoesqueleto . . . 84
Diagrama de control de velocidad PI embebido en actua-
dores Dynamixel . .. ... ... .. .. ... ..... 89
Diagrama de flujo del sistema de control de medio nivel . . 90
Esquema de control de bajo y medio nivel del exoesqueleto
detobillo . . .. ... ... ... L. 92
Arquitecturas de aprendizaje profundo implementadas para
la estimacién del progresode marcha . . . . . . . ... .. 101
Brecha de generalizacién y R? segin el tamafio del con-

junto de entrenamiento para todos los modelos propuestos 105
Respuestas tipicas en tiempo real de los algoritmos pro-
puestos frente a la sefial de referencia del progreso de la
marcha. . . ... ... 107
Resumen del error de prediccion en tiempo real a través
de las fases de marcha para todos los modelos considerados 108
Rendimiento en validacién en tiempo real de todos los
algoritmos bajo diferentes velocidades de marcha (lenta,
media, propia y patolégica) . . . . . ... ... ... ... 113
Esquema general del controlador de alto nivel propuesto . 118

Seguimiento de la trayectoria articular del usuario 5 bajo
tres niveles de rigidez definidos por la fuerza minima deseada128

VI



6.2 Seguimiento de la fuerza en los tendones bajo una rigidez

baja . . ... 129
6.3 Seguimiento de la fuerza en los tendones bajo una rigidez

alta. . ... 130
6.4 Torque neto de interaccion en el tobillo bajo condicién de

rigidez alta (18 N) para las tres arquitecturas de control. . . 131
6.5 Velocidad angular deseada vs. medida para cada arquitec-

turadecontrol . . . . .. ... oo oL 132
6.6 Respuesta en corriente de los actuadores para cada arqui-

tecturadecontrol . . .. .. ... ... ... ... ... 134
6.7 Seguimiento del dngulo articular durante marcha asistida . 145
6.8 Seguimiento de fuerza en tendones durante marcha asistida 146
6.9 Torque de interaccién en marcha asistida para los tres

esquemasdecontrol . . . . . ... ... ..., 147
6.10 Velocidad de los actuadores durante marcha asistida . . . . 148
6.11 Corriente de los motores durante marcha asistida . . . . . 150

VII



VIII



[NDICE DE TABLAS

2.1

3.1

32

33

4.1

5.1

52

5.3
54

5.5

6.1

6.2

6.3

Caracteristicas anatémicas y rango de movimiento de la
articulacién del tobillo humano . . . . . . ... ... ... 13

Caracteristicas demograficas y clinicas de los participantes

delestudio. . . . . ... .. ... ... ... 39
Analisis temadtico de las respuestas de pacientes sobre el
uso de exoesqueletosde tobillo . . . . . . ... ... ... 51
Andlisis temdtico de las respuestas de los clinicos sobre el
uso de exoesqueletosde tobillo . . . . .. ... ... ... 52
MAE para identificacién y validaciéon . . . . . . ... .. 75

Caracteristicas demogréficas de los participantes y veloci-

dades de prueba realizadas . . . ... ... ... ..... 97
Resumen de los regresores cldsicos de aprendizaje auto-
madtico y sus principales ajustes . . . . . . ... ... ... 100

Rendimiento en la etapa de entrenamiento para cada modelo 106
Rendimiento en tiempo real de validacién por modelo y
segmento de ciclode marcha . . . . ... ... ...... 110
Comparacion estadistica de modelos para métricas de vali-
dacién en tiempo real con diferencias estadisticas a través
de las fases del ciclode marcha . . . . . .. ... ... .. 112

Errores (MAE, RMSE, Lag) para el angulo (rad), velocidad
de motores (rpm) y retardo (s), bajo tres esquemas de
control y seis niveles derigidez . . . . . . ... ... ... 136
Errores en torque de interaccién (Nm) y corriente media
(A) en motores, para tres esquemas de control y seis niveles
derigidez . . . ... .. ... ... ... ... 137
Comparacién post-hoc para las métricas del angulo del
tobillo (MAE, RMSE y Lag) entre esquemas de control
bajo distintos niveles de fuerza . . . . . .. ... ... .. 138

IX



6.4

6.5

Resultados de comparaciones post-hoc entre esquemas de
control para el torque de interaccién (MAE y RMSE) y la
corriente media en losmotores . . . . . .. ... ... .. 140
Resumen de métricas durante la validacién en marcha asistida151



Capitulo

INTRODUCCION

1.1 Motivacidn . . . . . . . . . . e

1.2 Objetivos . . . . . . .. 3
1.2.1 Objetivogeneral . . . . ... ... ... .... 3
1.2.2  Objetivos especificos . . . . . . ... ... ... 3
1.3 ApOItes . . . . . . . i i e 3
1.4 Difusion de los aportes de investigaciéon . . . . . . . .. 4
1.4.1 Publicaciones en revistas indexadas . . . . . . . 4
1.4.2 Articulosenevaluaciéon . . . . . ... ... ... 5

1.4.3 Participacién en congresos nacionales e interna-
cionales . . . . .. ... ... 6
144 Proyectos . . . . .. .. ... ... 6
145 Colaboracién . . . .. ... ... .. ...... 6
1.5 BEstructuradelatesis . .. ... ............. 7

1.1 Motivacion

La movilidad humana es crucial para la realizacion de las Actividades de
la Vida Diaria (ADL, por sus siglas en inglés) y, en consecuencia, para
la calidad de vida de las personas (Denche-Zamorano et al., 2025; Yao
et al., 2025). En este contexto, el complejo tobillo-pie desempefia un rol
fundamental, ya que permite el contacto controlado con el suelo, soporta
y transfiere el peso corporal durante la marcha, y proporciona la fuerza
propulsora necesaria para el inicio del balanceo de la pierna (Angin &
Demirbiiken, 2020; Brockett & Chapman, 2016).



CAPITULO 1

Diversas condiciones neurolégicas pueden afectar las funciones de esta ar-
ticulacién (Saeed et al., 2022), destacdndose entre ellas la pardlisis cerebral,
el parkinson, la esclerosis multiple, las lesiones medulares y, especialmen-
te, el accidente cerebrovascular (ACV), considerado la principal causa de
discapacidad a nivel mundial (Feigin et al., 2024). Las secuelas de estas
afecciones, como por ejemplo la debilidad muscular, la espasticidad y la
pérdida de control motor, alteran el patrén de marcha e incrementan el
coste metabdlico, lo que puede derivar en dafios permanentes en el sistema
locomotor (Wutzke et al., 2012).

Tradicionalmente, estas alteraciones se abordan mediante fisioterapia con-
vencional, la cual, si bien ha mostrado beneficios, puede complementarse
con tecnologias robéticas que han demostrado mejorar la recuperacion
funcional (Hobbs & Artemiadis, 2020; Lora-Millan et al., 2023; Siviy et al.,
2023). Sin embargo, incluso con rehabilitacion intensiva, algunas articula-
ciones, como el complejo tobillo-pie, conservan deficiencias residuales.

Las ortesis pasivas han sido utilizadas para estabilizar el tobillo durante el
ciclo de marcha, pero su capacidad de asistencia es limitada al no generar
movimiento activo (Carolus et al., 2019; Graham, 2010). En contraste, las
ortesis robdticas, o exoesqueletos de tobillo, permiten asistir activamente
la dorsi-plantarflexion, mejorando el patrén de marcha patolégico (Lora-
Millan et al., 2023; Siviy et al., 2023). No obstante, muchas de estas
soluciones presentan limitaciones importantes, como estructuras rigidas
que generan desalineacién articular, restriccién del movimiento natural, y
dificultades de portabilidad. Ademads, la ausencia de elementos flexibles
compromete la seguridad, comodidad y adaptabilidad del usuario (Cestari
et al., 2014b; Moltedo et al., 2019).

En este contexto, la presente tesis propone el desarrollo de un exoesqueleto
de tobillo flexible y portable, integrando modelos biomecénicos, estrategias
de control personalizadas, sensores vestibles, y técnicas de aprendizaje
automatico, con el fin de ofrecer una solucion efectiva y centrada en el
usuario para la asistencia y rehabilitacion de la marcha.



INTRODUCCION

1.2 Objetivos

A continuacién se listan los objetivos planteados y aprobados para el
desarrollo de esta tesis doctoral.

1.2.1 Objetivo general

Desarrollar un exoesqueleto vestible de tobillo basado en conceptos de
actuadores flexibles junto con estrategias de control adaptativas y persona-
lizadas para asistir los movimientos de dorsi-plantarflexion en escenarios
de rehabilitacidon y asistencia de Actividades de la Vida Diaria (AVDs).

1.2.2 Objetivos especificos

1.

1.3

Disefiar un exoesqueleto de tobillo basado en actuadores de rigidez
variable, orientado a asistir los movimientos de dorsi-plantarflexién.

Modelar el funcionamiento del exoesqueleto de tobillo, considerando
la interaccion fisica entre el dispositivo y el usuario.

Disefiar e implementar una arquitectura de control de bajo y medio
nivel basada en el torque, teniendo en cuenta la interaccién fisica
con el usuario.

Desarrollar un sistema sensorial para la adquisicién de sefales bio-
mecdnicas que permita estimar en tiempo real la cinematica y la
cinética del usuario.

Disefiar e implementar una estrategia de control de alto nivel, in-
corporando principios de personalizaciéon y adaptacién en entornos
dindmicos.

Aportes

Las principales contribuciones de esta tesis doctoral son:

1.

La realizacion de un estudio mixto sobre percepcion, expectativas
y usabilidad por parte de usuarios finales (clinicos y pacientes),
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proporcionando una base empirica para orientar el disefio centrado
en el usuario del exoesqueleto.

2. El desarrollo de un modelo biomecdanico del tobillo humano basado
en impedancia mecénica, capaz de describir la respuesta articular
durante la totalidad del ciclo de marcha, y que sirvié como base para
el disefio del sistema de asistencia.

3. El disefio y construccién de un exoesqueleto de tobillo portable que
emplea actuadores de rigidez variable, orientado a la asistencia de
los movimientos de dorsi-plantarflexién durante la marcha.

4. La implementacién de un sistema sensorial portatil para la adqui-
sicién y procesamiento en tiempo real de sefiales biomecanicas,
permitiendo la estimacién continua de variables cinemadticas y ciné-
ticas durante la marcha.

5. La creacién de un estimador del vector de progreso de marcha
continuo utilizando algoritmos de aprendizaje automatico, evaluado
en condiciones de validacién en tiempo real y orientado al control
preciso de dispositivos de asistencia.

6. El desarrollo de una arquitectura de control de bajo, medio y alto
nivel, que integra estrategias basadas en torque e incorpora mecanis-
mos de adaptacion y personalizacién de la asistencia en funcién de
las condiciones del usuario y del entorno.

1.4 Difusion de los aportes de investigacion

A continuacién se enumeran los trabajos aceptados y publicados en revistas
indexadas del drea (ver Subseccion 1.4.1), la participacion en congresos
nacionales e internacionales (ver Subseccién 1.4.3), y la participacién en
proyectos (ver Subseccion 1.4.4).

1.4.1 Publicaciones en revistas indexadas

1. Gomez-Vargas, D., Aguirre-Zapata, E., Barria, P., Munera, M., Ci-
fuentes, C. A., Roberti, F., & Carelli, R. (2024, November). Linear
Modeling of the Ankle Joint During Walking as Mechanical Impe-
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dance for Exoskeletons Control and Gait Analysis. In International
Conference on NeuroRehabilitation (pp. 360-364). Cham: Springer
Nature Switzerland.

2. Gomez-Vargas, D., Casas-Bocanegra, D., Mitinera, M., Roberti, F.,
Carelli, R., & Cifuentes, C. A. (2021). Variable stiffness actuators for
wearable applications in gait rehabilitation. In Interfacing Humans
and Robots for Gait Assistance and Rehabilitation (pp. 193-212).
Cham: Springer International Publishing.

3. Gomez-Vargas, D., Ballen-Moreno, F., Ramos, O., Mtnera, M., &
Cifuentes, C. A. (2021). Experimental characterization of flexible
and soft actuators for rehabilitation and assistive devices. In Interfa-
cing Humans and Robots for Gait Assistance and Rehabilitation (pp.
169-192). Cham: Springer International Publishing.

4. Ballen-Moreno, F., Gomez-Vargas, D., Langlois, K., Veneman, J.,
Cifuentes, C. A., & Miinera, M. (2021). Fundamentals for the Design
of Lower-Limb Exoskeletons. In Interfacing Humans and Robots
for Gait Assistance and Rehabilitation (pp. 93-120). Cham: Springer
International Publishing.

1.4.2 Articulos en evaluacion

1. Gomez-Vargas, D., Uchenna, V., Bocahut, M., Roberti, F., Carelli,
R., Munera, M. & Cifuentes, C. A. (2025). Patient and Clinician
Perceptions, Expectations, and Usability of Ankle Exoskeletons for
Daily Living: A Mixed-Methods Survey Study. Frontiers in Digital
Health — Human Factors and Digital Health.

2. Gomez-Vargas, D., Dunglas, G., Garcia, E., Munera, M., Roberti, F.,
Carelli, R., & Cifuentes, C. A. (2025). Real-Time Gait Progression
Vector Estimation via Multi-Model Learning from Wearable Sensors
Data. Wearable Robotics
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1.4.3 Participacion en congresos nacionales e internacio-
nales

1. Autor: Linear Modeling of the Ankle Joint During Walking as Me-
chanical Impedance for Exoskeletons Control and Gait Analysis.
Presented at the 6th International Conference on NeuroRehabilita-
tion (ICNR2024), La Granja, Spain, November 4-8, 2024.

2. Expositor: Preliminary Validation of the Unilateral AGoRA Lower
Limb Exoskeleton during Gait Assistance in Treadmill and Over-
ground. Presented at the XXIII Congreso Argentino de Bioingenieria
(SABI 2022) and XII Jornadas de Ingenieria Clinica, San Juan, Ar-
gentina.

3. Expositor: Variable Stiffness Ankle Exoskeleton for Neurological
Rehabilitation. Presented at the XI Jornadas Argentinas de Robética
(JAR XTI 2022), Bariloche, Argentina.

1.4.4 Proyectos

= 2023 -2024
Rol: Colaborador
Proyecto PDTS, Universidad Nacional de San Juan - Centro de
Rehabilitacion Club de Leones Cruz del Sur, Punta Arenas, Chile
Exoesqueleto de tobillo basado en rigidez variable para rehabilita-
cién y asistencia de pacientes con afectaciones motoras debido a
lesiones neuroldgicas

1.4.5 Colaboracion

Durante el desarrollo de esta tesis, ademds de los aportes directamente
vinculados al disefio, modelado y control de exoesqueletos de tobillo, se
establecieron colaboraciones en dreas complementarias dentro del campo
de la rehabilitacion robética, biomecdnica clinica y tecnologias asistivas.
Estas colaboraciones abordaron, entre otros temas, terapias basadas en
juegos serios, estrategias de intervencion clinica en poblaciones con dolor
crénico, y programas multidisciplinarios de rehabilitaciéon domiciliaria.
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Estas experiencias, aunque no forman parte central de esta tesis, han fortale-
cido la formacién investigativa del autor y han permitido explorar enfoques
terapéuticos y tecnolégicos diversos aplicables a la rehabilitacién neuro-
muscular. Como resultado de estas sinergias, se generaron las siguientes
publicaciones en revistas cientificas y congresos internacionales:

1. Barria, P., Andrade, A., Gomez-Vargas, D., Yelincic, A., Roberti,
F., Bahamonde, E. & Cordova, B. (2024). Multidisciplinary Home-
Based Rehabilitation Program for Individuals With Disabilities: Lon-
gitudinal Observational Study. JMIR Rehabilitation and Assistive
Technologies, 11(1), e59915.

2. Barria, P., Gaitan-Padilla, M., Gomez-Vargas, D., Cardenas Ampue-
ro, G., Gitterman, K., Cordova, B. & Roberti, F. (2024). Comparative
Analysis of Ventilatory Responses during Stress Tests in Patients
with Chronic Pain: Implications for Therapeutic Interventions. Jour-
nal of Functional Morphology and Kinesiology, 9(3), 122.

3. Gomez-Vargas, D., Pino, A., Garzén, A., Roberti, F., Carelli, R., Mu-
nera, M. & Cifuentes, C. A. (2023, September). Neuro-Rehabilitation
Therapy with T-FLEX Ankle Exoskeleton and Serious Games: A
Case Study. In 2023 International Conference on Rehabilitation
Robotics (ICORR) (pp. 1-6). IEEE.

4. Pino, A., Gomez-Vargas, D., Garzén, A., Roberti, F., Carelli, R.,
Munera, M. & Cifuentes, C. A. (2022, July). Mirror-Based Robotic
Therapy for Ankle Recovery with a Serious Game: A Case Study
with a Neurological Patient. In 2022 International Conference on
Rehabilitation Robotics ICORR) (pp. 1-6). IEEE.

1.5 Estructura de la tesis

Para la consecucidn del objetivo general y los objetivos especificos plan-
teados en esta tesis doctoral, se ha estructurado el documento en siete
capitulos principales, descritos a continuacion.

En el Capitulo 1 se presentan la motivacion, los objetivos, los aportes y las
colaboraciones cientificas desarrolladas a lo largo del proceso investigativo,
asf como la organizacion general de la tesis.
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El Capitulo 2 introduce los fundamentos anatémicos, biomecanicos y
clinicos del complejo tobillo-pie, ademas de explorar diferentes enfoques
terapéuticos y soluciones robéticas aplicadas a su rehabilitacion. Este capi-
tulo también profundiza en el papel de los actuadores de rigidez variable
en robdtica vestible.

El Capitulo 3 analiza la percepcion y aceptacion de los exoesqueletos de
tobillo por parte de usuarios finales y profesionales clinicos. A través de
una metodologia mixta, se recopilan y discuten expectativas y requisitos
que sustentan el disefio centrado en el usuario del dispositivo propuesto.

En el Capitulo 4 se describe el disefio del exoesqueleto portatil, incluyendo
sus premisas de disefio, principios mecdnicos, modelado dindmico y siste-
ma de actuacion electrénica. También se presenta un modelo del tobillo
humano basado en impedancia mecénica para todo el ciclo de marcha.

El Capitulo 5 detalla la arquitectura de control del sistema. Se abordan
los niveles de control bajo y medio basados en torque, fuerza y dngulo, el
desarrollo de un estimador del vector de progreso de marcha en tiempo real
utilizando aprendizaje automatico, y una estrategia de control adaptativa
para entornos dindmicos.

El Capitulo 6 estd dedicado a las validaciones experimentales del sistema.
Se incluyen las pruebas de control de bajo y medio nivel, asi como la
evaluacion del control de alto nivel durante la asistencia a la marcha.

Finalmente, en el Capitulo 7 se presentan las conclusiones generales
del trabajo, asi como posibles lineas futuras de investigacion orientadas
a la mejora del exoesqueleto y su integracién en contextos clinicos y
cotidianos.



Capitulo

BIOMECANICA, DISFUNCIONES Y TECNOLO-
GIAS APLICADAS AL TOBILLO HUMANO

2.1
2.2
23

24

25

Anatomia y biomecdnica del complejo tobillo-pie . . . . 10
Pie caido y su rol en la pérdida de independencia motora 12
Estrategias de rehabilitacién y asistencia . . . . . . . . . 15
2.3.1 Enfoques terapéuticos convencionales . . . . . . 15
2.3.2  Tecnologias basicas para la rehabilitacion funcional 17
2.3.3 Tratamientos en disfunciones persistentes . . . . 17
Soluciones robéticas en la actualidad . . . . . . ... .. 18
2.4.1 Implementacién Fisica . . . .. ... ... ... 18
2.4.2  Vias Sensorimotoras Especificas . . . . . . . .. 19
2.4.3 Objetivos y Tipos de Interaccién . . . . . . . . . 21
Actuadores de rigidez variable en robdtica vestible . . . 23
2.5.1 Definicién mecdnica . . . . . . ... ... ... 24
2.5.2 Tipos de rigidez variable . . . . ... ... ... 26
2.5.3 VSA en escenarios de rehabilitaciéon . . . . . . . 29

Este capitulo estd basado en las siguientes publicaciones cientificas:
Gomez-Vargas, D., Casas-Bocanegra, D., Minera, M., Roberti, F., Carelli, R.,
Cifuentes, C.A. (2022). *Variable Stiffness Actuators for Wearable Applications in
Gait Rehabilitation*. In: Interfacing Humans and Robots for Gait Assistance and
Rehabilitation. Springer, Cham. Link

Ballen-Moreno, F., Gomez-Vargas, D., Langlois, K., Veneman, J., Cifuentes, C.A.,
Miunera, M. (2022). *Fundamentals for the Design of Lower-Limb Exoskeletons®.

In: Interfacing Humans and Robots for Gait Assistance and Rehabilitation. Springer,
Cham. Link



https://doi.org/10.1007/978-3-030-79630-3_7
https://doi.org/10.1007/978-3-030-79630-3_3

CAPITULO 2

El complejo tobillo-pie, denominado en este trabajo como la articulacién
del tobillo, cumple un rol fundamental en la locomocién y en la ejecucién
de diversas actividades de la vida diaria. Su arquitectura anatémica y funcio-
nal lo convierte en una estructura clave tanto para la propulsiéon como para
la adaptacion a diferentes superficies. Este capitulo describe los aspectos
biomecénicos esenciales del tobillo humano, analiza una de las princi-
pales patologias que afectan su funcionalidad y presenta las estrategias
terapéuticas mas comunes empleadas para su rehabilitacién. Asimismo,
se presenta un panorama de las soluciones robdticas desarrolladas para
la rehabilitacién y asistencia del tobillo, introduciendo los actuadores de
rigidez variable como una alternativa emergente para estos dispositivos.

2.1 Anatomia y biomecanica del complejo
tobillo-pie

El complejo tobillo-pie estd conformado por un conjunto de articulaciones
que actiian como una unidad funcional y tienen un rol principal en la
locomocién humana (Angin & Demirbiiken, 2020). Especificamente, este
conjunto de articulaciones, a las cuales se denominard en esta tesis como
la articulacién del tobillo, apoya una amplia gama de actividades de la vida
diaria (ADL, por sus siglas en inglés) como estar de pie, caminar, subir
escaleras, entre otras. En términos estructurales, esta articulacion incluye
la tibia y el peroné distales, siete huesos del tarso, cinco metatarsianos
y 14 falanges, coordinados a través de numerosos elementos contrictiles
(musculos y tendones) y no contractiles (ligamentos y fascia) (Angin &
Demirbiiken, 2020; Hazari et al., 2021). En un contexto general, esta arti-
culacién realiza movimientos en los tres planos, e.g., dorsi-plantarflexion
en el plano sagital, abduccién-aduccién en el plano transversal y eversion-
inversion en el plano frontal (Brockett & Chapman, 2016), como se muestra
en la Fig. 2.1. Sin embargo, a diferencia de otras articulaciones inferiores,
el tobillo presenta movimientos triplanares complejos (e.g., la pronacién
incluye dorsiflexion, eversion y abduccién, mientras que la supinacién
requiere flexién plantar, inversioén y aduccidn), los cuales son esenciales
para la marcha, el balanceo y los ajustes posturales (Angin & Demirbiiken,
2020; Brockett & Chapman, 2016; Hazari et al., 2021). Esta capacidad de
movimiento triplanar se debe a la interaccién de miiltiples articulaciones,
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como la talocrural (tobillo), subtalar y mediotarsiana (ver Fig. 2.1).

A) B) ©)

-

&

Figura 2.1: Principales articulaciones y movimientos en el plano del com-
plejo tobillo-pie. Los circulos representan la articulacion subtalar (roja),
talocural (azul) y mediotersiana (amarilla) que realizan los movimientos de
A) abduccién-adduccién, B) dorsi-plantarflexion y C) eversion-inversion

En el contexto cinematico, durante la marcha el tobillo se dorsiflexiona
para evitar el arrastre del pie en la fase de balanceo y realiza flexion plan-
tar durante el despegue, mientras que la articulacion subtalar facilita la
adaptacion al terreno mediante movimientos de pronacién y supinacion
(Angin & Demirbiiken, 2020). Musculos como el tibial anterior y el gas-
trocnemio dirigen estas acciones a través de contracciones excéntricas y
concéntricas que regulan el movimiento (Angin & Demirbiiken, 2020).
Las curvas caracteristicas que describen los dngulos articulares del tobi-
llo durante la marcha en los planos sagital y frontal se presentan en la
Fig. 2.2. En el aspecto cinético, el complejo tobillo-pie actia como un
disipador de energia, soportando aproximadamente cinco veces el peso
corporal durante la fase de apoyo en la marcha normal y hasta trece veces
el peso corporal en otras ADL (e.g., correr) (Brockett & Chapman, 2016;
Burdett, 1982; Hazari et al., 2021). No obstante, el tobillo también puede
funcionar como generador, proporcionando el torque necesario para ejecu-
tar tareas de propulsion. De este modo, para realizar adecuadamente las
ADL (e.g., caminar), esta compleja articulacién debe generar un torque de
aproximadamente 1.6 Nm/kg (Brockett & Chapman, 2016; Perry, 2008).

Considerando el rango de movimiento (ROM, por sus siglas en inglés),
el tobillo presenta variaciones segun diferencias geograficas y culturales
(Brockett & Chapman, 2016). Especificamente, para los principales movi-
mientos del tobillo, los estudios estiman rangos estandarizados entre 65 y
75 grados en el plano sagital (i.e., de 10 a 20 grados para la dorsiflexién y

11
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Figura 2.2: Curvas caracteristicas de los principales movimientos articula-
res del tobillo durante la marcha. La regién azul describe la fase de apoyo
y la regién verde la fase de balanceo para los planos sagital (A) y frontal
(B). Las curvas caracteristicas corresponden a datos cineméticos adaptados
de (Brockett & Chapman, 2016).

de 40 a 55 grados para la flexién plantar) y 35 grados en el plano frontal
(i.e., 23 grados durante la eversién y 12 grados en la inversién) (Brockett &
Chapman, 2016; Perry, 2008). Sin embargo, la ejecuciéon de ADL requiere
valores de ROM reducidos. Por ejemplo, los movimientos de dorsiflexion y
flexion plantar necesitan 30 grados para caminar 'y 37 y 56 grados para subir
y bajar escaleras, respectivamente (Angin & Demirbiiken, 2020; Brockett
& Chapman, 2016). La Tabla 2.1 resume los movimientos principales del
tobillo durante la marcha, los rangos de movimiento caracteristicos, asi
como los musculos involucrados.

2.2 Pie caido y su rol en la pérdida de indepen-
dencia motora

El pie caido es una alteracién motora frecuente, cominmente asociada
a diversas condiciones del sistema nervioso central (SNC) (Macki et al.,
2018). Esta patologia se manifiesta como una activacién anoémala de los
musculos del miembro inferior, lo que genera una deficiente elevacion del
pie durante la fase de balanceo (Prenton et al., 2014) y una disminucién
de la estabilidad en la fase de apoyo (Leung & Moseley, 2003). Estas
disfunciones comprometen significativamente la adecuada ejecucién de
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Tabla 2.1: Caracteristicas anatémicas y rango de movimiento de la articula-
cion del tobillo humano (Brockett & Chapman, 2016).

Plano Movimiento ROM Muisculos involucrados

Tibial anterior, extensor del
Dorsiflexion hallux, peroneo tercero, ex-
tensor largo de los dedos, pe-
roneo largo y peroneo corto.
Gastrocnemio, séleo, plantar,
Flexién plantar tibial posterior, flexor largo

de los dedos y flexor largo

del hallux.
Inversién Extensor largo del hallux, ti-

Sagital 30

Frontal 15 bial posterior, flexor largo de
los dedos y flexor largo del
hallux.

Peroneo tercero, peroneo lar-
g0, peroneo corto.

Eversion

las ADL, induciendo movimientos compensatorios para suplir la falta de
control motor (Btazkiewicz et al., 2017).

Una de las causas mas comunes del pie caido suele estar relacionada con
una compresion o irritacioén de los nervios a nivel lumbar, especificamente
en la zona L4-L5, lo cual puede producirse por problemas como una
hernia de disco (Frontera & Silver, 2018). Otra causa frecuente es una
lesién del nervio peroneo, que puede originarse por atrapamiento nervioso,
diabetes, neuropatias inflamatorias, traumatismos, compresién por masas o
presion a nivel de la cabeza del peroné, tumores intraneurales o patologias
vasculares (Frontera & Silver, 2018; Macki et al., 2018). Si bien el pie
caido se asocia con frecuencia al accidente cerebrovascular, también puede
tener su origen en dafios a los nervios que van desde la médula hasta las
extremidades, afectando distintos niveles del sistema nervioso periférico,
como la base de la médula espinal, los plexos nerviosos o los nervios que
recorren las piernas (Macki et al., 2018). En resumen, la prevalencia de pie
caido puede estar asociada a enfermedades como la diabetes, el accidente

13



CAPITULO 2

cerebrovascular, el parkinson, la parélisis cerebral, la esclerosis multiple o
ciertas formas hereditarias de debilidad muscular progresiva. En algunos
casos, puede aparecer después de cirugias como reemplazos de rodilla o
intervenciones en la tibia (Saeed et al., 2022). Ademads, aunque es menos
comiin, también puede producirse por alteraciones en las 4reas del cerebro
que controlan el movimiento (Saeed et al., 2022).

En términos estadisticos, aunque no existen cifras exactas sobre la pre-
valencia mundial del pie caido debido a la falta de registros puiblicos y
la heterogeneidad de sus causas, se estima que mas de 37 millones de
personas en el mundo podrian estar afectadas por esta condicién. Esta
estimacion se basa en la prevalencia global de enfermedades comtinmente
asociadas con el pie caido y en tasas estimadas de ocurrencia dentro de ca-
da patologia. Entre los sobrevivientes de accidente cerebrovascular (ACV),
que suman alrededor de 93.8 millones (Feigin et al., 2024), se estima que
entre el 20 % y el 30 % desarrollaron pie caido (Peishun et al., 2021), lo
que equivale a entre 18 y 22 millones de casos. En el caso de la paralisis
cerebral, con una incidencia estimada de 18 millones (Childbirth Injuries,
2024), y considerando que un 23 % reportan hemiparesia o cuadriparesia
que conduce a disfunciones como el pie caido (Oskoui et al., 2013), se
calculan unos 4.1 millones de casos. La diabetes, que afecta a 589 millones
de personas globalmente segtin la Federacion Internacional de Diabetes,
podria estar asociada con pie caido en aproximadamente el 0.6 % de los
casos con neuropatia periférica (Cleveland Clinic, 2022; Peripheral Neu-
ropathy Research Group, University of Antwerp, 2025), totalizando unos
3.5 millones . En la esclerosis miltiple, con una prevalencia global de 2.8
millones (Walton et al., 2020), se estima que un 80 % presenta pie caido
(Better Health Channel, 2024), lo que implica unos 2.24 millones de casos.
Finalmente, en la enfermedad de Parkinson, con una poblacién afectada
de 8.5 millones segtn la Organizacién Mundial de la Salud (OMS) y una
tasa del 90 % de trastornos de marcha que incluyen pie caido (Shah et al.,
2018), se proyectan unos 7.65 millones de casos. Estas cifras sugieren que
el pie caido representa una carga neuroldgica y funcional considerable a
nivel global, afectando tanto la independencia como la calidad de vida de
millones de personas.

El pie caido es reconocido por la OMS como un causante de discapacidad
que afecta significativamente la calidad de vida de los pacientes, impac-
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tando tanto en el ambito fisico como en el sociopsicolégico. Estudios han
demostrado que aproximadamente el 30 % de los pacientes con enfermeda-
des crénicas del pie y tobillo presentan sintomas de ansiedad o depresion,
los cuales estan asociados de manera independiente con un aumento del
dolor y una disminucién en la calidad de vida (Nakagawa et al., 2017). Ade-
mas, se ha observado que la severidad del dolor en el pie estd directamente
relacionada con la prevalencia de sintomas depresivos, sugiriendo que el
dolor en el pie puede ser parte de un espectro mas amplio que afecta mds
alla del malestar localizado (Hagedorn et al., 2013). Desde una perspectiva
econdmica, el pie caido también representa una carga considerable, dado
que conlleva visitas hospitalarias frecuentes, consultas clinicas continuas y
un uso intensivo de los recursos del sistema de salud (Miles et al., 2022;
Prompers et al., 2008).

2.3 Estrategias de rehabilitacion y asistencia

En el contexto de la rehabilitacion, la fisioterapia tradicional representa la
primera linea de tratamiento para pacientes diagnosticados con pie caido.
Este enfoque estd basado en intervenciones terapéuticas aplicadas direc-
tamente por profesionales de la salud, sin la utilizacién de tecnologias
avanzadas (Diaz et al., 2011). Su aplicacién comprende técnicas manuales
y programas de ejercicios individualizados, orientados a restaurar la fun-
cién motora, optimizar la movilidad articular y disminuir los niveles de
discapacidad (Carolus et al., 2019; Diaz et al., 201 1). Diferentes estudios
respaldan la efectividad de la fisioterapia en la recuperacién funcional de
pacientes con disfunciones en el tobillo (Kosik et al., 2017).

En un marco asistencial, pacientes crénicos que padecen de esta patologia
utilizan estructuras pasivas, las cuales actian como soporte externo, espe-
cialmente disefiadas para compensar déficits motores. Estas herramientas
permiten al paciente alcanzar un mayor grado de autonomia en la ejecucion
de ADL (Graham, 2010).

2.3.1 Enfoques terapéuticos convencionales

Los programas de ejercicios fisicos desempefian un papel fundamental
en la prevencion de complicaciones derivadas de la inmovilizacion pro-
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longada, al tiempo que favorecen el desarrollo de habilidades funcionales
necesarias para llevar a cabo actividades de la vida diaria (ADL, por sus
siglas en inglés) (Pratama et al., 2021). Dentro de esta estrategia, se inclu-
yen ejercicios pasivos, en los cuales el terapeuta realiza movilizaciones
articulares a través del ROM, con el objetivo de evitar la aparicién de
contracturas y posturas anémalas (Nair & Taly, 2002; Prabhu et al., 2013).
Sin embargo, la evidencia sobre la efectividad de este tipo de terapia en el
tratamiento y prevencién de contracturas no es concluyente (Prabhu et al.,
2013).

Asimismo, se incorporan los ejercicios activos, en los que es el propio
paciente quien realiza los movimientos de forma voluntaria. Este tipo de
entrenamiento suele comenzar con acciones simples en las etapas inicia-
les del proceso de recuperacién y avanza progresivamente hacia tareas
de mayor complejidad (Nair & Taly, 2002). Ademads, suele combinarse
con repeticiones para inducir el reaprendizaje motor (Maier et al., 2019;
Nair & Taly, 2002). Estudios recientes han demostrado que programas de
reaprendizaje motor basados en el desarrollo de tareas especificas de forma
activa pueden mejorar el equilibrio, la movilidad y el desempefio en las
ADL (Maier et al., 2019).

En este contexto, los enfoques terapéuticos convencionales han dado lugar
al desarrollo de multiples estrategias orientadas a la recuperacién motora
como lo son el (1) método Bobath, (2) la facilitacién muscular propiocepti-
vay (3) el enfoque Brunnstrom (J.-C. Chen & Shaw, 2014; Nair & Taly,
2002). El primer método busca corregir patrones de movimiento y mejorar
el control postural mediante la manipulacion de articulaciones clave del
segmento corporal afectado. La facilitacién neuromuscular esta centrada
en la estimulacién de los propioceptores de los miembros comprometidos.
Finalmente, el enfoque Brunnstrom emplea reflejos y movimientos sinérgi-
cos para favorecer la restauracién del control motor funcional (Zulifigar et
al., 2024). Estas técnicas se apoyan en distintos tipos de retroalimentacion,
e.g., verbal, visual y tactil, para optimizar su aplicacién clinica (J.-C. Chen
& Shaw, 2014).
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2.3.2 Tecnologias basicas para la rehabilitacion funcional

En conjunto con enfoques terapéuticos convencionales, diferentes tecnolo-
gias basicas han sido empleadas para tratar el pie caido, buscando restaurar
la funcionalidad del tobillo y mejorar la marcha del paciente. Una de las
técnicas mas destacadas es la Estimulacién Eléctrica Funcional (FES, por
sus siglas en inglés), que utiliza impulsos eléctricos para activar los miscu-
los responsables de la dorsiflexion del pie durante la fase de balanceo de
la marcha (Carolus et al., 2019; Pratama et al., 2021). Esta intervencién
ha demostrado ser efectiva en la correccion del pie caido, mejorando la
velocidad de la marcha y la calidad de vida de los pacientes (Alnajjar et al.,
2021). Sin embargo, la evidencia sugiere que la FES ofrece beneficios
comparables a los de las ortesis de tobillo-pie (AFO) tradicionales, sin
mostrar una superioridad clara (Alnajjar et al., 2021).

2.3.3 Tratamientos en disfunciones persistentes

Ante las disfunciones residuales del tobillo luego del tratamiento fisiotera-
péutico, es comun la prescripcion de ortesis pasivas (Carolus et al., 2019;
Graham, 2010). Estos dispositivos consisten en estructuras mecdnicas,
usualmente disefiadas con plasticos moldeados a medida, que permiten
exclusivamente movimientos de dorsi-plantarflexién, limitando el movi-
miento en otros planos articulares (Graham, 2010). De este modo, las
ortesis pasivas proporcionan estabilidad ante la debilidad muscular, previe-
nen lesiones por falta de control articular y mejoran la elevacion del pie
durante la marcha (Carolus et al., 2019; Graham, 2010).

En cuanto al tratamiento farmacoldgico, en casos de pie caido asociado
a espasticidad, se ha evaluado el uso de toxina botulinica y otros agentes
anti-espasticos Graham, 2010. Estudios aleatorizados y controlados han
demostrado que las inyecciones en los misculos de la pantorrilla resultan
en una reduccion efectiva y dosis-dependiente de la espasticidad del tobillo
(Carolus et al., 2019). Sin embargo, la evidencia sobre su impacto en los pa-
rametros de la marcha es contradictoria, y se requieren mas investigaciones
para establecer su eficacia en la mejora funcional.
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2.4 Soluciones roboticas en la actualidad

Recientemente, se han desarrollado soluciones robdticas para asistir y
rehabilitar los movimientos del tobillo, demostrando resultados prome-
tedores en comparacién con las metodologias tradicionales presentados
en la Seccidén 2.3 (Lora-Millan et al., 2023; Siviy et al., 2023). En este
contexto, los esfuerzos de investigacion para el desarrollo de robética en
rehabilitacion y asistencia se han centrado en tres campos principales: (1)
implementacion fisica, (2) vias sensoriomotoras especificas, y (3) objetivos
y tipos de interaccién (Hobbs & Artemiadis, 2020). Estos aspectos seran
abordados y analizados en las secciones 2.4.1, 2.4.2, 2.4.3 , centrandonos
especialmente en la articulacion del tobillo.

A pesar de los significativos avances en estos campos hasta la fecha (Al-
Rahmani et al., 2022; Del-Ama et al., 2012; Hobbs & Artemiadis, 2020;
Lee et al., 2020; Lora-Millan et al., 2023; Net’ukova et al., 2022; Sanchez-
Villamafian et al., 2019; Siviy et al., 2023; Slade et al., 2022), atin subsisten
brechas y retos que dificultan la creacion de una solucién definitiva para
el pie caido y dificultan el acceso de la poblacién objetivo a esta tecnolo-
gia. Entre los principales obstdculos identificados se encuentran la falta
de resultados concluyentes en validaciones experimentales, los elevados
costos de produccién, ademads de la falta de portabilidad y adaptabilidad
total para cualquier usuario.

2.4.1 Implementacién Fisica

La implementacidn fisica abarca el desarrollo y construccién de robots
para asistir los movimientos del tobillo bajo dos tipos: (1) estructuras
conectadas a tierra y (2) dispositivos vestibles (Al-Rahmani et al., 2022).
La tecnologia anclada a tierra engloba plataformas robéticas disefiadas
para el entrenamiento en posicién sedente y utilizando una caminadora.
Estos dispositivos pueden incorporar multiples sensores, tareas orientadas
y estrategias de control avanzadas, siempre en condiciones controladas
(Hobbs & Artemiadis, 2020). No obstante, el uso de dichas plataformas
durante la realizacién de ADL se vuelve inviable debido a su voluminosidad
y disefio orientado a escenarios estaticos (Al-Rahmani et al., 2022). Por esta
razon, resulta atractivo explorar el desarrollo de exoesqueletos vestibles,
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ya que estos dispositivos pueden aportar sus capacidades en este tipo
de escenarios, brindando una perspectiva mds realista y permitiendo una
mayor participacion en las ADL.

Los trabajos actuales en dispositivos de tobillo vestibles abarcan el disefio
de mecanismos de actuacion flexibles para mejorar la interaccién humano-
robot y mejorar la recuperacion del paciente (Lora-Millan et al., 2023;
Sanchez-Villamanan et al., 2019). Entre estos mecanismos encontramos
actuadores eldsticos en serie, actuadores de rigidez variable, musculos
artificiales neumaticos, entre otros (Cardona et al., 2020). Por un lado,
los actuadores neumadticos presentan ventajas como su gran flexibilidad y
suavidad, comparables a las de un misculo humano (Davis et al., 2003). Sin
embargo, este tipo de actuador necesita generalmente suministros externos
de aire, lo que impide la implementacién de soluciones portétiles (Davis
et al., 2003). Por otro lado, los actuadores elasticos en serie y de rigidez
variable incorporan suministros eléctricos que facilitan su implementacién
en dispositivos portdtiles. Sin embargo, estos tipos de actuacion presentan
inconvenientes relacionados con las variaciones de ancho de banda del
sistema, la capacidad de asistencia y la complejidad de control y modelado
(Jamwal et al., 2015).

En cuanto al disefio mecdnico, la literatura reporta pocos exoesqueletos con
estructuras flexibles capaces de asistir los dos movimientos principales del
tobillo (i.e., dorsiflexion y flexion plantar) (Gomez-Vargas et al., 2021; Park
etal., 2011; Wehner et al., 2013). Estos dispositivos tienen una estructura
blanda que busca evitar el bloqueo del tobillo en diferentes planos de
movimiento, bajo la premisa de reducir movimientos compensatorios y por
ende patrones de marcha anormales. Por ello, los retos actuales se dirigen
a crear dispositivos vestibles mds ligeros con un mejor rendimiento de
suministro de torque, para maximizar tanto la eficiencia como la comodidad
del dispositivo (Sanchez-Villamaiian et al., 2019; Siviy et al., 2023).

2.4.2 Vias Sensorimotoras Especificas

Las vias sensoriomotoras especificas se basan en el principio de induccién
de neuroplasticidad, que anima al cerebro a corregir los déficits mentales y
fisicos (Morton & Bastian, 2006). En este sentido, las soluciones robdticas
no sélo deben centrarse en contrarrestar los efectos de la caida del pie,
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sino también incorporar mecanismos que permitan a los usuarios alcanzar
cierto grado de independencia en el futuro, reduciendo la dependencia
del dispositivo. Por lo tanto, es crucial incorporar estrategias de retroali-
mentacion audiovisual, percepcion cutdnea y héptica, y mecanismos de
coordinacién entre extremidades en las soluciones robdticas para una asis-
tencia adecuada y una rehabilitacion eficaz (Hobbs & Artemiadis, 2020).
La retroalimentacién audiovisual combina elementos visuales (por ejemplo,
proyeccién de imagenes, grabacion de video, videojuegos, realidad virtual)
y auditivos (por ejemplo, musica de fondo, pitidos tonales, gestos musica-
les) para proporcionar informacién adicional y mejorar el rendimiento del
paciente (Rosati et al., 2011). Del mismo modo, las estrategias hipticas
tienen como objetivo estimular los receptores de la piel e inducir una sen-
sacidn cinestésica, ofreciendo retroalimentacidn al paciente de una manera
diferente (EI Saddik, 2012). Estas estrategias han demostrado de forma
independiente ser complementos terapéuticos utiles para la rehabilitacién
de la marcha, la funcién motora, el equilibrio y la movilidad (Howes et al.,
2017; Lohse et al., 2013).

Investigaciones previas han demostrado que aunque metodologias basadas
en tareas repetitivas promueven la neuroplasticidad, generalmente condu-
cen a una falta de interés del usuario durante el proceso terapéutico (Rego
etal., 2010). Por lo tanto, realizar este tipo de actividades mientras se recibe
retroalimentacién extrinseca se considera una herramienta valiosa para el
reaprendizaje de habilidades y la mejora de la motivaciéon (Michaud et al.,
2017). Los desarrollos robéticos actuales se enfrentan al reto de mantener
el compromiso de los pacientes en programas a largo plazo (Rego et al.,
2010). En este sentido, estudios recientes recalcan que sobrecargar a los
usuarios con informacién excesiva y proporcionarles mas realimentacion
de la que ellos pueden procesar, no es ttil. Este enfoque no sélo no produce
beneficios, sino que puede dificultar el rendimiento limitando el proceso
de aprendizaje (Schmidt & Wrisberg, 2008). Sin embargo, es necesario
subrayar que la investigacion actual sobre el tratamiento del pie caido
carece de validaciones experimentales de estas estrategias en programas a
largo plazo.
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2.4.3 Objetivos y Tipos de Interaccion

El objetivo y el tipo de interaccion estan enfocadas a cémo el exoesqueleto
de tobillo debe interactuar eficientemente en funcién de los objetivos esti-
pulados durante el escenario asistido (Hobbs & Artemiadis, 2020). Por lo
tanto, los exoesqueletos pueden utilizar dos criterios (i.e., terapia orientada
y asistencia a la marcha) para contrarrestar los efectos del pie caido. Estos
enfoques implican una interaccion fisica que se puede categorizar en dos
estrategias: (1) correccién de errores (es decir, que un patrén parético se
parezca a un patrén sano) y (2) aumento de errores (es decir, que el usuario
corrija los movimientos del tobillo que son causados por perturbaciones del
dispositivo robético) (Hobbs & Artemiadis, 2020). Ambas estrategias pre-
tenden mejorar el rendimiento del usuario durante la marcha y otras ADL,
pero su eficacia depende de dos factores fundamentales: (1) la adquisicién
de sefiales fisiologicas (Schmidt & Wrisberg, 2008) y (2) el desarrollo de
estrategias de control (Al-Rahmani et al., 2022; Baud et al., 2021). En
consecuencia, los desafios actuales giran en torno al desarrollo de sensores
novedosos capaces de proporcionar la maxima informacién al usuario al
tiempo que garantizan un confort total (Net’ukovai et al., 2022; Siviy et al.,
2023). Ademas, los retos en términos de estrategias de control giran en
torno al desarrollo de técnicas adaptativas y personalizadas que incorporen
las sefiales de los usuarios y puedan operar eficazmente en entornos no
controlados (Siviy et al., 2023; Slade et al., 2022).

En el contexto de las sefales biomédicas, los exoesqueletos actuales inclu-
yen (1) redes de sensores inerciales para estimar pardmetros cinematicos y
espaciotemporales (utilizando datos de acelerémetro y giroscopio) (Lebel
et al., 2013; Nogueira et al., 2014), (2) plantillas de fuerza/presién para
medir las fuerzas de reaccion del usuario (Ahmed et al., 2016; De Rossi
etal., 2010; Hassan et al., 2014), y (3) sensores de electromiografia para
medir la actividad muscular (Aguilar-Sierra et al., 2015; Gordon & Ferris,
2007; Gordon et al., 2013). No obstante, estos mecanismos de deteccion
presentan limitaciones durante las aplicaciones en tiempo real relacionadas
con la fragilidad y durabilidad de los materiales, la portabilidad de los
sensores y la capacidad de estimacién de datos de usuario mas comple-
jos (por ejemplo, movimientos tridimensionales, fuerzas de interaccién
usuario-dispositivo o dindmica de la articulacién del tobillo) (Net’ukova
et al., 2022).
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Como resultado, el desarrollo de sensores basados en textiles inteligentes
esta ganando popularidad como una solucién prometedora (Net’ukova
et al., 2022; Siviy et al., 2023). Este tipo de sensores ha mostrado caracte-
risticas para medir estimulos fisicos y quimicos traducidos a temperatura,
fuerza, presion y deformaciones (Castano & Flatau, 2014; Gongalves et al.,
2018). Por lo tanto, los sensores textiles inteligentes tienen el potencial
de mejorar la adquisicién de datos fisiol6gicos y permitir la estimacién
de la cinemadtica y cinética del usuario, todo ello manteniendo un alto
nivel de comodidad en aplicaciones portables (Net’ukova et al., 2022). En
consecuencia, el uso de sensores textiles inteligentes en exoesqueletos para
el pie caido pretende mejorar la aceptacion de esta tecnologia por parte del
usuario durante escenarios de asistencia prolongada y continua.

En cuanto a las estrategias de control aplicadas a los exoesqueletos de tobi-
llo, los trabajos actuales han implementado arquitecturas en cascada, que
pueden dividirse en niveles de control bajo, medio y alto (Baud et al., 2021).
Los controladores de bajo nivel (por ejemplo, posicion, velocidad, corrien-
te o par) dependen del disefio del exoesqueleto y del tipo de accionamiento
implementado (Baud et al., 2021). Sin embargo, no afectan directamente
a la interaccién fisica ni a la comodidad del usuario. Para el nivel medio,
los exoesqueletos de tobillo proporcionan salidas en cinematica (es decir,
angulo tobillo-pie y perfiles de velocidad de tobillo) y cinética (es decir,
perfiles de par o fuerza) (Baud et al., 2021; J. Zhang et al., 2017). No
obstante, en el contexto de la asistencia y la rehabilitacion, estos resultados
deben ajustarse en funcién de las fuerzas de interaccién usuario-robot para
garantizar (1) una interaccion fisica limpia y segura y (2) una intervencién
eficaz del dispositivo en un escenario de asistencia segin sea necesario
(Lee et al., 2020). En este sentido, desarrollos recientes integran conceptos
de controladores de admitancia e impedancia para modificar la sensacién
del usuario respecto a la interaccién fisica del dispositivo (Lee et al., 2020).
Los retos actuales en esta capa estan relacionados con la definicién de me-
todologias y pardmetros estindar que permitan sintonizar los controladores
de forma efectiva para cualquier usuario (Slade et al., 2022).

Por dltimo, los controladores de alto nivel son la capa con mayor interés
en un futuro préximo y a la que actualmente se dedican pocos trabajos
(Baud et al., 2021). Estas estrategias se centran principalmente en un modo
de funcionamiento especifico (es decir, caminar sobre terreno llano, subir
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escaleras y transiciones de sentado a de pie), y las validaciones se realizan
normalmente en entornos controlados de laboratorio (Baud et al., 2021).

Los trabajos emergentes estdn desarrollando estrategias de control para
entornos dindmicos, que han mostrado resultados preliminares prometedo-
res (Bishe et al., 202 1; Gasparri et al., 2019; Medrano et al., 2023), pero
no pruebas concluyentes. En este sentido, los desafios siguen siendo el
desarrollo de estrategias adaptables a entornos reales donde el dispositivo
robético opera en condiciones no controladas (Baud et al., 2021; Slade
et al., 2022). Asimismo, existen vacios en estos controladores relacionados
a cémo el dispositivo puede optimizar el rendimiento de la interaccidon
humano-robot, mejorar la actividad muscular de los usuarios, reducir los
costes metabdlicos y garantizar una asistencia segura en escenarios deman-
dantes. En este sentido, surge el concepto de algoritmos personalizados con
el objetivo de maximizar los beneficios de los exoesqueletos, teniendo en
cuenta las necesidades individuales, y al mismo tiempo, empleando mode-
los adaptables para evitar enfoques de individualizacién engorrosos (Slade
et al., 2022). De esta forma, un algoritmo personalizado podria potenciar el
proceso de rehabilitacién del pie caido, acelerando la recuperacién motora
e induciendo neuroplasticidad.

2.5 Actuadores de rigidez variable en robética
vestible

Considerando los distintos principios mecédnicos discutidos en la Seccién
2.4.1, los cuales son comunmente aplicados en soluciones robéticas para la
asistencia y rehabilitacion del tobillo, los actuadores rigidos se presentan
como una solucidn eficiente para tareas de asistencia. Estos actuadores
se caracterizan por utilizar una transmisién basada en motores acoplados
directamente a la articulacién o mediante sistemas de transmisiéon compues-
tos por elementos rigidos (Pratt & Williamson, 1995). Especificamente, los
actuadores rigidos presentan caracteristicas relevantes, como un alto torque
proporcionado y un amplio ancho de banda, lo que resulta beneficioso en
aplicaciones de asistencia (Pratt & Williamson, 1995). No obstante, los
actuadores rigidos siguen presentando una falta de retroconduccién pasiva
debido al sistema de engranajes, lo que genera una interaccioén fisica rigida
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(Kong et al., 2011; Pratt & Williamson, 1995; Toxiri et al., 2018). Asi-
mismo, en extremidades humanas que implican movimientos en multiples
planos, los disefios con actuadores rigidos generalmente restringen varios
movimientos, induciendo compensaciones anémalas. Ademas, en términos
de interaccidn, estos actuadores pueden sufrir dafios derivados de fuerzas
externas (e.g., impactos o movimientos inesperados) durante aplicaciones
reales (Pratt & Williamson, 1995).

En este contexto, los dispositivos portatiles basados en mecanismos ac-
cionados por cables, actuadores eldsticos en serie y actuadores de rigidez
variable (VSA, por sus siglas en inglés) estdn surgiendo como una alter-
nativa para superar las limitaciones de los sistemas rigidos y preservar
los actuadores en escenarios de interaccion. Estos principios mecédnicos
incluyen elementos o mecanismos en la salida del actuador para desacoplar
la carga, mejorando la interaccién humano-robot aunque reduciendo las
capacidades del sistema (Cardona et al., 2020).

2.5.1 Definicion mecanica

El concepto de los actuadores basados en rigidez variable ha surgido a partir
de la teoria de (1) impedancia y (2) actuadores elasticos en serie (SEA,
por sus siglas en inglés) (Wolf et al., 2015), que fueron publicadas por
Hogan (Hogan, 1984) y Pratt (Pratt & Williamson, 1995), respectivamente.
Especificamente, los SEA implican la inclusién de elementos eldsticos
entre el actuador y la carga (ver Fig. 2.3A). En este sentido, los elementos
elésticos en serie pueden devolver las cualidades perdidas de los actuadores
cuando se incluye un sistema de engranajes. Los motores con engranajes
tienen la intencién de aumentar el torque proporcionado, reduciendo la
velocidad del motor. Sin embargo, el sistema de engranajes introduce
caracteristicas como (1) alta friccién, (2) holgura, (3) ondulacién de torque
y (4) ruido, afectando el rendimiento del dispositivo (Kong et al., 2011;
Pratt & Williamson, 1995).

Los SEA funcionan como un filtro pasa bajo para cargas de choque, re-
duciendo las fuerzas pico en los engranajes (Kong et al., 2011). De esta
manera, las fuerzas de interaccion en aplicaciones asistivas son disipadas
principalmente por el elemento eléstico, preservando la estructura meca-
nica del actuador. Del mismo modo, esta caracteristica también afecta el
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torque suministrado por el actuador. Sin embargo, la cantidad adecuada
de elasticidad puede solucionar este inconveniente sin limitar la capacidad
de absorcion. En términos de control, los SEA convierten la fuerza en el
concepto de impedancia en un problema de control de posicidn. Asi, la
fuerza de salida se vuelve proporcional a la diferencia de posicién a través
de la elasticidad en serie multiplicada por su constante elastica. Ademas,
constantes eldsticas mds altas proporcionan una mayor estabilidad en el
control, similar a un sistema rigido, aunque manteniendo los beneficios de
los elementos elasticos (Pratt & Williamson, 1995).

Los VSA siguen el concepto aplicado en los SEA, donde el elemento
elastico se incluye entre el actuador y la carga (ver Fig. 2.3A). Sin embargo,
la diferencia radica en la inclusién de la impedancia variable en el disefio
del actuador (Wolf et al., 2015). Esta impedancia variable permite desviar
la posicién de equilibrio (es decir, donde el actuador genera fuerza o torque
cero) con respecto a las fuerzas externas y las propiedades mecdanicas
del actuador (Van Ham et al., 2009; Vanderborght et al., 2013). De esta
manera, los VSA incluyen elementos eldsticos cuya magnitud de resorte
toma diferentes valores condicionados por un dispositivo activo (ver Fig.
2.3B).

A)
Caja  Elemento
Actuador . Load
Reductora Elastico
- Tipos:
B) * Precarga de resorte
» Cambio de la carga de
transmision

* Propiedades fisicas

Figura 2.3: Representacion esquematica de un (A) actuador eldstico en
serie (SEA) y un (B) actuador de rigidez variable (VSA) acoplados a una
caja reductora.
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2.5.2 Tipos de rigidez variable

A nivel de implementacidon, dos configuraciones se han aplicado principal-
mente en dispositivos para generar un comportamiento de rigidez variable:
(1) la configuracién agonista-antagonista y (2) la configuracién de motor
independiente (Wolf et al., 2015). En el principio agonista-antagonista,
dos motores modifican la rigidez de salida (ver Fig. 2.4A). De esta mane-
ra, cuando los actuadores giran en la misma direccion, el resultado es la
transmision del movimiento. Por otro lado, cuando los actuadores giran en
direcciones opuestas, el sistema exhibe una co-contraccién de los resortes,
cambiando la rigidez de salida (Petit et al., 2010; Wolf et al., 2015). En
términos de disefio, cada conjunto motor-resorte es opuesto al otro y, por
lo general, el tamafio del resorte es el mismo (ver Fig. 2.4A).

A) B) 4\t Rigidez -

"’ §\\ @ @
. <
» I\

M I Rigidez
AVAVA AV +

Figura 2.4: Configuracién de actuadores para generar un comportamiento
de rigidez variable. La parte izquierda (A) muestra la configuracién de
motor independiente y la parte derecha (B) ilustra la configuracién para el
principio agonista antagonista.

Por otro lado, en una configuracién con motores independientes, un motor
varia la posicion de salida, resultando en un comportamiento donde la
rigidez es variable. En este sentido, solo se requiere un actuador en con-
traste a la configuracién agonista-antagonista. Asimismo, ese actuador se
selecciona para lograr la potencia necesaria, la cual suele ser menor que la
del actuador principal del sistema (Wolf et al., 2015).

Los efectos positivos de la configuracidon agonista-antagonista estan rela-
cionados con que ambos motores contribuyen a la generacién de rigidez
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(Jamwal et al., 2015; Petit et al., 2010). Ademas, en sistemas que acoplan
mecanismos accionados por tendones, esta configuracién puede compensar
rdpidamente el cambio de rigidez cuando la longitud entre el actuador y la
articulacion varia. Por otro lado, la configuraciéon de motor independiente
permite dispositivos mds pequefios y ligeros, ya que el actuador utilizado
para cambiar la rigidez se selecciona exclusivamente para este propdsito
(Jamwal et al., 2015). Sin embargo, esta configuracién utiliza solo un motor
para mover la articulacion y, en consecuencia, generar el par de salida del
sistema.

A partir de las configuraciones descritas anteriormente (i.e., la agonista-
antagonista como la de motor independiente) es posible implementar di-
versas estrategias mecanicas para modificar la rigidez del sistema. Estas
estrategias permiten ajustar el comportamiento del actuador frente a di-
ferentes condiciones de interaccion o requerimientos de funcionamiento.
En particular, se identifican tres enfoques principales: (1) la precarga del
resorte, (2) la variacion de la carga de transmision y (3) la modificacion de
las propiedades fisicas del resorte (Wolf et al., 2015) (ver Fig. 2.5). Cada
una de estas estrategias presenta ventajas especificas en cuanto al disefio,
la complejidad de implementacion y la eficiencia del sistema, y su eleccién
dependera de las caracteristicas deseadas en el dispositivo final.

En la precarga del resorte (ver Fig. 2.5 A y B), la respuesta del sistema
cambia con respecto a la pretension del resorte. De esta manera, la fuerza
del resorte es directamente proporcional al desplazamiento, lo que se
logra mediante el actuador acoplado al sistema. Sin embargo, para generar
un comportamiento de rigidez variable, la energia debe almacenarse en
los resortes y puede no ser recuperable. Por lo tanto, se implementa una
configuracién agonista-antagonista explicada anteriormente, lo que resulta
en una gran deflexion angular pasiva (Wolf et al., 2015).

En la variacién de carga de transmisidn, la distancia entre el eslab6on de
salida y el elemento elastico (es decir, la relacion de transmisién) varia
continuamente, lo que genera un efecto de rigidez variable (ver Fig. 2.5 Cy
D). Asi, cuando los resortes estdn cerca del pivote, la rigidez es menor que
cuando estdn mds alejados. Esta estrategia no requiere energia para cambiar
la rigidez, ya que la fuerza del resorte es ortogonal al desplazamiento del
mismo (Wolf et al., 2015).
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Figura 2.5: Estrategias implementadas en un sistema para generar rigidez
variable. La parte izquierda (A y B) muestra la estrategia de precarga
del resorte bajo una configuracién agonista antagonista. La parte media
(C y D) ilustra la rigidez variable por medio de un cambio en la carga
de transmision. La parte derecha (E) representa el cambio de rigidez por
medio de la tension en un tendon con coeficiente variable (ver Ec. 2.1)

Finalmente, la estrategia de rigidez variable por medio de las propieda-
des fisicas del resorte (ver Fig. 2.5E) se logra aplicando la ley basica de
elasticidad definida en la Ecuacién 2.1.

- EANT kAL @.1)
Lo

donde F es la fuerza del resorte, £ el mddulo del material, A el drea
de la seccion transversal, Lg la longitud efectiva de la viga, y AL el
desplazamiento del resorte.

De esta forma, para controlar la rigidez estructural, es necesario modificar
alguno de los pardmetros involucrados en su definicidn, es decir, el médulo
de elasticidad, el drea de la seccidn transversal o la longitud efectiva del
resorte (Wolf et al., 2015). En particular, el médulo £ es una propiedad
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del material que solo puede modificarse en ciertos materiales mediante
variaciones de temperatura o mediante la combinacién de materiales con
diferentes coeficientes eldsticos. Por esta razén, algunos VSA recurren al
ajuste del drea de la seccidn transversal como estrategia para generar un
efecto de rigidez variable (Wolf et al., 2015).

2.5.3 VSA en escenarios de rehabilitacion

Considerando las ventajas de los VSA presentadas en la Seccién 2.5.2,
junto con los desafios asociados al desarrollo de dispositivos vestibles
discutidos en la Seccién 2.4.1, los exoesqueletos que incorporan este tipo
de actuacién muestran un alto potencial en aplicaciones de rehabilitacién.
Este potencial radica tanto en el principio de funcionamiento bioinspirado
de los VSA como en su capacidad de adaptar la respuesta mecdnica del
sistema en funcién de su configuracién.

En este contexto, uno de los actuadores mds representativos basados en
conceptos VSA es el MACCEPA. Este actuador estd compuesto por tres
cuerpos que pivotan alrededor de un eje de rotacién comiin, cuyo principio
de funcionamiento se basa en un resorte de torsién capaz de controlar,
de forma independiente, su posicién de equilibrio y la rigidez articular
(Moltedo et al., 2019; Van Ham et al., 2007). Asi, el disefio de este actuador
ha demostrado altos niveles de torque asistivo (es decir, a partir de 50 Nm),
una respuesta en frecuencia amplia (cercana a 30 Hz) y, en consecuencia,
un uso potencial en escenarios de rehabilitacion (Cestari et al., 2014b;
Moltedo et al., 2019). Diversos dispositivos de asistencia han aplicado este
principio para interactuar con pacientes en este tipo de entornos (Bacek
et al., 2017; Bravo et al., 2024; Cherelle et al., 2010; Junius et al., 2014).

Otro actuador enfocado en asistencia y basado en rigidez variable es el
ARES. Este disefio presenta caracteristicas relevantes como una estructura
liviana en comparacién con otros VSA, una respuesta rdpida ante cambios
de rigidez y niveles considerables de torque asistivo (es decir, hasta 70
Nm) (Cestari et al., 2014b). ARES incluye un conjunto rigido acoplado
a un mecanismo capaz de modificar la rigidez mediante un motor DC.
El dispositivo tiene como objetivo controlar la posiciéon de equilibrio de
las articulaciones, como ocurre en el actuador MACCEPA (Cestari et
al., 2014b). ARES ha sido implementado en el exoesqueleto ATLAS, un
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dispositivo pedidtrico con actuacion en las articulaciones de cadera, rodilla
y tobillo (Cestari et al., 2014a; Sancho-Pérez et al., 2017).

Al igual que los disefios anteriores, también se han aplicado actuadores
basados en la variacién de la carga de transmision en dispositivos portatiles
(Cestari et al., 2014a; Tsagarakis et al., 2011). Especificamente, los actua-
dores AWAS-IT y CompAct-VSA fueron desarrollados e implementados
en exoesqueletos de miembro inferior, incluyendo dos resortes acoplados
en configuracion antagonista a una palanca que puede desplazarse hacia
o alejandose del pivote (Jafari et al., 2011, 2012; Tsagarakis et al., 2011).
En términos de capacidad, AwAS-II proporciona un rango de torque de
hasta 80 Nm con una respuesta rdpida para ajustar la rigidez (0.8 s), y
CompAct-VSA alcanza una alta capacidad de torque (hasta 117 Nm) junto
con una rapida respuesta ante cambios de rigidez (Cestari et al., 2014a).

En este sentido, todos los dispositivos robéticos abordados en esta seccion
soportan el potencial de los dispositivos basados en VSA para escenarios
de asistencia y rehabilitacién. Sin embargo, para alcanzar los niveles de
torque reportados, los exoesqueletos suelen necesitar estructuras meca-
nicas voluminosas e invasivas. Estas estructuras, ademads, se componen
tipicamente de elementos rigidos que fijan firmemente el actuador a la
articulacidn, lo que conlleva a una restriccién del movimiento en los planos
no asistidos.

Ademads de estos desarrollos, se han propuesto recientemente nuevas confi-
guraciones de actuadores para exoesqueletos de tobillo que abordan tanto
la variacién de rigidez como la eficiencia estructural. Por ejemplo, Shao et
al. desarrollaron un actuador de rigidez variable adaptativo a la carga, que
ajusta pasivamente la rigidez en funcién de la carga externa y el dngulo
articular, mejorando la eficiencia energética del sistema (Shao et al., 2021).
Asimismo, se ha presentado un actuador rotativo compacto basado en
mecanismos Hoberman antagonistas, el cual permite un amplio rango de
rigidez en un disefio ligero y adecuado para sistemas portatiles (W. Zhang
etal., 2024).
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Conclusiones

El conocimiento de la anatomia y biomecdanica del tobillo asi como de
las principales disfunciones que afectan su adecuado funcionamiento re-
sulta esencial para comprender los desafios asociados a su rehabilitacion.
Particularmente, el pie caido resulta ser una condicién de alta incidencia
que repercute significativamente en la movilidad, la independencia y la
calidad de vida de las personas afectadas. Las estrategias terapéuticas ac-
tuales, tanto convencionales como basadas en tecnologias de asistencia,
han demostrado diversos niveles de efectividad, pero atin enfrentan limita-
ciones en términos de personalizacion, adaptacién dindmica y estimulacién
neuromuscular efectiva.

En este contexto, el uso de soluciones robdticas enfocadas en la interaccién
activa con el usuario ha abierto nuevas posibilidades en el campo de la
rehabilitacion. Los exoesqueletos son capaces de replicar patrones de
movimiento de forma continua, facilitar el aprendizaje motor y promover
una recuperacién mas eficiente. Ademas, la inclusién de actuadores de
rigidez variable representa un avance significativo al ofrecer mecanismos
capaces de modificar su respuesta mecédnica en funcién de las necesidades
del usuario y del entorno.
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El desarrollo y aplicacién de tecnologias robéticas portables, como los
exoesqueletos de tobillo, no solo implica avances en disefio e ingenieria,
sino también una comprension profunda de la experiencia humana asociada
a su uso. La percepcién, expectativa y aceptacion por parte de usuarios
finales, tanto clinicos como pacientes, se han convertido en elementos clave
para la integracion efectiva de estas tecnologias en contextos terapéuticos y
cotidianos. Este capitulo aborda de manera sistematica dichas perspectivas,
explorando los factores subjetivos que influyen en la receptividad y usabili-
dad percibida de los exoesqueletos de tobillo. Para ello, se implementd un
estudio mixto basado en encuestas aplicadas en dos fases, complementadas
con material audiovisual informativo y una evaluacién estandarizada de
usabilidad. A partir de esta aproximacion, se busca identificar las condicio-
nes bajo las cuales estos dispositivos podrian ser incorporados de forma
efectiva en actividades de la vida diaria, proporcionando una base empi-
rica que complemente los desarrollos técnicos presentados en el capitulo
anterior.

3.1 Percepcion y aceptacion de tecnologias ro-
béticas portables

La aceptacion de tecnologias asistivas por parte de pacientes y profesio-
nales de la salud es critica para garantizar su adopcion e integracién en
contextos clinicos y cotidianos (Fortin-Bédard et al., 2024). Sin embargo,
los estudios centrados explicitamente en la aceptabilidad del usuario siguen
siendo escasos (Fortin-Bédard et al., 2024), lo que limita la comprension de
los factores que influyen en su uso real. En este sentido, la percepcion del
usuario desempefia un rol decisivo, ya que afecta tanto la motivacion para
interactuar con el dispositivo como la sostenibilidad de su uso a largo plazo
(Wolff et al., 2014). Esta percepcién incluye elementos como expectativas
iniciales, aceptabilidad psicoldgica, barreras percibidas y preocupaciones
relacionadas con el uso cotidiano de un exoesqueleto (Shore et al., 2022;
Wolff et al., 2014).

Hasta donde alcanza la evidencia cientifica disponible, no se han identifica-
do estudios que examinen especificamente la percepcion y las expectativas
asociadas con el uso de exoesqueletos de tobillo. En consecuencia, la li-
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teratura existente aborda estas cuestiones en el contexto mas amplio de
exoesqueletos de miembros inferiores. Los trabajos publicados presentan
una notable heterogeneidad metodolégica y muestran que el momento de
evaluacion de la percepcion influye significativamente en la interpretacion
de los hallazgos.

La mayoria de los estudios recogen percepciones despues de una inter-
accioén directa o demostracién del dispositivo (Camardella et al., 2024;
McDonald et al., 2022; Mitchell et al., 2023; Reicherzer et al., 2024; Van
Noort et al., 2024). Algunos trabajos evalian la percepcién antes del uso
(Herrera-Valenzuela et al., 2023; Shore et al., 2022; van Silfhout et al.,
2023; Wolff et al., 2014), mientras que otros abarcan ambas etapas (es decir,
antes y después), como se presenta en el estudio de (Shore et al., 2020).
Sin embargo, en la mayoria de los casos, los participantes son expuestos
primero a informacién sobre la tecnologia, lo que puede influir en sus
respuestas iniciales. En consecuencia, los trabajos actuales tienden a captar
la percepcidn hacia un dispositivo especifico en lugar de explorar la percep-
cion general respecto a la asistencia por medio de robots portables. Esto
limita la comprension sobre la predisposicion real de pacientes y clinicos
para adoptar estas tecnologias en su vida diaria. Ademads, gran parte de los
estudios se desarrollan en entornos clinicos y bajo condiciones controladas
a corto plazo. Por ello, la aplicabilidad de sus resultados a actividades
de la vida diaria no se evalia de manera directa y suele extrapolarse sin
considerar las demandas del uso real.

3.1.1 Trabajos Relacionados

Como se menciond anteriormente, no existen estudios dedicados exclusiva-
mente a la percepcidn de exoesqueletos de tobillo. No obstante, la literatura
en exoesqueletos de miembro inferior ofrece referencias relevantes que
emplean metodologias como cuestionarios, entrevistas semiestructuradas
y grupos focales. Varios estudios cuantitativos incorporan ademas andli-
sis cualitativos en profundidad (Mitchell et al., 2023; Reicherzer et al.,
2024; Shore et al., 2022), frecuentemente complementados con técnicas
descriptivas (Camardella et al., 2024; McDonald et al., 2022).

(Reicherzer et al., 2024) realizaron entrevistas para evaluar percepciones y
preocupaciones relacionadas con el exoesqueleto Myosuit, aplicando un
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analisis temético cualitativo basado en el marco Theoretical Domains, sin
incluir andlisis estadistico. Identificaron una familiaridad inicial limitada y
percepciones mixtas por parte de usuarios, mientras que los profesionales
destacaron barreras relacionadas con la complejidad técnica y los costos.
Por su parte, (Mitchell et al., 2023) emplearon grupos focales multidiscipli-
narios para analizar percepciones respecto a tecnologias de rehabilitacion
—exoesqueletos, interfaces cerebro-computador y realidad virtual— en per-
sonas con lesiéon medular. La evaluacion se centr6 exclusivamente en temas
subjetivos, como costos, beneficios percibidos, usabilidad y accesibilidad.

(Shore et al., 2022) desarrollaron un andlisis cualitativo utilizando teoria
fundamentada, entrevistas a profundidad y codificacion temadtica para eva-
luar percepciones iniciales y necesidades de adaptacién de tecnologias
asistivas, incluyendo exoesqueletos. Este estudio evidencié un conocimien-
to inicial limitado y la necesidad de explicaciones claras para favorecer la
aceptacion. De manera similar, (Herrera-Valenzuela et al., 2023) realizaron
entrevistas a profesionales y pacientes con lesiéon medular, destacando la
importancia de involucrar activamente a usuarios experimentados en el
disefio de estas tecnologfias.

Por otro lado, (McDonald et al., 2022) emplearon un enfoque mixto que
combiné entrevistas semiestructuradas con una escala Likert de 10 puntos
para evaluar la comodidad y naturalidad de la marcha tras la exposicion al
exoesqueleto EKSO en personas con accidente cerebrovascular. El andlisis
incluy¢ estadistica descriptiva y correlaciones de Spearman, evidenciando
una relacidn entre el nivel de discapacidad y la percepcién positiva de la
asistencia del dispositivo.

Existe también variabilidad en las poblaciones estudiadas. (Shore et al.,
2022) y (Reicherzer et al., 2024) evaluaron adultos mayores independientes;
(McDonald et al., 2022) analizé usuarios con condiciones neurolégicas; y
estudios como (Camardella et al., 2024), (Herrera-Valenzuela et al., 2023)
y (Mitchell et al., 2023) incluyeron participantes sanos, clinicos y expertos
multidisciplinarios, respectivamente.

La literatura destaca la importancia de la familiarizacion inicial con la tec-
nologia y del conocimiento de sus beneficios para favorecer la aceptacion.
Asimismo, se identifican barreras relacionadas con la complejidad de uso,
los costos y factores psicolégicos ((Reicherzer et al., 2024); (Mitchell et al.,

36



PERSPECTIVA CLINICA Y DE LOS PACIENTES SOBRE EL USO DE
EXOESQUELETOS DE TOBILLO

2023)). No obstante, se reconocen limitaciones importantes: poblaciones
estudiadas muy especificas, evaluaciones realizadas en un Gnico momento
temporal y la ausencia de mediciones basales previas a la exposicién a
la tecnologia, lo que dificulta comprender cémo el conocimiento previo
influye en la percepcion.

3.2 Metodologia

3.2.1 Diseio de la Investigacion

Este estudio empled un enfoque de métodos mixtos, centrado principalmen-
te en la recoleccion de datos cuantitativos mediante encuestas en linea. El
disefio de investigacion incluy6 tres componentes principales: un cuestiona-
rio inicial en linea, una sesién de video introductoria sobre exoesqueletos
de tobillo y una encuesta de evaluacién posterior. La primera encuesta
incorporé un cuestionario de Conocimientos, Actitudes y Practicas (KAP)
con el objetivo de capturar el nivel de familiaridad basal, conocimiento y
preferencias relacionadas con los exoesqueletos de tobillo. Tras la sesion
de video, que present6 las funcionalidades clave, los tipos de dispositivos,
ejemplos de usuarios y resultados generales asociados a su uso, los partici-
pantes completaron una segunda encuesta para evaluar sus percepciones,
expectativas y preferencias actualizadas respecto a posibles aplicaciones
en actividades de la vida diaria. Adicionalmente, se administré un cuestio-
nario basado en la System Usability Scale (SUS) para medir la usabilidad
percibida de la tecnologia.

3.2.2 Participantes

Este estudio involucré un total de 43 participantes, incluidos 27 individuos
diagnosticados con pie caido y 16 clinicos, tales como fisioterapeutas y
profesionales de rehabilitacion (ver Tabla 3.1). La inclusién de usuarios
finales y proveedores de salud refleja el objetivo del estudio de involucrar
a los principales actores en la adopcién de exoesqueletos de tobillo, inte-
grando perspectivas y necesidades diversas. Todos los participantes fueron
reclutados siguiendo los criterios de elegibilidad detallados a continuacidon:
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Pacientes con Pie Caido

1. Criterios de Inclusion

= Diagnéstico de una condicién neurolégica que resulte en pie
caido (por ejemplo, dafio nervioso o muscular, accidente ce-
rebrovascular, lesion de médula espinal, esclerosis multiple,
pardlisis cerebral).

= Tener 18 afios o mas.

= Autoinforme de habilidades cognitivas y comunicacionales
suficientes para comprender y responder a los cuestionarios
del estudio.

2. Criterios de Exclusién

= Deterioros cognitivos o comunicacionales severos (incluyendo
insuficiente dominio del idioma) que impidan comprender el
material del estudio, el contenido del video, los cuestionarios
o proporcionar consentimiento informado.

= Condiciones médicas inestables o comorbilidades (por ejem-
plo, crisis psiquidtrica aguda, dolor severo, hipertensiéon no
controlada sintomatica, lesién musculoesquelética aguda) que
contraindiquen la participacién o puedan sesgar los resultados
del estudio.

= Deterioros visuales o auditivos severos que impidan ver las
simulaciones en video o completar los cuestionarios.

Clinicos

1. Criterios de Inclusion
= Fisioterapeuta, terapeuta ocupacional, fisiatra, neurocirujano,
cirujano ortopédico, enfermero de fisioterapia o médico con
licencia profesional.
= Minimo de 2 afios de experiencia trabajando con pacientes
diagnosticados con pie caido debido a condiciones neurol6gi-
cas (por ejemplo, accidente cerebrovascular, lesion de médula
espinal, esclerosis multiple, paralisis cerebral).
2. Criterios de Exclusién
= Personal no clinico o estudiantes sin experiencia directa en
atencioén a pacientes.
= Clinicos que trabajen principalmente con poblaciones no diag-
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nosticadas con pie caido debido a condiciones neuroldgicas.

Tabla 3.1: Caracteristicas demograficas y clinicas de los participantes del
estudio. Para los pacientes con pie caido, los datos incluyen tiempo desde
el diagndstico, tratamientos actuales y uso de ayudas para la marcha. Para
los clinicos, la tabla resume roles profesionales y afios de experiencia.

Pacientes con Pie Caido Clinicos
Género Nimero % | Género Nimero %
Masculino 2 7 Masculino 10 63
Femenino 25 93 Femenino 6 38
Edad (anos) Edad (aios)
18-30 2 7 18-30 5 31
31-40 1 4 31-40 5 31
41-50 4 15 | 41-50 6 38
51-60 6 22 | Rol Profesional
61-70 10 37 | Fisioterapeuta 5 31
T+ 4 15 Enfermero/a 3 19
Diagnéstico (afios) Meédico 10 63
<1 8 30 | Nivel Educativo
1-5 10 37 | Pregrado 12 75
>5 9 33 | Posgrado 4 25
Tratamientos Ambito de Prictica
Fisioterapia 26 96 | Privado 10 63
Ortesis 20 74 | Publico 6 38
Cirugia 7 26 | Experiencia (aios)
Otros 8 30 | 2-5 11 69
* Tecnoldgico 2 7 6-10 2 13
* Farmacol6gico 2 7 11+ 3 19
* Basado en ejercicio 4 15 Casos de Movilidad ( %)
Apoyo para caminar <15 10 63
Ortesis o férula 25 93 15-30 3 19
Ayuda para la marcha 12 44 | >30 3 19

3.2.3 Procedimiento de Reclutamiento

Los participantes fueron reclutados mediante una combinacién de divul-
gacion dirigida en linea y colaboracion profesional. El proceso de reclu-
tamiento buscé asegurar una representacion amplia de dos grupos clave
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de interés: individuos con pie caido y clinicos involucrados en rehabili-
tacion neurolégica. Las primeras acciones de divulgacién se realizaron a
través de plataformas de redes sociales, donde se identificaron diversos
grupos comunitarios y profesionales relevantes. Estos incluyeron redes de
fisioterapia, grupos de enfermeria y profesionales ortopédicos, asi como
comunidades del Reino Unido centradas en el pie caido. Se publicé un
mensaje en estas plataformas describiendo brevemente el estudio e invitan-
do a participar a las personas interesadas. Aquellos que expresaron interés
fueron contactados posteriormente de manera directa y guiados a través
del procedimiento de recoleccion de datos descrito en la seccion siguiente.

3.2.4 Procedimiento de Recoleccion de Datos

El proceso de recoleccion de datos se llevd a cabo completamente en
linea para garantizar la accesibilidad y comodidad de los participantes,
permitiéndoles completar los componentes del estudio de forma remota 'y a
su propio ritmo. Este procedimiento consistié en cinco pasos secuenciales:

1. Invitacién y Consentimiento Informado: Los participantes intere-
sados fueron contactados inicialmente por correo electrénico, el
cual inclufa una breve descripcién de los objetivos del estudio, sus
procedimientos y los criterios de inclusién y exclusién. El correo
también contenia un hipervinculo que los dirigia a un formulario de
consentimiento informado en linea. Los participantes debian revisar
y aceptar electrénicamente los términos del consentimiento antes de
avanzar a la siguiente fase del estudio.

2. Encuesta Pre-Simulacion: Tras otorgar el consentimiento, los par-
ticipantes completaron un cuestionario previo a la simulacién (en-
cuesta KAP) disefiado para recolectar datos basales. Esta encuesta
recopil6 informacién demografica, datos sobre la experiencia de los
participantes con las ADLs y su familiaridad y uso previo de tecnolo-
gias asistivas. El cuestionario combiné preguntas de opcién miiltiple,
items tipo escala de Likert y respuestas abiertas, permitiendo obtener
informacidn cuantitativa y cualitativa.

3. Exposicion a la Simulacion en Video: Después de completar
la encuesta inicial, los participantes fueron expuestos a multi-
ples videos cortos en linea que mostraban tecnologias de exo-
esqueletos de tobillo y miembro inferior empleadas en rehabili-
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tacion y asistencia. Los videos seleccionados incluyeron resul-
tados del exoesqueleto comercial ReWalk (https://www.youtube.
com/watch?v=DyAJZQPHk6c), el exosuit de tobillo de ReWalk
(https://www.youtube.com/watch?v=ZmCSTJQAcCE), el exoesque-
leto Ankle Ti-Rex desarrollado por la Universidad de Illinois Chica-
go (https://www.youtube.com/watch?v=-FS-x_YpkOI) y un exoes-
queleto de tobillo desarrollado por la Escuela Colombiana de Inge-
nieria (https://www.youtube.com/watch?v=h_nAn3HbQ2o0). Estos
videos ofrecieron una vision equilibrada entre sistemas comerciales
y dispositivos en desarrollo académico, enfatizando funcionalidades,
beneficios potenciales y aplicaciones reales para mejorar la movili-
dad. El objetivo fue estandarizar la comprensién de los participantes
y estimular una reflexién informada.

4. Encuesta Post-Simulacion: Tras la sesion de videos, los partici-
pantes fueron dirigidos a una segunda encuesta destinada a evaluar
sus percepciones y expectativas actualizadas respecto al uso del exo-
esqueleto de tobillo. Esta fase también incluy6 una encuesta SUS,
permitiendo a los participantes reflexionar sobre su experiencia anti-
cipada con el dispositivo. Estas encuestas abarcaron caracteristicas
preferidas de la tecnologia, posibles aplicaciones en la vida diaria y
actitudes generales hacia su adopcién. Al igual que en la encuesta
inicial, los cuestionarios incluyeron preguntas de opcién multiple,
items tipo Likert y preguntas abiertas.

5. Envio: Al completar la encuesta post-simulacion, los participantes
enviaron sus respuestas electrénicamente mediante la plataforma en
linea Qualtrics XM.

3.2.5 Declaracién Etica

Este protocolo fue aprobado por el Comité de Etica de la University of the
West of England. Todas las interacciones con los participantes y la recolec-
cién de datos se realizaron conforme a las directrices éticas establecidas,
garantizando una participacién informada, voluntaria y confidencial.
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3.2.6 Analisis de Datos

El andlisis de los datos recolectados involucré métodos cuantitativos y
cualitativos para evaluar de manera integral las respuestas de los partici-
pantes en torno a caracteristicas demograficas, medidas de percepcién y
evaluaciones de usabilidad.

Estadistica Descriptiva

Este andlisis incorpor6 los hallazgos estadisticos descriptivos derivados de
dos fuentes de datos: la encuesta pre-simulaciéon mediante el cuestionario
KAP y la encuesta post-simulacién mediante el cuestionario de Reaccio-
nes a la Simulacion en Video. Estos instrumentos fueron disefiados para
captar tanto percepciones basales como cambios en las opiniones de los
participantes tras haber sido expuestos a una experiencia simulada del uso
de un exoesqueleto de tobillo. Para facilitar esta comparacion, se asignaron
valores numéricos a ambas encuestas, permitiendo el andlisis estadistico
de tendencias entre pacientes y clinicos.

Aunque las encuestas KAP para pacientes y clinicos fueron adaptadas a
sus respectivos roles, este estudio analiz6 los datos de manera conjunta
con el fin de explorar temas compartidos y contrastes en el conocimiento,
actitudes y practicas relacionadas con los exoesqueletos de tobillo. Los
resultados presentados alinearon variables clave de ambas encuestas para
permitir una interpretacién comparativa y resaltar paralelismos y diferen-
cias entre los dos grupos. En el dominio del conocimiento especificamente,
se calcul6 una puntuacién compuesta para cada paciente sumando tres
items: (1) conocimiento de exoesqueletos en rehabilitacion, (2) compren-
sién de su funcionamiento y (3) familiaridad con su uso para apoyar la
marcha. Cada {tem fue puntuado en una escala ordinal que reflejaba un
aumento progresivo del conocimiento. En contraste, los clinicos respondie-
ron a una tnica pregunta tipo Likert sobre familiaridad, reescalada para
coincidir con el rango de las puntuaciones compuestas de los pacientes.
Para el dominio de actitudes, los pacientes calificaron su disposicién a usar
un exoesqueleto si este pudiera mejorar su movilidad, mientras que los
clinicos indicaron su nivel de acuerdo con la afirmacion de que los exoes-
queletos pueden mejorar la movilidad de los pacientes. Las respuestas de
ambos grupos se puntuaron en escalas ordinales comparables de 5 puntos.
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En términos estadisticos, dada la naturaleza no paramétrica de los datos
y los tamafios de grupo desiguales, las comparaciones entre pacientes y
clinicos se realizaron utilizando la prueba U de Mann—Whitney. Ademas,
para resumir la tendencia central y la variabilidad dentro de cada grupo, se
reportaron valores de mediana y rangos intercuartilicos (IQR) en la seccién
de resultados.

Analisis Tematico

Las respuestas a las preguntas abiertas de ambas encuestas, pre y post-
simulacién, fueron analizadas mediante anélisis temadtico para identificar
patrones subyacentes en la retroalimentacion de los participantes. Este
enfoque cualitativo permiti6 un examen sistemdtico de los datos para iden-
tificar temas recurrentes que capturaran las principales preocupaciones,
expectativas y sugerencias de los participantes respecto al uso de exoes-
queletos de tobillo en rehabilitacion y para apoyo en actividades de la vida
diaria.

System Usability Scale (SUS)

Las puntuaciones SUS se calcularon para evaluar la usabilidad percibida de
los exoesqueletos de tobillo tras la estimulacién visual. La distribucién de
las puntuaciones SUS fue evaluada en términos de normalidad utilizando
la prueba de Shapiro—Wilk. Dado que la prueba indicé una distribucion
normal, se realizé una prueba t para muestras independientes con el fin
de comparar las percepciones promedio de usabilidad entre clinicos y
pacientes, permitiendo una evaluacion estadistica de las diferencias a nivel
de grupo.

3.3 Resultados

3.3.1 Estadistica Descriptiva

Pre-simulacion

A partir de la encuesta KAP, la Figura 3.1 (superior) muestra el conocimien-
to de los participantes respecto al concepto de exoesqueletos de miembro
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inferior y de tobillo. Este estudio encontré que el 70 % de los pacientes
no conocian los exoesqueletos. Entre quienes si tenian conocimiento, la
mayoria (n=7) habia obtenido informacidn a través de internet, mientras
que un paciente report6 experiencia personal con la tecnologia. En cuanto
a la comprensién de los exoesqueletos, el 81 % de los pacientes indicé no
entender como funcionan, con un porcentaje similar que reporté no tener
familiaridad con la tecnologia. De forma similar, la Figura 3.1 (inferior)
muestra que el 19 % de los clinicos report6 no tener familiaridad con la
tecnologia de exoesqueletos. En contraste, la mayoria indicé estar algo
familiarizado (31 %) o moderadamente familiarizado (31 %), mientras que
el 19 % se describié como extremadamente familiarizado.

Sin conocimiento Con conocimiento

 loenooginde 0% 0% =

z S c msi

g exoesqueletos para la

o rehabilitacion del

B tobillo?

E

: (Cémo calificaria su ENo

£ comprensién sobre el 81% 15% 8 4% [CBisico

-2 funcionamiento de los EModerado

& exoesqueletos para [CJAvanzado
tobillo?
¢ Qué tan familiarizado
estd con los dispositivos 81% 19% [[Nada
robéticos disefiados [CLigeramente
para minimizar el CJAlgo
riesgo de caidas o [IModeradamente
facilitar una marcha [CJExtremadamente
segura?

2 Estoy familiarizado con IO estoy

.2 el uso de exoesqueletos 19% 31% 31% 19% [CLigeramente

£ para la rehabilitacién CIModeradamente

O del tobillo EEMuy

[CJExtremadamente

Figura 3.1: Conocimiento de pacientes y clinicos respecto al uso de exo-
esqueletos de tobillo. El lado izquierdo presenta las preguntas utilizadas
para evaluar el conocimiento de cada grupo. Las casillas blancas indican
opciones de respuesta no seleccionadas.

Se realiz6 una comparacién de las puntuaciones de conocimiento entre
pacientes (Mediana = 0, IQR = 0-1) y clinicos (Mediana = 6, IQR = 4-8)
mediante la prueba U de Mann—Whitney. Los resultados indicaron una
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diferencia estadisticamente significativa entre ambos grupos (U = 60,
p < 0,001), mostrando que los clinicos presentan niveles de conocimiento
sustancialmente mayores. Estos hallazgos sugieren una brecha importante
en la familiaridad con el uso de exoesqueletos en rehabilitacién, en favor
del grupo de clinicos.

De forma consistente con el conocimiento reportado por los participantes,
la Figura 3.2 presenta los beneficios percibidos por los clinicos respecto
al uso de exoesqueletos, ordenados de mayor a menor importancia. La
mejora de la movilidad aparece como el principal beneficio, con un 80 %
de los clinicos calificindolo como altamente importante. El aumento de
la independencia se sitia en segundo lugar, con un 60 % que lo considera
crucial. La reduccién de caidas es considerada un beneficio por el 54 % de
los encuestados, mientras que los beneficios emocionales reciben menor
prioridad, con solo un 20 %.

Sin beneficios 7% 93%
Beneficios emocionales [13% 7% 20% 53% 7%
Reducir caidas 27% 6% 27% 40%
Aumentar Independencia 33% 27% 40%
Mejorar movilidad 27% 53% 13% 7%
Mads importante Menos importante

Figura 3.2: Clasificacién de los beneficios percibidos por los clinicos
respecto al uso de exoesqueletos, desde el menos importante hasta el mas
importante.

En cuanto a las actitudes de los pacientes hacia la mejora de la movili-
dad mediante un exoesqueleto de tobillo, una mayoria significativa (81 %)
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expresé una fuerte disposicion a usar este dispositivo, con un 44 % ex-
tremadamente dispuesto y un 37 % muy dispuesto (ver Figura 3.3 parte
superior). El resto de los pacientes mostré cierto grado de apertura, con
un 15 % algo dispuesto y un 4 % ligeramente dispuesto. Cabe destacar que
ningln paciente se mostré no dispuesto a probar la tecnologia. En el caso
de los clinicos, el 87 % de los encuestados estuvo de acuerdo en que los
exoesqueletos pueden mejorar la movilidad, con un 12 % muy de acuerdo
y un 75 % de acuerdo. El 12 % restante se mantuvo neutral sin registrarse
desacuerdo (ver Figura 3.3 parte inferior).

La mayoria de los pacientes con pie caido (56 %) mantuvo una opinién
neutral sobre la utilidad de los exoesqueletos para asistirles, mientras que
el 44 % percibi6 beneficios potenciales (ver Figura 3.3 parte inferior). Por
otro lado, los clinicos reportaron una percepcién positiva del 94 % en
cuanto a la mejora de la independencia, con un 25 % muy de acuerdo y un
69 % de acuerdo (ver Figura 3.3 parte inferior). Solo el 6 % se mantuvo
neutral y, nuevamente, ningin clinico expresé desacuerdo.

Se aplic6 una prueba U de Mann—Whitney para comparar las actitudes
frente a la afirmacién de que los exoesqueletos de tobillo mejoran la
movilidad. Los pacientes reportaron una mediana = 3, IQR = 3-4, lo que
indica actitudes generalmente positivas hacia el uso de un exoesqueleto
si este pudiera mejorar su movilidad. Los clinicos mostraron un nivel de
acuerdo similar, con una mediana = 3, IQR = 3-3, reflejando un respaldo
consistente a los posibles beneficios de los exoesqueletos para la movilidad
de los pacientes. La diferencia entre los grupos no fue estadisticamente
significativa (U = 264, p = 0,185), lo que sugiere una actitud positiva
compartida en ambos grupos.

Los pacientes identificaron la comodidad como la principal preocupacion
(82 %) en relacién con el uso de exoesqueletos de tobillo, tal como se
muestra en la Figura 3.4 (izquierda). El costo se ubicé como el segundo
factor mas relevante, mencionado por el 64 % de los encuestados. En
contraste, la complejidad y el estigma se consideraron menos criticos, con
un 32 % y un 12 %, respectivamente. La Figura 3.4 (derecha) ilustra la
clasificaciéon que realizan los pacientes sobre los posibles beneficios de
los exoesqueletos para el pie caido. La mejora al caminar se percibe como
el aspecto mds beneficioso, con un 96 % de los pacientes que la sitian en
primer lugar. La reduccion de la fatiga y la ayuda en la actividad de subir
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Los exoesqueletos de tobillo mejoran la movilidad

(Qué tan dispuesto estarfa a
usar un exoesqueleto si 4% 15%
pudiera mejorar su movilidad?

37% 44%

Pacientes

Los exoesqueletos para el

tobillo pueden mejorar la 13% 75% 13%

[INada
[Ligeramente
[IModeradamente
CIMuy

[ Extremadamente

[JCompletamente en desacuerdo
[JEn desacuerdo

[CINeutral

[IDe acuerdo

Clinicos

movilidad de los pacientes.
[l Completamente de acuerdo

Los exoesqueletos de tobillo son itiles y mejoran la independencia

Creo que el uso de un

Pacientes

exoesqueleto para el tobillo S5 25 2

es til. [CICompletamente en desacuerdo
[ JEn desacuerdo

(En qué medida estd de g:;“;:lem

acuerdo con que un [ Completamente de acuerdo

exoesqueleto para el tobillo 6% 69% 25%

Clinicos

puede mejorar la
independencia en la vida

Figura 3.3: Percepciones de pacientes y clinicos sobre las mejoras en movi-
lidad e independencia asociadas al uso de exoesqueletos de tobillo. El lado
izquierdo presenta las preguntas utilizadas para evaluar el conocimiento de
cada grupo. Las casillas blancas indican opciones de respuesta no seleccio-
nadas.

escaleras se sitian como segundo y tercer beneficio mds importante, con
un 39 % y un 35 %, respectivamente. Las transiciones sentado-de pie y la
reduccién del dolor resultan menos relevantes para los pacientes.

La efectividad emerge como la principal preferencia (ver Figura 3.5 parte
izquierda), con un 74 % de los pacientes clasificindola en los dos niveles
superiores de importancia (57 % como la mas importante y 17 % como
la segunda mas importante). La comodidad se identifica como la segunda
preferencia en importancia (78 % en total), aunque solo el 13 % de los
participantes la consideré el aspecto mds importante. Las preferencias
respecto a la Facilidad de Uso se distribuyeron de forma mds uniforme, con
un 34 % de los encuestados considerdndola un aspecto importante, un 57 %
manteniéndose neutral y un 9 % valordandola como el menos importante.
La ajustabilidad resultd ser el factor menos priorizado, con solo un 13 %
de pacientes que la identificé como una caracteristica relevante. La Figura
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Preocupaciones sobre el uso de un 1 E leto en las actividades de la vida diaria
Comodidad 2% 52% 16% Caminar 7% 9% 4%
Subir escaleras 4% 3% 3% 5% 15%
Costo H% 20% 8% 4% 4%
Sentarse y 4% | 2% 8% 2% 2%
N levantarse
Complejidad 2% 20% 0% 4% 4%
Dolor 8%a% 15% 2% 38% 8%
Estigma 32 [lse 1w 7% s Fatiga 1% 3% e 2% 5% 8%
Mis importante Menos importante Mis beneficioso Menos beneficioso

Figura 3.4: Preocupaciones (izquierda) y beneficios percibidos (derecha)
por los pacientes respecto al uso de exoesqueletos de tobillo.

3.5 (derecha) muestra las practicas de los clinicos en relacién con diversos
factores que influyen en su toma de decisiones. Los clinicos reportaron
la preferencia del paciente y la eficacia como los factores mas relevantes
(44 % y 31 %, respectivamente). Las consideraciones de costo mostraron
un impacto mixto, con un 13 % que lo valoré como altamente importante
y un 31 % como moderadamente importante. La cobertura de seguro se
present6 como el factor menos influyente para los clinicos, con un 50 %
que lo calificé como relativamente poco importante.

¢Qué busca un paciente en un exoesqueleto? ¢ Qué espera encontrar un clinico en un exoesqueleto?
Facilidad de uso 30% 4% 57% 9% Costo 13% 31% 31% 25%
Efectividad 57% 17% 7% 9% Eficacia 3% 38% 19% 6% 6%
Comodidad 13% 63% 4% 17% Preferencia del 4% 13% 25% 19%
paciente
Ajustabilidad 13% 2% 65% Cobertura del 13% 13%  18% 50% 6%
seguro
Mas importante Menos importante

Figura 3.5: Factores que influyen en las decisiones de pacientes (izquierda)
y clinicos (derecha) para el uso de exoesqueletos de tobillo en rehabilitacién
y actividades de la vida diaria.
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Post-simulacion

En relacién con las reacciones al video, las respuestas de los pacientes
tras esta etapa mostraron una comprensién clara de la funcién de los exo-
esqueletos (96 %, 26 de 27 pacientes), como se presenta en la Figura 3.6.
Respecto a la efectividad percibida para la movilidad, el 52 % de los pa-
cientes la calificé como muy o extremadamente efectiva, mientras que el
30 % la consider6 moderadamente efectiva. De forma similar, el 94 % de
los clinicos (15 de 16) report6 una comprension clara de la tecnologia de
exoesqueletos. Este resultado es coherente con el 94 % de los encuesta-
dos de la encuesta previa que expresaron una percepcion positiva de la
efectividad de los exoesqueletos de tobillo para mejorar la movilidad. La
comodidad fue el aspecto peor valorado de los exoesqueletos mostrados
en la sesién de video, con un 41 % de los pacientes y un 31 % de los clini-
cos indicando que los dispositivos parecian incomodos o muy incémodos.
Ademads, ambos grupos manifestaron un nivel de acuerdo moderado con la
recomendacion de utilizar esta tecnologia en actividades de la vida diaria y
en rehabilitacion.

Pacientes Clinicos
Comprension y 96% ‘i 94% '
claridad
Elsi  EENo
Efectividad 19% 33% 30% 7% 1% 19% 56% 19% 6%

percibida

MExtremo  [JMuy  [JModerado [JLigeramente [ Ninguna

Comodidad 15% 44% 30% 1% 25% 44% 31%
[ IMuy cémodo [CIC6modo [INeutral  [Incémodo EMuy incémodo
Probabilidad de 37% 56% = 31% 56% m
recomendacién
[ Extremadamente  [JMuy [JAlgo  [JLigeramente [ INinguna [ Neutral

Figura 3.6: Percepciones de pacientes (izquierda) y clinicos (derecha)
respecto al uso de exoesqueletos de tobillo tras la simulacién en video.

En resumen, los pacientes calificaron la efectividad de los exoesqueletos de
tobillo como moderada en promedio, mientras que los clinicos la evaluaron
como muy efectiva. Ambos grupos expresaron una percepcion neutral res-
pecto a la comodidad. Sin embargo, al preguntarles sobre la probabilidad
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de recomendar la tecnologia, tanto clinicos como pacientes la calificaron
como probable de recomendar. En cuanto a las ADLs consideradas mas
beneficiosas, ambos grupos identificaron caminar como la principal activi-
dad. Como segunda actividad mds beneficiosa, los pacientes seleccionaron
subir escaleras, mientras que los clinicos destacaron las actividades al aire
libre.

3.3.2 Analisis Tematico

El componente cualitativo de este estudio explord las percepciones de pa-
cientes y clinicos mediante respuestas abiertas recogidas en las encuestas
antes y después de la simulacién en video. Se llevé a cabo un andlisis temé-
tico para identificar preocupaciones, expectativas y sugerencias comunes
relacionadas con los exoesqueletos de tobillo. Las Tablas 3.2 y 3.3 presen-
tan un resumen de los temas clave, el nimero de menciones y comentarios
ilustrativos de cada grupo.

La Tabla 3.2 describe los temas reportados por los pacientes. Sus respuestas
destacaron prioridades como las caracteristicas de seguridad (por ejemplo,
prevencion de caidas y proteccién de la piel), factores de usabilidad (por
ejemplo, facilidad para colocar/retirar el dispositivo y compatibilidad con
la vestimenta) y condiciones que influyen en su disposicién a probar la
tecnologfia, incluyendo el costo, la efectividad y el impacto en la calidad
de vida. Los pacientes también comentaron sobre el volumen percibido de
los dispositivos y sugirieron mejoras en el disefio, como la reduccién del
tamafio y la mejora de la comodidad y la apariencia estética.

La Tabla 3.3 presenta las respuestas tematicas de los clinicos. Estos se
centraron en preocupaciones practicas y de implementacién, como el costo,
la complejidad del dispositivo y la idoneidad del paciente. Sus aportes
también reflejaron interés en los posibles beneficios de la tecnologia, ma-
tizado por la cautela frente al volumen del dispositivo y la necesidad de
mejoras estéticas y funcionales. Muchos enfatizaron la importancia de
ajustar el uso del dispositivo a la condicién del paciente y a los objetivos
de rehabilitacion a largo plazo.
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Tabla 3.3: Andlisis temdtico de las respuestas de los clinicos sobre el uso de exoesqueletos de tobillo

Momento Area Temitica Tema Menciones Comentario Representativo
Costo / 5 “Costo de adquisicién y posibles
Preocupaciones accesibilidad complicaciones.”
de Rehabilitacién Curva de aprendizaje 3 “Se necesita apoyo técnico.”
Antes de la :
Ny . Problemas de piel /
sesion de video . 2 -
comodidad
Condicidn / 4 ‘Evaluar historial médico, severidad
Idoneidad capacidades y necesidades.”
del Paciente Obietivos a lareo plazo 9 “Dar seguimiento a los resultados
) ) gop de la rehabilitacion.”
Comodidad / 5 _
preferencia
Entusiasmo 6 “Extremadamente positivo,
Reaccion u interesado en saber mds.”
Inicial OoEEw ! dad/ 3 “Preocupacion por la viabilidad.”
practicidad
‘ Curiosidad / “Entusiasmado por explorar
Después de s 2 : i P
9! aprendizaje nuevas tecnologias médicas.
la sesion de Benefici 2 “B ble”
video eneficios I wmmﬁ::n :oﬁw €.
. arece pesado e
Dise Voluminosidad 5 incémodo.”
1seno Complejidad 2 “Idea moim_:n.mao ooaﬁ_,&.m
y propensa a errores.
Atractivo estético 2 “Necesita mejoras estéticas.”
. o Tnaccesible para pacientes de
Preocupaciones Asequibilidad 3 cf para pacie
- ajOSs recursos.
sobre la Recomendacion “p, sz 1 del
Peso 5 reocupacion por el peso de
equipo.”
Meioras Reducir tamafio/peso 3 “Simplificar y reducir el volumen.”
cjoras Mejorar estética 2 —
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3.3.3 System Usability Scale (SUS)

Los pacientes otorgaron al exoesqueleto una puntuacion media SUS de
43.6, lo que sugiere un amplio margen de mejora. Consideraron que los
dispositivos eran complejos y potencialmente engorrosos, aunque valoraron
positivamente la buena integracién de las funciones y la facilidad para
aprender a utilizar el dispositivo. Por otro lado, los clinicos calificaron el
exoesqueleto de tobillo con una puntuacién media SUS de 54.1, la cual se
sitia por debajo de la puntuacién promedio de referencia de 68, indicando
margen de mejora en su disefio y experiencia de uso. Las principales
desventajas identificadas fueron la necesidad de apoyo externo durante
las terapias y la necesidad de aprender mds sobre el exoesqueleto antes
de poder recomendarlo. Entre los aspectos positivos, destacaron el uso y
la recomendacién de exoesqueletos en la practica clinica y la adecuada
integracién de las funciones de estos dispositivos.

Se realiz6 una prueba de Shapiro—Wilk para evaluar la normalidad de las
puntuaciones SUS de pacientes y clinicos. Con valores de p = 0,25 para
los pacientes y p = 0,74 para los clinicos, ambos superiores a 0,05, se
determiné que las puntuaciones SUS de ambos grupos siguen una distribu-
cion normal. Dada esta normalidad, se aplic6 una prueba t para muestras
independientes con el fin de comparar las medias de las puntuaciones SUS
entre pacientes y clinicos. La prueba t arroj6 un estadistico ¢ = 2,53 y un
valor p = 0,02. Este resultado indica una diferencia estadisticamente signi-
ficativa (p < 0,05) entre las puntuaciones SUS de pacientes y clinicos, lo
que sugiere que ambos grupos perciben de manera diferente la usabilidad
del exoesqueleto.

3.4 Discusion

A diferencia de la mayoria de los estudios previos, que se han basado
principalmente en la percepcion del usuario tras la interaccién directa con
el dispositivo, este estudio analiza la evolucidn de dicha percepcidn en res-
puesta a una intervencién educativa, sin contacto fisico con la tecnologia.
Este enfoque permiti6 investigar como la informacién influye en la acepta-
cién y brind6 una perspectiva sobre como la concienciacién puede modular
las expectativas del usuario. Al integrar una encuesta antes y después de la

53



CAPITULO 3

exposicion al contenido informativo, el estudio pone en evidencia cambios
perceptuales, un aspecto rara vez abordado en investigaciones previas. Las
siguientes secciones exploran estos hallazgos en detalle, centrdndose en las
percepciones de pacientes y clinicos, asi como en las principales barreras
para la adopcidn de exoesqueletos de tobillo y posibles enfoques futuros.

Percepciones de los Pacientes sobre la Tecnologia de Exo-
esqueletos de Tobillo

Las percepciones de los pacientes se caracterizaron por una combinacién
de alto interés y escaso conocimiento inicial. El estudio evidencié una
brecha significativa de informacién entre los pacientes: el 70 % desconocia
los exoesqueletos como opcidn para tratar el pie caido, y el 81 % indicé no
tener comprension alguna sobre esta tecnologia. Esta falta de conocimiento
probablemente se deba a la limitada exposicién publica a estas tecnologias
y a una educacién insuficiente sobre nuevas opciones de rehabilitacion.
A pesar de esta familiaridad inicial reducida, los pacientes mostraron un
elevado interés, con un 81 % manifestando una fuerte disposicion a utilizar
un exoesqueleto.

Tras observar la simulacién en video, los pacientes identificaron beneficios
potenciales, especialmente relacionados con la marcha (el 63 % lo clasificd
como el beneficio mds importante) y la capacidad para subir escaleras.
Estos resultados coinciden con lo reportado por (Benson et al., 2016),
quienes destacan el potencial de estos dispositivos para facilitar activida-
des cotidianas y promover la autonomia del paciente. Del mismo modo,
(Louie et al., 2021) y (Afzal et al., 2022) reportaron mejoras funcionales
significativas en la rehabilitacién post-ACV y en los patrones de marcha
mediante el uso de exoesqueletos. La efectividad del video para mejorar
la comprension, con un 96 % de los pacientes indicando haber compren-
dido claramente la tecnologia tras la visualizacion, resalta el poder de las
demostraciones visuales en la educacion del paciente. Este hallazgo puede
guiar el desarrollo de materiales educativos, enfatizando el uso de ayudas
visuales para explicar tecnologias complejas.

La comodidad surgié como una preocupacion destacada, con un 84 % de
los pacientes clasificindola como prioridad principal y un 41 % consi-
derando que el exoesqueleto era incomodo o muy incémodo tras ver la
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simulacién. La baja puntuacién promedio de 43.6 en la escala SUS por
parte de los pacientes refuerza los desafios de usabilidad. En esta misma
linea, un estudio reciente destaca que la reduccion del dolor articular fue
calificada como “extremadamente importante” con mayor frecuencia que
cualquier otra caracteristica propuesta, incluso més que la cobertura del
seguro (Raitor et al., 2024). Otros estudios como (Van Noort et al., 2024)
y (Herrera-Valenzuela et al., 2023) también mencionan la necesidad de
un disefio centrado en el usuario para abordar estos aspectos. Por tanto,
resulta crucial priorizar la comodidad y la reduccion del dolor en el disefio
de exoesqueletos de tobillo para mejorar su aceptacion y satisfaccion por
parte del usuario.

Estos hallazgos pueden orientar directamente las estrategias de disefio e
implementacién de exoesqueletos de tobillo. Priorizar la comodidad, la
reduccidn del dolor y la experiencia general del usuario en futuras versiones
podria mejorar significativamente la aceptacion entre pacientes. Ademas, la
discrepancia entre el interés del paciente y las preocupaciones relacionadas
con la comodidad sugiere la necesidad de implementar periodos de prueba
prolongados que permitan evaluar la usabilidad a largo plazo en la vida
diaria.

Perspectivas de los Clinicos sobre los Exoesqueletos de
Tobillo

Las percepciones de los clinicos sobre los exoesqueletos de tobillo, tanto
para la rehabilitaciéon como para la vida independiente, fueron general-
mente positivas: el 80 % coincidié en que podrian mejorar la movilidad,
y el 60 % considerd que podrian potenciar la independencia. Esta actitud
positiva concuerda con lo reportado en un estudio sobre exoesqueletos de
miembros inferiores, donde el 60 % de los clinicos indicé estar “moderada-
mente” a “extremadamente” dispuestos a utilizar este tipo de tecnologia en
clinicas de rehabilitacién durante los préximos cinco afios (Raitor et al.,
2024). Asimismo, coincide con literatura que destaca el reconocimiento
por parte de los clinicos de los beneficios terapéuticos de estos dispositi-
vos (Ehrlich-Jones et al., 2021; Mitchell et al., 2023; Wolff et al., 2014).
Ademas, tras la visualizacion del video, un 94 % de los clinicos considerd
que los exoesqueletos de tobillo eran efectivos para la movilidad, lo que
sugiere que las demostraciones visuales no modificaron significativamen-
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te las percepciones ya formadas por el conocimiento previo sobre estas
tecnologias.

A pesar de estas percepciones favorables, persiste una brecha entre acti-
tud e implementacién practica. El hecho de que el 56 % de los clinicos
nunca haya utilizado un exoesqueleto de tobillo y que el 37 % rara vez los
recomiende sefiala barreras en su adopcidn. Estas barreras probablemente
incluyan el acceso limitado a la tecnologia en entornos clinicos, preocupa-
ciones sobre la relacién costo-beneficio, la comodidad y la necesidad de
capacitacion especializada. La puntuacién promedio baja en la escala SUS
(54.1) también sugiere que los problemas de usabilidad contribuyen a esta
reticencia.

De manera interesante, un estudio reciente sobre exoesqueletos de miem-
bros inferiores ofrece informacién adicional sobre las prioridades de los
clinicos respecto a las caracteristicas deseadas: la reduccién de caidas, tro-
piezos o desequilibrios, y la mejora del equilibrio en superficies irregulares
fueron calificadas como mds importantes, seguidas por la prevencion de
atrofia muscular y el aumento de la actividad fisica del usuario (Raitor et al.,
2024). Estos hallazgos coinciden con los del presente estudio y subrayan
los multiples beneficios que los clinicos esperan de los exoesqueletos de
tobillo.

Estos resultados podrian servir para disefiar estrategias orientadas a in-
crementar la adopcion de esta tecnologia en entornos clinicos. Brindar
mas oportunidades de capacitacion practica para los clinicos podria cerrar
la brecha entre el conocimiento teérico y la aplicacién real. Asimismo,
abordar los problemas de usabilidad evidenciados por la escala SUS y
centrarse en las caracteristicas prioritarias identificadas podrian hacer que
estos dispositivos resulten mds atractivos en la prictica profesional.

Barreras y Direcciones Futuras para la Adopcion de Exo-
esqueletos de Tobillo

La identificacién del costo, el tamafio y el peso como barreras clave por
parte de pacientes y clinicos pone de manifiesto la necesidad de disefios
mas compactos y accesibles. Esto coincide con lo reportado por (Hohl
et al., 2022), (Vallée, 2024) y (Reicherzer et al., 2024), quienes también
destacan los desafios econdémicos para incorporar tecnologias avanzadas
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de rehabilitacién. Ademads, la estética surgié como un aspecto relevante
entre algunos participantes, quienes expresaron incomodidad respecto al
volumen visual y la apariencia general del dispositivo tras la visualizacién
del video. Este hallazgo coincide con los estudios de (Wolff et al., 2014)
y (van Silfhout et al., 2023), donde se reportan preocupaciones similares
relacionadas con el disefio recargado y el atractivo visual del exoesqueleto.

La comodidad y los posibles problemas dérmicos también fueron preo-
cupaciones recurrentes, particularmente en contextos de uso prolongado.
Asimismo, la integracién del dispositivo con la vestimenta y las actividades
diarias de los usuarios plante6 desafios practicos, resaltando la necesidad
de disefios mds versdtiles y adaptables. La persistencia de estas preocu-
paciones, incluso después de intervenciones educativas, sugiere que la
comprension tedrica no basta para superar las reticencias de los usuarios.
Estos hallazgos refuerzan la importancia de ensayos practicos prolongados
y estrategias de disefio centradas en el usuario, que aborden las prioridades
identificadas tanto en este estudio como en la literatura reciente sobre
exoesqueletos de miembros inferiores.

Este estudio también evidenci6 que las intervenciones educativas, particu-
larmente mediante simulaciones en video, tuvieron un impacto positivo
significativo en el conocimiento y las actitudes de pacientes y clinicos.
En resumen, tras la visualizacion del video, el 96 % de los pacientes y el
94 % de los clinicos reportaron una comprension clara de la tecnologia.
Esta tendencia también fue observada en los estudios de (Shore et al.,
2022) y (McDonald et al., 2022), quienes destacaron la importancia de
exposiciones informativas para reducir la aprension inicial. Asi, la mejo-
ra en la comprension podria conducir a cambios en las pricticas futuras,
con clinicos més seguros al recomendar exoesqueletos y pacientes mds
dispuestos a incorporarlos en sus rutinas de rehabilitacion.

Limitaciones

El tamafio de muestra, compuesto por 27 pacientes y 16 profesionales
clinicos, si bien es adecuado para el enfoque metodolégico mixto utilizado,
podria limitar la generalizacion de los hallazgos a la poblacién mas amplia
de personas con pie caido y sus tratantes. Esta muestra relativamente
pequeiia también restringe la posibilidad de realizar andlisis estadisticos
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mas complejos o comparaciones entre subgrupos. No obstante, cabe sefialar
que estudios similares enfocados en exoesqueletos de tobillo han empleado
tamafios de muestra comparables.

Este estudio, basado en encuestas en linea y simulaciones en video en
lugar de experiencias practicas con exoesqueletos, puede haber limitado la
profundidad del andlisis respecto a los desafios y beneficios en contextos
reales. Las percepciones de los participantes se formaron a partir de una
breve demostracién en video, la cual podria no reflejar completamente las
complejidades del uso prolongado del dispositivo en la vida cotidiana. Ade-
mds, la naturaleza transversal del estudio impide observar cémo podrian
evolucionar dichas percepciones con un mayor grado de familiarizacion y
uso de la tecnologia.

Si bien el enfoque de métodos mixtos, que combina datos cuantitativos de
encuestas con andlisis temdtico cualitativo, ofrecid una perspectiva enrique-
cida, también introdujo ciertos desafios en la integracion e interpretacion
de los datos.

Otra limitacién radica en que el estudio se realizé integramente en el
Reino Unido, lo cual podria restringir la aplicabilidad de los resultados a
otros contextos geograficos o socioecondémicos, especialmente en paises
de ingresos bajos y medios, donde la infraestructura sanitaria, el acceso
a tecnologias asistivas y las prioridades en rehabilitacion pueden diferir
significativamente.

Por ultimo, el uso de la System Usability Scale (SUS) para evaluar la
usabilidad percibida del exoesqueleto, si bien es una herramienta valida-
da, podria no captar todos los aspectos especificos de la experiencia del
usuario en dispositivos de rehabilitacién. Ademds, aunque la comparacién
estadistica entre las puntuaciones SUS de clinicos y pacientes revel6 una
diferencia significativa, esta debe interpretarse con cautela debido a la
reducida y desigual distribucién de las muestras.
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Conclusiones

Este capitulo present6 un andlisis detallado de las percepciones, expectati-
vas y consideraciones de usabilidad respecto al uso de exoesqueletos de
tobillo, desde la perspectiva de pacientes con pie caido y profesionales
clinicos. Mediante un enfoque de métodos mixtos, se identificaron tanto
oportunidades prometedoras como desafios persistentes para la integracién
de esta tecnologia asistiva en contextos clinicos y cotidianos.

Se observé una marcada brecha de conocimiento: mientras que la mayoria
de los pacientes desconocia esta tecnologia antes del estudio, los clinicos
mostraban un nivel de familiaridad moderado. Esta diferencia pone de
manifiesto la necesidad de fortalecer la educacién del paciente y actualizar
continuamente la formacién profesional, con el fin de promover una adop-
cién informada y critica de las nuevas herramientas de rehabilitacién. A
pesar de este contraste, ambos grupos manifestaron actitudes generalmente
positivas hacia los exoesqueletos de tobillo, reconociendo su potencial para
mejorar la movilidad y fomentar la independencia funcional.

No obstante, se identificaron barreras importantes para su adopcién, como
preocupaciones en torno al costo, la accesibilidad, la complejidad del dis-
positivo, la comodidad y su aplicabilidad practica en las actividades diarias.
Estos hallazgos refuerzan la necesidad de adoptar estrategias centradas en
el usuario, que contemplen tanto el perfeccionamiento tecnolégico como
su integracion efectiva en los sistemas de atencion existentes.

Finalmente, la intervencion educativa mediante simulacion en video de-
mostro ser eficaz para mejorar la comprension y moldear las percepciones,
lo que sugiere que herramientas similares podrian ser claves para facilitar
la adopcién de tecnologias emergentes. Las opiniones cualitativas recogi-
das también subrayan la urgencia de mejorar aspectos de disefio, como la
reduccién del volumen y el peso, el aumento de la comodidad y la mejora
estética, a fin de promover una aceptacion social mas amplia. Atender
estas prioridades serd fundamental para que los exoesqueletos de tobillo
pasen de ser una innovacién experimental a una practica habitual en la
rehabilitacion funcional.
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CAPITULO 4

El disefio de exoesqueletos de tobillo requiere una integracion cuidadosa
entre criterios biomecanicos, principios de ingenieria y consideraciones
centradas en el usuario. A partir de los fundamentos anatémicos y funciona-
les descritos en el Capitulo 2, asi como de las percepciones y necesidades
identificadas en el Capitulo 3, este capitulo presenta el desarrollo de un
exoesqueleto de tobillo vestible, adaptable y portable. Se abordan sus pre-
misas de disefio, principios mecdnicos, modelado dindmico e interaccién
humano-robot, asi como la implementacion del sistema de actuacién en
una estructura pasiva.

4.1 Premisas de Diseiio

El disefo del exoesqueleto adaptable y personalizado parte de una serie de
premisas funcionales orientadas a garantizar que la interaccién humano-
robot sea eficiente, suave y segura para el usuario. La finalidad de este
dispositivo no es reemplazar completamente la funcién muscular, sino
acompafiar y apoyar los movimientos naturales del tobillo, ya sea en pro-
cesos de rehabilitacién o durante la ejecucién de ADL. En este sentido,
se busca desarrollar un dispositivo que no solo se adapte anatémica y fun-
cionalmente al cuerpo humano, sino que también opere de manera activa
y cooperativa en escenarios asistenciales. Asi, el exoesqueleto propuesto
en esta tésis tiene como objetivo promover la recuperacién de funciones
motoras en pacientes con disfunciones derivadas del pie caido, mejorando
su calidad de vida. A continuacién, se describen las premisas fundamen-
tales que estdn basadas en los capitulos presentados anteriormente y que
guiaron el disefio de este exoesqueleto:

= Asistencia a los movimientos de flexion plantar y dorsal: El exo-
esqueleto debe generar el torque necesario para lograr asistir de
manera parcial los movimientos de dorsiflexion y flexion plantar. Es-
ta asistencia tiene como objetivo complementar la accién muscular,
mejorando cinematica y dindmicamente la funcionalidad alterada
del tobillo (Shin et al., 2023). En términos generales, la asistencia
de estos movimientos busca mejorar el patrén de marcha patolégico,
reduciendo los movimientos compensatorios de otras articulaciones,
como la rodilla o la cadera, durante la marcha o la ejecucion de otras
ADL (Hong et al., 2021; Wutzke et al., 2012).

62



DISENO DEL EXOESQUELETO ADAPTABLE Y PERSONALIZADO

= Proporcionar estabilidad: El exoesqueleto debe ser capaz de ofre-
cer estabilidad al tobillo en situaciones donde la debilidad muscular
o el control neuromotor limitado impidan mantener una postura ade-
cuada. Esta funcién se logra mediante el incremento de la rigidez
del sistema en momentos especificos del ciclo de marcha o durante
actividades que requieran sostén prolongado

= Disefio bioinspirado: El disefio mecénico y de actuacién debe estar
basado en el propio cuerpo humano, particularmente en el funcio-
namiento neuromuscular y articular del tobillo. Se busca emular
la coordinacién natural entre los musculos que actdan bajo una
configuracién agonista-antagonista y los tendones que permiten la
transmision de fuerza. De esta forma, el sistema de actuacion de-
be incorporar elementos que imiten el comportamiento dindmico y
adaptable del organismo, favoreciendo una interaccién mds intuitiva
entre el usuario y el dispositivo.

= Actuacion con rigidez variable: Uno de los principales criterios
de disefio es la incorporacién de un sistema de actuacion flexible,
basado en un actuador de rigidez variable. Este mecanismo debe
permitir el ajuste dindmico de la rigidez del sistema, adaptindose
a las necesidades especificas de cada situacién o usuario. Asi, el
dispositivo pretende ofrecer una asistencia mas natural y personali-
zada, imitando la manera en que el cuerpo humano regula su propia
rigidez muscular en determinados escenarios

= Portabilidad y compatibilidad con értesis pasivas: El exoesquele-
to desde su estructura mecdnica pretende ser facilmente vestible y
cémodo de usar en la vida diaria o en contextos terapéuticos. Por lo
tanto, su disefio debe permitir la facil integracion sobre una ortesis
pasiva preexistente, manteniendo una estructura modular y adap-
table a distintas medidas antropométricas. Esta compatibilidad no
solo facilita el ajuste individualizado, sino que también favorece una
experiencia de uso prolongada sin comprometer la comodidad ni la
libertad de movimiento en el plano sagital.

= Seguridad y adaptabilidad al usuario: La seguridad del usuario es
una prioridad central en el disefio del dispositivo. Por ello, se debe
incorporar mecanismos tanto pasivos como activos que aseguren un
funcionamiento confiable, incluso ante posibles fallos o eventos ines-
perados. Ademds, el sistema debe adaptarse a las particularidades de
cada persona, contemplando diferencias en fuerza muscular, rango
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de movimiento y objetivos terapéuticos, con el fin de brindar una
asistencia personalizada y efectiva.

4.2 Principios mecanicos

A partir de las premisas de disefio presentadas en la Seccién 4.1, el exo-
esqueleto de tobillo integra dos principios mecdnicos fundamentales: (1)
configuracién agonista-antagonista y (2) rigidez variable por propiedades
fisicas del elemento eldstico (ver Figura 4.1).

Agonista
Antagonista

S
3
&

Modulo variable

Figura 4.1: Principios mecénicos aplicados en el exoskeleto de tobillo.
La parte superior ilustra la actuacion bidireccional agonista-antagonista y
la parte inferior representa el cambio de rigidez por propiedades fisicas
del material. La figura derecha muestra la implementacién de estos dos
principios en la articulacién.

La configuracién agonista-antagonista implementada en el exoesqueleto
estd inspirada en el funcionamiento neuromuscular del cuerpo humano.
Este enfoque permite generar momentos articulares en ambas direcciones
mediante la accidn coordinada de dos actuadores dispuestos en oposicion.
Ademas de facilitar el control bidireccional del movimiento, esta arquitec-
tura permite modular la rigidez articular neta a través de la co-contraccion
de los actuadores, emulando una de las propiedades mas relevantes del
sistema musculoesquelético: la capacidad de ajustar la resistencia articular
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Figura 4.2: Sistema experimental de ensayo de traccién para medir el
comportamiento de los tendones bioinspirados

en funcion de las demandas de la tarea o del entorno.

Por otro lado, el exoesqueleto de tobillo incorpora un tend6n bioinspirado
disefiado para imitar el comportamiento mecédnico del tendén de Aquiles.
Este tendén estd conformado por una combinacién de tres filamentos
rigidos, es decir, siete fibras de polietileno de alto médulo (HMPE) y
una fibra de alto rendimiento GORE, trenzadas a razén de 32 hebras por
pulgada con un didmetro de 0.22 mm, junto con un filamento flexible de
elastomero termopléstico (TPE), especificamente FilaFlex de 2.85 mm con
dureza 60A.

En este contexto, se llevaron a cabo ensayos de traccion utilizando una
maquina universal con el objetivo de determinar el tipo de trenzado més
adecuado para el exoesqueleto. En estas pruebas, las probetas se fijaron
entre dos mordazas segun el montaje ilustrado en la Figura 4.2. Los en-
sayos se realizaron siguiendo los lineamientos establecidos por la norma
ASTM (ASTM C1557-14, 2014), permitiendo evaluar el comportamiento
mecénico de las distintas configuraciones propuestas.

Los resultados obtenidos a partir de la interaccion entre estos materia-
les generaron una respuesta mecénica no lineal y adaptable en el tendén
bioinspirado, similar a la observada en el tendén de Aquiles humano (ver
Figura 4.3). Esta caracteristica otorga al dispositivo la capacidad de adoptar
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diferentes configuraciones iniciales segtin la condicién motora del usuario,
lo que se traduce en un sistema con mayor o menor rigidez, afectando di-
rectamente la estabilidad articular del tobillo. Ademads, dado que el tendén
es el elemento encargado de transmitir el torque a la articulacién, su com-
portamiento eldstico inherente permite que el usuario realice movimientos
voluntarios sin que se restrinja completamente la movilidad articular.

En términos numéricos, se determinaron los médulos de Young para las
dos regiones de comportamiento (A y B), obteniéndose valores de 153,9
MPa y 529,0 MPa, respectivamente. En particular, para la region A, la
rigidez del tendén bioinspirado varia en funcién de la deformacién segtin
la siguiente expresion:

K(z) = 2062,9 % + 38,6 4.1)

donde z = %—f representa la deformacion unitaria, siendo AL el alarga-

miento del tendén y Lg su longitud inicial.

4.3 Modelado matematico y dinamico

A partir de la configuracién mecdnica implementada en el dispositivo (ver
Figura 4.1), se desarrolla un modelo matematico y dindmico que describe
el comportamiento del sistema de actuacién. Este modelo contempla las
fuerzas generadas por los actuadores, las propiedades elasticas de los
materiales y la geometria del montaje, permitiendo establecer relaciones
entre el desplazamiento de los elementos, el torque aplicado y la rigidez
resultante en la articulacién del tobillo.

Asimismo, se formula un modelo dindmico del tobillo humano que permite
representar su comportamiento biomecdnico y analizar la interaccidn fisica
que se establece con el exoesqueleto durante el movimiento. Dado que el
sistema analizado corresponde a un tnico grado de libertad, asociado al
movimiento de dorsi-plantarflexion del tobillo, los modelos presentados se
plantean en términos de magnitudes escalares. En consecuencia, las varia-
bles que describen el comportamiento del sistema humano—exoesqueleto
(torques, desplazamientos, velocidades y rigideces) pertenecen al conjunto
de los niimeros reales.

La Figura 4.4 presenta una visién esquemadtica de la estructura modular
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Figura 4.3: Comportamiento mecanico del tendon bioinspirado integrado
en el exoesqueleto de tobillo. La imagen superior muestra los ensayos de
traccion realizados, junto con la curva promedio del esfuerzo en funciéon
de la deformacidén, segmentada en dos regiones eldsticas (A 'y B) y una
regioén de ruptura (C). La imagen inferior amplia la regién A, donde los
puntos azules representan los valores experimentales obtenidos y la curva
roja muestra la tendencia ajustada de los datos.

del modelado desarrollado, resaltando la interdependencia entre el modelo
del exoesqueleto, el modelo del tobillo humano y el modelo de interaccién
humano-robot, a través del intercambio de fuerzas y torques.
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Figura 4.4: Esquema general de los modelos propuestos: exoesqueleto,
tobillo humano e interaccién fisico-dindmica.

4.3.1 Modelo del exoesqueleto de tobillo

La Figura 4.5 muestra el diagrama mecanico simplificado del sistema, a
partir del cual se derivan las ecuaciones que gobiernan su comportamiento
estatico y dindmico. Estas expresiones constituyen la base para el andlisis
funcional del actuador y su posterior interaccién con el usuario.

Figura 4.5: Diagrama mecénico del exoesqueleto propuesto. Los colores
indican los distintos modos de operacidn del sistema: aumento de rigidez
(violeta), asistencia a la dorsiflexién (naranja) y asistencia a la flexién
plantar (verde).
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Modelo de Transmision

La polea transmite el torque al tendén a razén de:

TP — Fp?"p (42)
T = FFTF (43)

en donde ry, ¢y es el radio de las poleas posterior y frontal unidas al
servomotor, y Ff, ¢y es la tension en cada tendon (es decir, posterior y
frontal, respectivamente). Para simplificar, se hace la suposicion de que no
hay friccidn en la transmision, por lo que el torque del exoesqueleto estaria
dado por:

TR = LhaF'p — Una Fr 4.4)

en donde £(, mq) Tepresenta la distancia entre el talén y la articulacion
del tobillo, asi como la distancia entre el metatarso y la articulacién del
tobillo. Es importante notar que estas longitudes dependen inherentemente
de las medidas antropométricas individuales del usuario.

Relacion Fuerza-Posicion

Asumiendo que el tendén bioinspirado tiene un comportamiento similar a
un resorte, se define la fuerza como:

Fp = K(IP)JZP
4.5
= K(zp)(rplp — lhabm) )
FFZK(IF).IF (46)

=K(zp)(rr0pr — lmabm)

en donde K (¢, r}) es la funcién de rigidez del tendon (ver Figura 4.3 y
Ecuacion 4.1), y 01, sy y 0 son los dngulos de las poleas y del tobillo en
el plano sagital respecto a la posicion cero.
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Relacién Torque-Angulo

Definiendo la relacién de transmision del sistema como:

Rp = Cha 4.7
rp

Rp = fma 4.8)
TF

y reemplazando 4.5 y 4.6 en 4.4, el torque aplicado por el exoesqueleto
puede expresarse como:

TR — ghan — fmaFf
- Eha (K(Z‘P)(Tpep - E}LGHH)) - g'ma (K(xF)(rFGF - g'maeH))

f a gma
= EhaT'pK(ﬁp)(ep — LGH) — fmaT'FK(IEF)(QF — QH)
rp rr

= €haer(xp)(0p — RPQH) — gmaTFK(LEF)(QF — RFGH)
= Kpr(0p — RpOy) — Kpr(0r — Rrfn)

4.9

con la rigidez de transmisién, K pr 7y}, definida como:
Kpr = lhorpK(zp) (4.10)
KPT :gmaT‘FK(l’F) (411)

En resumen, el torque generado por el exoesqueleto, depende directamente
de la interaccién entre los dngulos de rotacion del sistema de actuacién
(@p,0r) y el tobillo humano (fz), modulada por la rigidez de transmi-
sién Kpr, Kpr, la cual a su vez estd determinada por las propiedades
geométricas y el comportamiento no lineal del resorte (K (z)).

Este modelo revela que el sistema es capaz de alterar la rigidez neta en la
articulacién, generando un efecto directo sobre la elasticidad efectiva del
tobillo humano. Esta modificacion puede tener implicancias significativas
en el comportamiento dindmico del sistema completo, tal como se discutira
en las siguientes secciones al analizar el modelo acoplado de interaccién
humano-robot.

Ademds, se observa que el disefio del exoesqueleto permite ajustar la res-
puesta mecdnica del sistema sin necesidad de control activo, simplemente
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variando las condiciones estructurales del mecanismo de transmision (co-
mo los radios de polea, longitudes de brazo o rigidez del tendén). Esta
caracteristica es especialmente relevante para la personalizacion del dispo-
sitivo, ya que facilita su adaptacion a distintos perfiles de usuario o fases
del proceso de rehabilitacién mediante simples ajustes mecanicos.

4.3.2 Modelo del tobillo humano durante la marcha.

El modelo del sistema de actuacién presentado anteriormente describe
como el exoesqueleto genera torque y modula su rigidez en funcién de
variables mecdnicas internas. Sin embargo, para comprender completa-
mente la dindmica del sistema en funcionamiento, es necesario considerar
también la interaccidn con el usuario. En este contexto, el tobillo humano
no es simplemente una articulacion pasiva que recibe asistencia, sino un
sistema activo con propiedades dindmicas propias. La ecuacién propuesta
que describe la dindmica del tobillo se define como:

TH:JHéH—FDHéH—FKHeH 4.12)

donde Jp representa la inercia de la pierna y pie, Dp el coeficiente de
friccién o amortiguamiento, y Ky la rigidez pasiva del tobillo humano.

Esta Ecuacién 4.12 establece asi el modelo del tobillo humano mediante
una ecuacion lineal de segundo orden que representa su impedancia meca-
nica. Partiendo de su aplicacién durante la marcha, y con el fin de capturar
las variaciones fisioldgicas que se producen a lo largo del ciclo, se propone
ajustar de forma adaptativa los pardmetros Dy y Ky en intervalos del
10 % del ciclo (A4 := 10 %), lo que permite reflejar los cambios dindmi-
cos en las propiedades del tobillo. Para ello, se llevé a cabo un protocolo
experimental y un proceso de identificacion, los cuales se describen en las
secciones siguientes.

Metodologia

Protocolo experimental: Para la recoleccion de datos, se involucré a un
sujeto sano (180 cm, 84 kg) sin antecedentes de enfermedades neuromuscu-
loesqueléticas, quien realiz6 la prueba de marcha de 10 metros (10MWT).
La cinematica y la cinética del participante fueron registradas mediante
diez cdmaras de un sistema de captura de movimiento y dos plataformas

71



CAPITULO 4

de fuerza (VICON, UK), utilizando el modelo Plug-in-Gait a través del
software NEXUS® (ver Figura 4.6).

Figura 4.6: Montaje experimental utilizado para el registro de variables
cinematicas y cinéticas del tobillo en marcha. Los puntos rojos representan
los marcadores colocados en el participante bajo el modelo Plug-in-Gait

Procesamiento y analisis de datos: En la etapa de procesamiento se
utilizaron los datos de dngulo y torque del tobillo correspondientes al
lado dominante. Posteriormente, se calcularon 6 y 6 como las derivadas
temporales del dngulo del tobillo, y se suavizaron mediante un método de
media mévil con un factor de 0,05. Adicionalmente, los datos de torque
fueron normalizados en funcién del peso del usuario, obteniéndose valores
en un rango aproximado de —0,2 a 1,3.

Para el proceso de identificacion, los periodos de apoyo y balanceo de-
tectados por las plataformas de fuerza fueron divididos en seis y cuatro
fases, respectivamente. Para cada A, el conjunto de datos incluy6 una
matriz de tamafio N' x 3 definida como X = [6,,, 6,,, 0,,].y un vector

correspondiente de tamafio NV X 1 para la salida del modelo (y = [Tm] ).

Antes de llevar a cabo la identificacion de pardmetros, se analiz6 el acon-
dicionamiento de la matriz de estados del modelo utilizando la expresion
x(X) = ||X]||[|XT||, donde X representa la pseudoinversa de X.
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Identificacion de parametros: La etapa de identificacién empleé el
método de minimos cuadrados lineales (LS). Considerando el vector de
pardmetros desconocidos (ver Ecuacion 4.13), el problema de optimizacién
se plante6 como se muestra en la Ecuacién 4.14, donde p,, son los para-
metros desconocidos del modelo. Esta optimizacién estuvo sujeta a cotas
inferiores (Iby,) y superiores (ub,) definidas en las Ecuaciones 4.15-4.16,
donde los valores de .J representan un rango de inercias de los segmentos
corporales involucrados, es decir, pierna y pie (Winter, 2009), mientras que
los valores de D y K reflejan el rango de variacion de estos pardmetros.
Esta etapa utilizé el 60 % de los datos que reflejaban mayor consistencia
utilizando la correlacién de Pearson.

po=[J D K|" 4.13)
min | Xpy — ¥y 4.14)

pu
Ib, = [0,001 0 0]" (4.15)
ub, = [0,004 100 500]" (4.16)

Validacion: Para la validacidon del modelo, la ecuacidn diferencial fue
implementada en Simulink®, utilizando un método de resolucién Runge-
Kutta con un tamafio de paso fijo de 0,002. Esta etapa emple6 el 40 %
restante de los datos obtenidos durante el protocolo experimental. Para esta
validacion se utilizé el error absoluto medio (MAE) tanto en la estimacién
del torque como del dngulo, calculado a partir de la diferencia entre los
valores estimados y los datos reales.

Resultados

El acondicionamiento de la matriz de estados medida evidencid valores
inferiores a 1500, lo que indica que la matriz es moderadamente sensible
a los cambios. Si bien sugiere cierta sensibilidad numérica, en general
respalda resultados computacionales confiables.

Con respecto a la identificacién del modelo, los pardmetros Dy, y Ky se
presentan en la Figura 4.7. En general, la inercia (J) mostré un valor medio
normalizado por peso de 0,0012 m?2. Para el amortiguamiento y la rigidez,
los valores obtenidos se encuentran dentro del mismo rango y con una
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forma similar a los reportados en otros estudios (Lee et al., 2016; Shorter
et al., 2019). No obstante, a diferencia del enfoque propuesto en esta tesis,
dichos trabajos emplearon dispositivos adicionales para la estimacién de
estos pardmetros, los cuales pueden agregar dindmicas que no son propias
de la persona (Au & Herr, 2008; Lee et al., 2016; Nalam et al., 2020;
Qiu et al., 2024; Rouse et al., 2012; Shorter et al., 2019). En particular, el
amortiguamiento presenté magnitudes cercanas a cero en mdltiples fases,
lo que difiere de (Lee et al., 2016), en donde la inclusién de una estructura
robética para medir la dindmica del usuario podria haber influido en el
proceso de identificacion.

4
=]
=3

=3
-
5=
L
g 004
S%
= = - =
503
£ g0
53
6
s
4
D S
TR Ok .
£
25 »
o ! ! i ! ! !

AAT AR AN

Porcentaje de marcha (%)

Figura 4.7: Pardmetros identificados para el tobillo humano en marcha
utilizando el algoritmo lineal de minimos cuadrados.

Posterior a la identificacion de pardmetros, la Figura 4.8 compara la predic-
cién del modelo con los datos obtenidos experimentalmente. La respuesta
del modelo no solo se mantiene dentro del intervalo de confianza, sino que
también predice con precision la dindmica del tobillo tanto en términos
temporales como de amplitud.

Para cuantificar esta prediccion, la Tabla 4.1 presenta el Error Absoluto
Medio (MAE) para la estimacion de dngulo y torque. El modelo propuesto
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Figura 4.8: Prediccion del modelo en contraste con los datos experimenta-
les. Cada franja de color representa el 10 % del ciclo de marcha.

demuestra una alta capacidad predictiva, alcanzando un ajuste del 93 %
durante la etapa de validacién (celdas azules). Al comparar el MAE con la
literatura, el modelo propuesto muestra similitudes con trabajos previos
(Lee et al., 2016; Shorter et al., 2019), aunque estos estudios no reportan
errores maximos.

Tabla 4.1: MAE para (1) identificacion y (2) validacién.

Etapa ‘ Variable ‘ Absoluto ‘ % ‘ Max. % ‘ Min. %

0 "ljorque 0,09 4,58 22,66 0,0001
Angulo 0,05 10,33 42,60 0,0027
@) 'ljorque 0,12 6,44 25,52 0,0013
Angulo 0,06 11,92 37,21 0,0081

En términos generales, el modelo se destaca de otros presentados en la
literatura en que considera ambas etapas del ciclo de marcha (apoyo y
oscilacién), en contraste con lo propuesto por Shorter (Shorter et al., 2019),
quien solo model6 la fase de apoyo. Ademads, el modelo ofrece la ventaja de
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ser independiente de plataformas robdticas, en contraste con la propuesta
de Lee (Lee et al., 2016). Esto incrementa la usabilidad del modelo y su
potencial para ser reparametrizado en diferentes patrones de marcha.

4.3.3 Modelo de la interaccion humano robot.

A partir de los modelos presentados en las secciones anteriores, se puede
describir la dindmica acoplada del sistema humano-exoesqueleto mediante
la siguiente ecuacion:

TN =TH + TR “4.17)

donde 7 es el torque resistivo generado por el tobillo humano modelado
como una impedancia mecdnica (ver Ecuacién 4.12), 7r es el torque
aplicado por el exoesqueleto a través del sistema de transmision (ver
Ecuacion 4.9), y 7y es el torque neto aplicado a la articulacidon que resulta
de la suma de ambas contribuciones.

De esta forma, sustituyendo estas ecuaciones se tiene que el torque neto
esta dado por:
™~ = Jgby + Dby + Kyly

(4.18)
+ Kpr(8p — Rpby) — Kpr(8r — Rrfm)

Asi, agrupando los terminos comunes se puede reescribir este torque como:
™~ = Juby + Dby
+(KH—KPTRP+KFTRF) Oy 4.19)
+ Kprtp — Krrfr

Finalmente, considerando la inercia efectiva del exoesqueleto en la arti-
culacién (Jgr), y teniendo en cuenta las caracteristicas del sistema de
actuacion empleado, se puede expresar la dindmica acoplada como:
™ = (Ju + Jpr)0u + Dufpy
+(KH _KPTRP+KFTRF) Oy (4.20)
+ Kprlp — KprOp

En este modelo, no se adiciona un término de amortiguamiento (Dg) aso-
ciado al exoesqueleto por dos razones fundamentales. En primer lugar, el
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sistema de actuacién estd basado en un conjunto motor-resorte que permite
un movimiento libre de la articulacion sin friccion activa, minimizando la
oposicién viscosa al desplazamiento angular. Este disefio busca preservar la
naturalidad del movimiento humano, evitando introducir fuerzas resistivas
no deseadas.

En segundo lugar, la rigidez mecénica asociada al exoesqueleto ya ha sido
contemplada explicitamente en los términos K pr v K7, que modelan la
elasticidad del sistema de transmision. Por lo tanto, no es necesario incluir
una rigidez adicional, y el dnico efecto inercial relevante que se transfiere
al sistema humano corresponde a la masa rotacional del exoesqueleto
acoplada a la articulacion, representada por Jgp.

Es importante destacar que este disefio permite modificar activamente
la rigidez neta de la articulacion tobillo-exoesqueleto. La constante de
rigidez global del sistema estd gobernada principalmente por la rigidez del
tobillo humano Kz, identificada durante la marcha, pero puede ser alterada
mediante la configuracion del exoesqueleto. En particular, los coeficientes
Kpr y Kpr dependen directamente de la rigidez mecdnica del tendén
(ver Ecuacién 4.1) y de las medidas geométricas del sistema, como el radio
de las poleas (rp, rp) y las distancias de acoplamiento (¢1,4, £1n0)-

Esto implica que el exoesqueleto tiene la capacidad intrinseca de modificar
la rigidez aparente del conjunto, lo cual es especialmente relevante para su
personalizacién segtin el estado funcional del paciente o las exigencias de
la tarea motora.

4.4 Sistema mecatronico propuesto

Los principios mecénicos, los modelos dindmicos y los fundamentos de
disefio presentados en las secciones anteriores permiten consolidar una
solucién mecatrénica integral orientada a la asistencia funcional del tobillo
humano. La estructura fisica y funcional del exoesqueleto surge directa-
mente de la interaccidn entre estos elementos, dando lugar a un dispositivo
que no solo responde a las necesidades biomecanicas del usuario, sino que
también permite modular su comportamiento en funcién del contexto y la
tarea motora.
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En este marco, la propuesta desarrollada articula la arquitectura mecéanica
con un sistema de actuacién de rigidez variable y una plataforma electrd-
nica embebida, dando lugar a un sistema vestible, adaptable y capaz de
generar asistencia personalizada. Esta implementacion concreta representa
la materializacién del modelo de interaccién humano-robot descrito pre-
viamente, y constituye la base funcional del prototipo final construido en
esta tesis.

4.4.1 Estructura mecanica

La estructura mecénica del exoesqueleto se basa en la modificacién de una
Ortesis pasiva comercial genérica inicialmente disefiada para la inmovili-
zacion del tobillo. Esta Ortesis, mostrada en la Figura 4.9, fue adaptada
estructuralmente para permitir la movilidad articular en el plano sagital,
integrando una articulacién mecanica con topes de seguridad que limita el
rango de movimiento segiin requerimientos funcionales y de seguridad del
usuario.

Estructura para

acople de sistema
de actuacion

Fijacion textil
multiple

Articulacion

con topes de
seguridad

Interfaz textil
para proteccion
de la piel

Figura 4.9: Ortesis pasiva comercial adaptada como base estructural del
exoesqueleto.

Este soporte incorpora una interfaz suave a través de textiles con espuma,
lo cual favorece el confort del usuario y mejora la compatibilidad anat6-
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mica del sistema. Adicionalmente, se afiadieron refuerzos de espuma en
zonas especificas susceptibles a generar puntos de presién, considerando
la morfologia individual del tobillo y pie. Para lograr un ajuste firme y
comodo, se emplean correas textiles en multiples puntos de la estructura.

A partir de esta base, se disefiaron e integraron una serie de componen-
tes mecénicos adicionales con el fin de adaptar la ortesis al sistema de
actuacion bioinspirado propuesto (ver Figura 4.10). Estas piezas fueron
fabricadas mediante impresién 3D utilizando filamento PLA, lo cual ofrece
una combinacién adecuada entre bajo peso, rigidez estructural suficiente y
facilidad de modificacion. Esta estrategia de manufactura aditiva permite la
rdpida replicacién del sistema, asi como su personalizacién para diferentes
medidas antropométricas.

El disefio mecanico final permite la integracion directa del sistema de
actuacidn con rigidez variable descrito en la Seccién 4.2. En particular, se
disefiaron piezas para acoplar dos servomotores, dispuestos en configura-
cion agonista-antagonista (ver Figura 4.10 parte 1 2 y 3), a través de un par
de poleas que permiten accionar los tendones bioinspirados. Estos tendones
estan anclados en dos estructuras especificas: una posterior, posicionada
en la parte superior del talén, que transmite la traccién desde el tendén
posterior hacia la articulacién del tobillo (ver Figura 4.10 parte 4), y una
frontal, ubicada sobre el antepié, que asegura la fijacion al metatarso del
usuario (ver Figura 4.10 parte 5).

Ambas estructuras fueron optimizadas geométricamente en funcién del
modelo mecdnico presentado en la Seccién 4.3, permitiendo una distribu-
cién mas eficiente del torque aplicado y una mejor capacidad de asistencia
durante el ciclo de marcha. La modularidad de las piezas permite, ademads,
realizar ajustes individuales en la posicién y orientacidn de los puntos
de anclaje, lo cual es esencial para adaptar el dispositivo a diferentes
morfologias y condiciones clinicas.

Todas las piezas mecdnicas desarrolladas para este sistema, incluyendo
los archivos STL listos para impresion 3D, se encuentran disponibles en
el repositorio publico asociado a esta tesis doctoral: https://github.com/
dagv21/ankle_exoskeleton.
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Figura 4.10: Componentes impresos en 3D para la adaptacion del sistema
de actuacion al exoesqueleto de tobillo. Las partes 1, 2 y 3 corresponden a
los soportes disefiados para acoplar los servomotores y las poleas al chasis
de la 6rtesis. La parte 4 muestra la estructura posterior utilizada para fijar el
tendon bioinspirado al talén del usuario. La parte 5 ilustra la pieza frontal
encargada de asegurar el tend6n al metatarso.

4.4.2 Sistema de actuacion de rigidez variable

El sistema de actuaciéon implementado en el exoesqueleto se fundamenta en
el principio de rigidez variable descrito en la Seccién 4.2. Esta configura-
cion permite aplicar momentos articulares bidireccionales sobre el tobillo
a través de la modulacién de la tensién en dos tendones bioinspirados,
dispuestos de manera antagonista y accionados por un par de actuadores
independientes.

Para generar dicha tension controlada, se emplearon dos servomotores
inteligentes Dynamixel MX-106T (ver Figura 4.11), seleccionados por su
alto torque en un factor de forma compacto. Estos actuadores proporcionan
una velocidad sin carga de 55 rpm y un torque maximo en condicién de
estancamiento de 10 Nm a una tension de alimentacion de 14.8 'V, lo cual
resulta suficiente para generar asistencia parcial durante el ciclo de marcha
en tareas de dorsiflexion y flexion plantar.
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Figura 4.11: Prototipo funcional del exoesqueleto con sistema de rigidez
variable. Se indican las ubicaciones de los servomotores Dynamixel MX-
106T, las poleas de transmision y los tendones bioinspirados.

Cada motor estd acoplado a una polea mediante un eje rotacional, desde
la cual se transmite el movimiento a los tendones trenzados, permitiendo
modificar su longitud y, por tanto, su tensién. Como se ha establecido
en los modelos descritos en la Seccidn 4.3, el grado de estiramiento de
cada tendon incide directamente en su rigidez efectiva, definida como una
funcién no lineal de la deformacién (ver Ecuacién 4.1). De esta forma, al
accionar simultdneamente ambos motores, se produce una coactivacion
mecdnica andloga a la cocontraccién muscular, la cual modula la rigidez
neta del sistema.

Cabe destacar que, si bien el principio de control sobre este sistema sera
abordado en capitulos posteriores, la arquitectura fisica aqui presentada
sienta las bases para la implementacion de estrategias de modulacion
de rigidez activa, capaces de adaptarse dindmicamente a las condiciones
funcionales del usuario y a los requerimientos de la tarea.
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4.4.3 Sistema electronico

Hardware

El sistema electrénico del exoesqueleto esta disefiado para integrar de
forma segura, modular y funcional los distintos subsistemas de control,
sensado y actuacion, necesarios para operar el dispositivo en condiciones
reales de uso.

La alimentacion general del sistema se realiza mediante una bateria de
polimero de litio (LiPo) de cuatro celdas con una capacidad de 14.8 V y
10000 mAh. Esta bateria proporciona autonomia suficiente para sesiones
prolongadas y se conecta directamente a un fusible de 20 A, cuya funcién
es proteger los componentes electrénicos ante sobrecorrientes. Como me-
dida de seguridad adicional, el sistema incorpora un botén de parada de
emergencia conectado en serie con la fuente de alimentacién, que permite
cortar el suministro eléctrico de forma inmediata ante situaciones de riesgo
o funcionamiento anémalo.

La arquitectura sensorial incluye dos celdas de carga modelo DYMH-103
(100 kg, DAYSENSOR, China) ubicadas en la zona del metatarso y del
talén del usuario, respectivamente. Estas celdas permiten medir la tension
ejercida sobre los tendones bioinspirados durante el funcionamiento del
sistema. Para su acondicionamiento y digitalizacién, cada sensor se conec-
ta a un médulo HX711, el cual proporciona amplificacién y conversién
analdgica-digital (ADC) de 24 bits a 80 Hz. La lectura de los sensores se
gestiona mediante una placa Arduino Mega 2560, la cual integra el médulo
de adquisicién completo dentro de una caja impresa en 3D, disefiada para
proteger el circuito de impactos externos.

Los actuadores Dynamixel MX-106T cuentan con microcontroladores
internos ARM Cortex-M3 de 32 bits a 72 MHz, que permiten ejecutar
algoritmos integrados para control y monitoreo de los servomotores a una
frecuencia de 120 Hz. Estos motores se comunican a través de un bus TTL
(transistor-transistor logic) y reciben comandos digitales provenientes del
sistema principal. Para facilitar esta comunicacién, se emplea un conversor
USB a TTL (U2D2, Robotis, South Korea), que actiia como puente entre
los actuadores y el computador principal. La alimentacién directa de los
motores se realiza mediante un moédulo SMPS2 (Robotis, South Korea), el
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cual entrega la tension adecuada desde el modulo de potencia.

La unidad de cémputo principal estd constituida por un equipo Intel® NUC
con procesador i7-12700H, que ejecuta los algoritmos de control y su-
pervision del exoesqueleto en tiempo real. No obstante, para aplicaciones
portétiles, el sistema ha sido disefiado de forma modular para permitir el re-
emplazo de la NUC por una Raspberry Pi 5, manteniendo la compatibilidad
del stack de software embebido.

En cuanto a la sensdrica vestible, se integran dos unidades inerciales x-
IMU3 (100 Hz, x-io Technologies, Reino Unido), ubicadas sobre la pierna
y el antepié contralateral al exoesqueleto. Estos sensores permiten estimar
la cinemadtica del tobillo, y se comunican via WiFi directamente con el
computador principal. Adicionalmente, para la estimacién de pardmetros
dindmicos del usuario, se emplea una plantilla de presién OpenGo (100
Hz, Moticon, Alemania), la cual proporciona datos de fuerza vertical de
reaccion (VGRF), centro de presién (CoP) y mapa de presion plantar. Estos
datos se transmiten via Bluetooth a una tableta Samsung Galaxy Tab SM-
T580, que a su vez se conecta al computador central mediante una conexién
WiFi.

La Figura 4.12 muestra el esquema general de conexiones entre los médu-
los del sistema.

Software

El software que gobierna el funcionamiento del exoesqueleto fue desa-
rrollado sobre el entorno de trabajo Robot Operating System (ROS), en
su versidon Noetic Ninjemys. Esta plataforma proporciona una arquitec-
tura modular y escalable que facilita la integracién de multiples nodos
funcionales, permitiendo una comunicacidn eficiente entre procesos, asi
como el monitoreo y la depuracién en tiempo real durante la operacién del
dispositivo.

En el marco de esta tesis, se implement6 un paquete especifico disponi-
ble piblicamente en https://github.com/dagv21/ankle_exoskeleton, el cual
agrupa los nodos encargados del monitoreo, control y supervision de los
distintos subsistemas del exoesqueleto. Entre estos nodos se encuentran
aquellos destinados al control y monitoreo de los actuadores Dynamixel
MX-106T, desarrollados a partir de las librerias del paquete oficial Dy-
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Figura 4.12: Esquema de conexiones electrénicas del exoesqueleto. Se
ilustran las rutas de comunicacién y alimentacién entre los sensores, actua-
dores, microcontroladores y la unidad de cémputo principal.

namixel Workbench de Robotis. Asimismo, se incluyen nodos para la
adquisicién y procesamiento de datos provenientes de sensores inerciales,
celdas de carga y plantillas de presion.

Adicionalmente, se desarrollaron nodos para la estimacién de pardmetros
biomecanicos a partir de los datos sensoriales, asi como nodos especificos
para la ejecucion de algoritmos de control del dispositivo, incluyendo la
regulacion de rigidez y la asistencia activa, descritos con mayor detalle en
el Capitulo 5.
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Conclusiones

El presente capitulo expuso el disefio detallado del exoesqueleto de tobillo
desarrollado en esta tesis, orientado a ofrecer asistencia personalizada
durante la marcha. A partir de una serie de premisas funcionales y morfo-
l6gicas, se definieron los principios mecdnicos que guiaron la construccién
del sistema, los cuales se fundamentan en la emulacién del comportamiento
agonista-antagonista del sistema musculoesquelético humano mediante un
enfoque de rigidez variable.

Se describieron los modelos dindmicos que representan tanto el compor-
tamiento del dispositivo como su interaccién con el usuario, los cuales
sustentan la eleccion e implementacion del sistema de actuacién. El disefio
estructural fue realizado sobre una Ortesis pasiva modificada, a la que se
integraron componentes impresos en 3D y un sistema de actuacién con
servomotores de alto torque, permitiendo una configuracion versatil, ligera
y adaptable a distintos perfiles antropométricos.

Finalmente, se detall6 la integracion electrénica y de software del sistema,
incluyendo el desarrollo de una arquitectura modular basada en ROS que
permite la adquisicién de datos, el control del dispositivo y la supervision
de seguridad en tiempo real. El prototipo final constituye una platafor-
ma funcional preparada para su validacién experimental, y representa un
paso clave hacia la implementacién de estrategias de asistencia activa
personalizadas en escenarios reales.
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5.3.2 Modulacién del nivel de asistencia en funcién de
la potencia articular . . . . . ... ... ... .. 119

El presente capitulo describe la arquitectura completa del sistema de control
desarrollado para el exoesqueleto de tobillo, disefiada con el objetivo
de lograr una asistencia adaptativa, segura y eficiente durante la marcha
humana. Se presenta una estructura jerarquica distribuida en tres niveles:
(1) control de bajo nivel embebido en los actuadores, (2) control de medio
nivel basado en fuerza, correcién de dngulo y compliance, y una capa de
alto nivel orientada a la modulacién dindmica de la asistencia en funcién
del estado locomotor estimado.

Las estrategias de control desarrolladas en este capitulo se fundamentan
directamente en los modelos biomecdnicos, dindmicos y cinemadticos pre-
sentados en el capitulo 4. El disefio de los controladores considera las
propiedades mecdnicas del exoesqueleto, las condiciones de interaccion
con el usuario y los perfiles de marcha previamente modelados. Ademas, se
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incorpora un estimador continuo del vector de progreso de marcha, basado
en algoritmos de aprendizaje, cuya implementacion y validacién también
se presentan. Este estimador proporciona una sefial clave para la activacién
sincronizada y la modulacién adaptativa de la asistencia, permitiendo cerrar
el lazo de control desde la percepcion sensorial hasta la accién motora. A
través de esta integracion entre modelado, estimacién y control jerarquico,
se propone una arquitectura capaz de adaptarse al comportamiento del
usuario, optimizando la cooperacién humano-robot.

5.1 Control de bajo y medio nivel

5.1.1 Controlador de velocidad embebido en Dynamixel

El exoesqueleto de tobillo propuesto cuenta con un nivel de control bajo
embebido en los propios actuadores Dynamixel (modelo MX-106T). Este
esquema estd encargado de regular la velocidad angular de los motores
mediante un control tipo Proporcional-Integral (PI). La Figura 5.1 ilustra el
diagrama funcional del controlador de velocidad, tal como se encuentra im-
plementado internamente en los actuadores Dynamixel. En este esquema,
la sefial de velocidad deseada (V) es enviada desde el computador prin-
cipal a través de la interfaz de comunicacion, y posteriormente es suavizada
por un generador de perfil que limita la aceleracion. Este proceso busca
evitar cambios abruptos en la consigna que puedan afectar negativamente
la integridad mecénica del sistema, especialmente en escenarios de uso
prolongado o bajo carga variable (ROBOTIS Co., Ltd., 2025).

El controlador PI evalda continuamente el error entre la velocidad deseada
y la velocidad actual del motor, y genera una sefial de control proporcional
e integral que alimenta la etapa de modulacién por ancho de pulso (PWM).
Esta sefial se ajusta mediante limitadores internos antes de aplicarse al
motor, asegurando que la demanda de esfuerzo se mantenga dentro de los
margenes seguros para el sistema.

Ademas del nicleo PI, el controlador incluye un mecanismo de anti-windup
que previene la acumulacion excesiva de la componente integral en condi-
ciones de saturacion, mejorando asi la estabilidad del sistema (ROBOTIS
Co., Ltd., 2025). Tanto este mecanismo como el coeficiente interno de
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Figura 5.1: Diagrama de control de velocidad PI embebido en actuadores
Dynamixel. La sefial de velocidad deseada es procesada por un generador
de perfil, seguida por un controlador PI con anti-windup, limitadores y una
etapa de inversion PWM para el accionamiento del motor.

conversion entre unidades de posicién y velocidad (3) forman parte de
la arquitectura cerrada del actuador y no pueden ser modificados por el
usuario, ya que estan predefinidos en el disefio interno del sistema.

Cabe destacar que las ganancias del controlador PI interno (K, = 0,7812
y K,; = 0,0293) no fueron modificadas, utilizindose los valores por
defecto proporcionados por el fabricante en el firmware del Dynamixel
MX-106T.

5.1.2 Controladores de Fuerza, Angulo y Compliance
para el nivel medio

El control de nivel medio del exoesqueleto propuesto tiene como objetivo
principal modular la interaccién entre el usuario y el dispositivo, ajustando
dindmicamente las referencias de actuacién en funcién del estado meca-
nico del sistema, la cinemadtica articular y las condiciones de contacto. A
diferencia del control embebido de velocidad descrito anteriormente, esta
capa de control se ejecuta en el computador principal, utilizando como
base las estimaciones sensoriales y cinematicas provenientes de sensores
inerciales y celdas de carga.

El sistema propuesto estd compuesto por tres lazos funcionales principales:
(1) control de fuerza en los tendones, (2) control de dngulo articular, y (3)
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control de compliance a través de un médulo de admitancia. Cada uno de
estos lazos opera de manera independiente pero coordinada, compartiendo
informacioén sobre el estado del sistema y generando referencias para los
actuadores en tiempo real.

La Figura 5.2 presenta el diagrama de flujo general del sistema de control
de medio nivel. Este esquema integra la 16gica operativa de cada lazo
de control (fuerza, dngulo y compliance), mostrando cémo las distintas
seflales sensadas y calculadas (i.e., fuerzas netas, errores articulares y
torques medidos) son procesadas para generar las referencias de velocidad
final que alimentan a los motores del exoesqueleto.

F deseadai 0 deseadai

Estimador de Ajuste de Controlador
Fuerza para i de Admitancia
i (])3 Fuerzas R?ferenmg’por Torque
F Frontal F Posterior N;E:S nferaceion A“g'.llo medido
deseada deseada medicas medido
v VY FFrontal l l P
Controlador\s2{urada Loglca. fle
— Logica de Seleccion
PD Saturacion de Motor
F Posterior Error
Velocidad Angulo

saturada
Frontal

Velocidad Velocidad
Posterior Posterior

Controlador

de Angulo
Motor Motor BD -
Frontal Posterior Velocidad
Frontal

Figura 5.2: Diagrama de flujo del sistema de control de medio nivel. Se
muestran los tres médulos principales (fuerza, dngulo y admitancia), la
secuencia de procesamiento de sefiales y las salidas de velocidad que se
aplican a los actuadores.

El diagrama anterior proporciona una visién simplificada de la 16gica
funcional del sistema de control de medio nivel. Para una representacién
mas detallada e integrada, la Figura 5.3 muestra el esquema completo que
incluye tanto los controladores de medio nivel (fuerza, dngulo y complian-
ce) como el lazo de bajo nivel embebido en los actuadores. Ademds, se
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incorpora el modelo mecdnico del exoesqueleto, permitiendo visualizar
las interacciones fisicas y computacionales que se establecen entre los
distintos modulos del sistema durante la operacién. Esta arquitectura con-
junta refleja la implementacién real del controlador en el entorno robético
propuesto.

Control de Fuerza en los Tendones

El primer objetivo del control de medio nivel es regular la fuerza de tensién
minima (Frrgesireq) €n los tendones anterior y posterior, garantizando una
distribucién equilibrada que permita la generaciéon de torque deseado o
de torque nulo en estado de reposo. Dado que el sistema posee geometria
asimétrica, con longitudes distintas entre metatarso (I 4) y taloén (I 4), se
implementa un estimador de fuerza que ajusta las referencias de tensién
deseadas segun la relacién geométrica entre los brazos de palanca.

Para cada tenddn, se emplea un controlador PD independiente, cuya sefial
de salida corresponde a la velocidad de referencia enviada al motor corres-
pondiente (Vrr y Vpr). Esta sefial se actualiza en tiempo real en funcién
del error de fuerza, definido como la diferencia entre la fuerza deseada y la
fuerza medida por sensores de carga (Fyr y Fyp). La ecuacién general
que rige el comportamiento de este controlador estd dada por:

d(de - FNw)

Vor = Kp(Fpa — Fnz) + Kp 7

5.1)

donde x representa el lado de actuacion que se estd controlado.

La estructura del controlador considera casos diferenciados para el en-
rollamiento y desenrollamiento del tendén, ajustando dindmicamente las
ganancias proporcional (K p) y derivativa (K p). Estas ganancias fueron de-
terminadas experimentalmente a través de un proceso iterativo de prueba y
error. Inicialmente, se establecieron valores conservadores para Kp y Kp
con el objetivo de evitar oscilaciones mecdnicas, observando la respuesta
dindmica del sistema ante diferentes magnitudes de perturbacién. Poste-
riormente, se incrementaron gradualmente estas ganancias hasta alcanzar
un compromiso adecuado entre tiempo de establecimiento, estabilidad y
robustez frente a cambios en la carga.

Dado que el comportamiento del sistema difiere segtn el sentido de la
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Figura 5.3: Esquema general de control de bajo y medio nivel del exoesqueleto de tobillo, incluyendo control de

fuerza, correccién angular y admitancia, junto con el modelo mecénico del sistema.
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actuacion (enrollamiento vs. desenrollamiento), se establecieron dos con-
juntos de ganancias:

= Tendon frontal:

* Enrollamiento: Kp = 4,0, Kp = 0,25

e Desenrollamiento: Kp = 1,33, Kp = 0,125
= Tendon posterior:

* Enrollamiento: Kp = 2,5, Kp = 0,25

¢ Desenrollamiento: Kp = 1,25, Kp = 0,083

Estas ganancias fueron seleccionadas para mantener el error de fuerza
dentro de un umbral aceptable sin inducir oscilaciones ni resonancias
mecénicas. Ademds, se incorpord un factor de escalamiento dindmico
(gain factor) que ajusta la magnitud de la accién de control en funcién de
la fuerza deseada, permitiendo reutilizar el mismo conjunto de ganancias
para diferentes perfiles de asistencia.

El controlador también incluye l6gica de saturacién progresiva en funcion
del error angular estimado en el tobillo, modulando la fuerza maxima
permitida en cada tendén mediante una interpolacién ponderada por el
valor absoluto del error (). Esta estrategia evita que la fuerza generada
por el sistema de fuerza entre en conflicto con el controlador de angulo
cuando ambos se encuentran activos simultdneamente.

Control de angulo articular

El segundo objetivo del sistema es realizar una correccidn activa del dngulo
articular del tobillo en caso de desviaciones respecto a una referencia
cinemadtica deseada . El dangulo actual (/) se estima mediante un sistema
de fusidn sensorial que combina informacién de las unidades inerciales
integradas en el dispositivo, mientras que la referencia (6, r) representa un
valor objetivo adaptado al patrén de marcha fisioldgico o a una trayectoria
impuesta.

La sefial de error angular 0= 0rcf — 0 se emplea como entrada de un
controlador PD cuya salida corresponde a una velocidad de actuacién. Esta
sefial se transforma en comandos de velocidad para los motores del sistema
(Vro y Vpg). La ecuacién que rige el controlador de angulo articular esta

93



CAPITULO 5

dada por:

do

dt
donde z representa el motor que se estd controlando.

Voo = Kpf+ Kp (5.2)

La arquitectura de este controlador incorpora una légica de conmutacién
(switching) que determina qué motor debe intervenir segun el signo del
error angular. Si 0> 0, se activa el motor frontal; si 0 < 0, se activa el
motor posterior; y si 0 = 0, ambos motores se mantienen inactivos. Esta
estrategia permite evitar redundancias y aplicar una correccion focalizada
Unicamente en el sentido requerido.

Para ambos motores en este controlador se establecieron ganancias simétri-
cas, seleccionadas mediante un proceso experimental de prueba y error. Se
evaluaron distintas combinaciones hasta identificar aquellas que garantiza-
ban una respuesta rapida y estable, sin oscilaciones ni sobreimpulsos. Los
valores finales adoptados fueron:

= Motor frontal y posterior: Kp = 450,0, Kp = 50,0

Durante el proceso de sintonizacidn, se observé que la inclusién de una
componente integral (/K1) no aportaba mejoras significativas y, en cambio,
aumentaba el riesgo de acumulacién en el error (wind-up). Por este motivo,
se optd por una estructura PD pura, lo cual fue suficiente para garantizar
un seguimiento preciso del dngulo articular sin comprometer la estabilidad
del sistema.

Finalmente, la salida del controlador se envia como referencia de velocidad
al motor correspondiente, sincronizandose con los lazos de control de
fuerza y compliance descritos previamente, en un esquema jerarquico y
modular.

Control de admitancia

El tercer mddulo del control de medio nivel corresponde a un lazo de
compliance basado en un modelo de admitancia, que modula la rigidez
aparente del sistema de asistencia en funcién de la interaccion fisica entre el
exoesqueleto y el usuario. A través de este enfoque, se mejora la seguridad
y confortabilidad del sistema, especialmente durante tareas de marcha en
terreno variable o ante movimientos inesperados del usuario.
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El modelo de admitancia implementado describe la relacion entre el tor-
que neto aplicado sobre la articulacién (7) y el desplazamiento angular
inducido por compliance (Af), de acuerdo con una ecuacién diferencial
de segundo orden dada por:

MO+ BO+KO=r (5.3)

donde M es el término de inercia aparente, B es el coeficiente de amorti-
guamiento y K representa la rigidez virtual del sistema.

Los pardmetros utilizados fueron seleccionados empiricamente a través
de pruebas iterativas, observando la respuesta del sistema bajo distintas
condiciones de carga y movimiento. Los valores tipicos utilizados fueron:

= Masa virtual: M = 0,2 kg-m?
= Amortiguamiento: B = 8,0 N-m-s/rad
= Ganancia de rigidez: K444, = 400,0 N-m/rad

Este médulo es particularmente ttil para evitar la generacion de fuerzas
excesivas en condiciones donde el usuario ofrece resistencia pasiva, permi-
tiendo que el sistema ceda parte del movimiento en lugar de imponer una
trayectoria rigida.

5.2 Estimador del vector de progreso de mar-
cha

El andlisis cuantitativo de la marcha es fundamental tanto para la compren-
si6n de desérdenes locomotores como para la evaluacién de intervenciones
clinicas y tecnoldgicas (Hulleck et al., 2022; Quintero et al., 2017; Russo
et al., 2025). Tradicionalmente, esta estimacion se ha realizado mediante
sistemas de captura de movimiento y plataformas de fuerza en entornos de
laboratorio controlados, lo cual limita su aplicabilidad en contextos reales
(J. Chen et al., 2018; Gurchiek et al., 2019; Kidzinski et al., 2019).

La incorporacién de sensores portables (por ejemplo, IMUs, plantillas de
presion, acelerémetros montados en el calzado y textiles inteligentes) y
técnicas avanzadas de aprendizaje automatico ha permitido desarrollar
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métodos no invasivos y en tiempo real para el monitoreo de la marcha
(Avellar et al., 2023; Gholami et al., 2020; Jo et al., 2025; Moghadam et al.,
2023; Wei & Wu, 2023; W. Zhang et al., 2023).

En este contexto, esta seccién presenta el desarrollo de un estimador
continuo del vector de progreso de marcha (GPV, por sus siglas en inglés),
basado en sensores inerciales y modelos de regresion estadistica y profunda.
A diferencia de métodos discretos centrados en eventos como el contacto
de talén o el despegue del pie (Gholami et al., 2020; Wouda et al., 2018),
el GPV ofrece una representacion continua del avance locomotor, ttil tanto
para el control de dispositivos de asistencia (Vu et al., 2020; Wei & Wu,
2023) como para la caracterizacién biomecdnica detallada (Gurchiek et al.,
2019; Kidzinski et al., 2019). Esta aproximacion resulta especialmente
valiosa para entornos clinicos, donde la personalizacién de la asistencia
requiere informacioén granular sobre la evolucién temporal del ciclo de
marcha (Lambrecht et al., 2017).

5.2.1 Metodologia

Participantes

Este trabajo involucré a 10 participantes sanos (véase la Tabla 5.1) confor-
me a los criterios de inclusion y exclusién descritos a continuacién:

= Criterios de inclusion: Ausencia de trastornos musculoesqueléticos
o neuroldgicos diagnosticados, capacidad para caminar de forma
independiente sin dispositivos de ayuda, y visién normal o corregida
a normal.

= Criterios de exclusién: Condiciones médicas inestables o comorbi-
lidades que pudieran afectar la marcha, asi como alteraciones cogni-
tivas o de comunicacion severas que impidieran seguir instrucciones
o completar el protocolo.

Plataforma Experimental y Recoleccion de Datos

Los participantes fueron equipados con dos tipos de sensores portatiles
para capturar datos biomecdnicos, especificamente la fuerza de reaccién
vertical del suelo (VGRF, por sus siglas en inglés), el centro de presién
(CoP) y la cinemadtica del tobillo en el plano sagital. Las mediciones se
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obtuvieron utilizando plantillas de presién (OpenGo, Moticon, Alemania)
y un par de unidades de medicién inercial (x-IMU3, x-io Technologies,
Reino Unido) colocadas en la pierna y en la punta del pie del lado no
dominante.

Tras la instrumentacion, los participantes realizaron pruebas de caminata de
6 minutos (6MWT) en una cinta a cuatro velocidades de marcha distintas.
La primera condicién correspondié a la velocidad propia (véase Tabla 5.1),
determinada individualmente mediante la prueba de caminata de 10 metros
(10MWT). La segunda condicion fue la velocidad patoldgica, definida en
la literatura como 2,1 km/h. Ademas, los participantes caminaron a una
velocidad intermedia (1,4 km/h) y a una velocidad lenta (1,0 km/h). Las
velocidades incluidas en este experimento fueron aleatorizadas para todos
los participantes (véase Tabla 5.1).

Un ordenador NUC (i7-12700H, Intel, EE.UU.) con el sistema Robot
Operating System (ROS) versién Noetic adquiri6 y registré los datos de los
participantes. Ambos sensores transmitieron datos de forma inaldmbrica
al ordenador con una frecuencia de muestreo de 100 Hz. Los flujos de
datos adquiridos se registraron en archivos bag de ROS para su posterior
pre-procesamiento, entrenamiento y validacién.

Preprocesamiento de Datos

En una etapa preliminar, las pruebas registradas se agruparon y particio-
naron para generar archivos bag especificos por participante para entre-
namiento y validacién en tiempo real. Para cada velocidad de marcha
evaluada en este estudio, los bags de entrenamiento contenian el 70 % de
los datos, mientras que los de validacién comprendian el 30 % restante.

Los datos de los sensores en bruto, incluyendo vGRF, CoP y dngulo del
tobillo, se extrajeron de los archivos bag de entrenamiento e interpolaron
para asegurar la sincronizacién temporal. A continuacion, se calcularon sus
derivadas temporales empleando diferencias de primer orden con relleno
cero para preservar la consistencia en longitud. Todas las sefiales fueron
filtradas con un filtro Butterworth de tercer orden: frecuencia de corte de 5
Hz para fuerza, dngulo y CoP, y de 10 Hz para sus derivadas.

El vector continuo de progreso de marcha (0-100 %) se estim¢ offline a
partir de la vGRF normalizada mediante la deteccion de transiciones entre

98



ARQUITECTURA DE CONTROL

las fases de apoyo y balanceo. Se aplicé un umbral de 0,04 a la fuerza
normalizada: valores por debajo de ese umbral indicaban apoyo y valores
por encima, balanceo. A partir de estas transiciones, el progreso de la
marcha se asignd de forma lineal, con la fase de apoyo correspondiente a
0-60 % y la fase de balanceo a 60-100 %.

Los datos etiquetados se segmentaron posteriormente en ciclos de marcha
individuales y se realiz6 un andlisis de consistencia para seleccionar las
muestras mas representativas. Especificamente, se seleccionaron el 90 %
superior de los ciclos que presentaron la mayor correlacién (es decir, la
interseccion de las medidas de similitud basadas en fuerza y dngulo) para
el proceso de entrenamiento.

Modelos de Estimacion del Vector de Progreso de Marcha

Todos los modelos propuestos que se describen a continuacién fueron
disefiados para realizar estimaciones supervisadas del vector de progreso
continuo de la marcha, definido como y(¢) € [0, 100], donde ¢ denota el
indice de tiempo interpolado. La entrada en cada instante de tiempo fue un
vector de caracteristicas de cinco dimensiones definido como:

x(t) = [VGRF(t) VGRFE(t) 6(t) 60(t) CoP(t)] (5.4)

que comprende la fuerza de reaccion vertical del suelo (vGRF), su derivada
temporal (VGRF), el angulo de la articulacion del tobillo (#) y la velocidad
angular () en el plano sagital, y el centro de presién (CoP).

Se empled un reparto estdndar de 80/20 para entrenamiento y prueba de
los modelos, con la semilla aleatoria fijada en 42 para asegurar reprodu-
cibilidad. Durante el entrenamiento se monitorizaron los errores medios
cuadraticos (MSE) tanto de entrenamiento como de validacién para de-
tectar sobreajuste y guiar el ajuste de hiperparametros. Cada modelo fue
entrenado individualmente para cada participante con el fin de abordar la
variabilidad entre sujetos y asegurar el aprendizaje de patrones de marcha
especificos de cada individuo.

Regresores Clasicos de Aprendizaje Automatico: Esta categoria inclu-
yo tres regresores cldsicos: (1) un Gradient Boosting Regressor (GBR), (2)
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un Random Forest Regressor (RFR), y (3) un Voting Regressor (VR) que
combina una regresion lineal y dos aprendices basados en arboles.

El GBR se configur6 con 100 etapas de impulso (boosting), tasa de apren-
dizaje de 0,1 y profundidad méaxima de arbol de 9. Estos hiperpardmetros
se eligieron basdndose en el rendimiento empirico en pruebas preliminares.
Para monitorizar la generalizacidn, las pérdidas de entrenamiento y valida-
cién se registraron a lo largo de las iteraciones de impulso. E1 RFR empled
100 arboles de decisién con muestreo bootstrap y criterios de seleccion
de caracteristicas por defecto. Finalmente, el VR integré un modelo de
regresion lineal con los modelos GBR y RFR previamente descritos, com-
binando sus salidas mediante votacion suave. Para el entrenamiento, tanto
el RFR como el VR llevaron a cabo un procedimiento de pasada unica,
evaluando su desempefio tras el entrenamiento.

Una descripcién general de los modelos, incluyendo sus hiperpardme-
tros clave, aprendices base y caracteristicas de disefio, se presenta en la
Tabla 5.2.

Tabla 5.2: Resumen de los regresores clasicos de aprendizaje automético y
sus principales ajustes

Hi amet N .
Modelo lper‘pal"ame ros Aprendices base Caracteristicas especiales
principales
Gradient Nestimators = 100,
B i 1 i =0,1 p Pérdi iccid
oosting earning_rate=0,1, Arboles de decision erfllda de pre.dlccm.r}
Regressor | max_depth=9, registrada por iteracion
(GBR) random_state=42
Rand .
andom Entrenamiento de pasada
Forest Testimators = 100, K . ) . . .
Arboles de decisiéon  unica, sin registro por
Regressor | random_state=42 etapa
(RFR) P
Voti . Ensemble de votaci6
oung (parametros de Regresion lineal, fisempble de votacion
Regressor . suave de modelos
modelos previos) RFR, GBR i
(VR) heterogéneos

Modelos de Aprendizaje Profundo: Esta categoria comprendié cua-
tro arquitecturas neuronales: una red Long Short-Term Memory (LSTM)
apilada, una red recurrente de dos capas basada en LSTM (RNN), un
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hibrido convolucional-recurrente (CNN-LSTM) y un modelo autorregre-
sivo exdgeno no lineal con atencién (NARX). Para todos los modelos
profundos, las caracteristicas se estandarizaron mediante normalizacién
con z-score (es decir, media cero y varianza unitaria). La optimizacion
emple6 el algoritmo Adam con tasa de aprendizaje de 10~* y pérdida de
error medio cuadratico. Los mini-lotes fueron de tamaiio 32, entrenando
hasta 1000 épocas con parada temprana (early stopping).

A" Adam LR 10+ B Adam LR 10+ C Adam LR 10 D AdamLR 10*

! Input ) ’\, Input H

LSTM (100)
ReLU
p: 0.2
LSTM (50)
ReLU
p: 0.2
Dense (1)
Linear

1D (128,3
b
ReLU
MaxPoollD (2) p: 0.3
p: 0.3 .
Conle664,3) Self-Attention
ReLl
MaxPool1D(2) Concatenate
10.3
LS (G0 Dense (32

Dense (32
ReLlS ) p: 0.3

102
val_loss ( Dense (1) )
patience: 10 val_loss Diril:gaf-l) Linear

patience: 10 val loss
patience: 10 patience: 10

Figura 5.4: Arquitecturas de aprendizaje profundo implementadas para
la estimacidén del progreso de marcha. (A) LSTM, (B) RNN, (C) Hibri-
do CNN-LSTM, y (D) NARX con atencién. Todos los modelos fueron
entrenados usando el optimizador Adam (tasa de aprendizaje = 10~%),
tamafio de lote = 32, hasta 1000 épocas, pérdida MSE, y parada temprana
basada en pérdida de validacion (20 % de division). Las entradas fueron
estandarizadas con normalizacidn z-score

A) LSTM: Este modelo contenia dos capas LSTM apiladas con 100
y 50 unidades, activaciones ReLLU y capas de abandono (dropout)
con tasa de 0,2 aplicadas tras cada capa recurrente. Una neurona
de salida lineal gener6 la prediccion de regresion (véase la Figura
5.4A). Se emple6 parada temprana basada en pérdida de validacién
con paciencia de 10 épocas.

B) RNN: Como linea de base recurrente, esta arquitectura consistié en
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dos capas LSTM con 128 y 64 unidades respectivamente, activacio-
nes tanh, cada una seguida por una capa Dropout (tasa 0,3), una capa
densa con 32 unidades ReLLU y una neurona de salida lineal (véase
la Figura 5.4B). Se aplic6 parada temprana basada en pérdida de
validacién con paciencia de 10 épocas.

C) CNN-LSTM: La red combiné procesamiento convolucional y re-
currente, con dos bloques de convolucién temporal de 128 y 64
filtros, seguidos por una unica capa LSTM de 50 unidades. Cada
bloque fue seguido por un Dropout (tasa 0,3), una capa densa con
32 unidades ReLLU y una neurona de salida lineal (véase la Figura
5.4C). Se aplic6 parada temprana basada en pérdida de validacion
con paciencia de 5 épocas.

D) NARX: Este modelo feed-forward integré un mecanismo de aten-
cién para mejorar la representacidon temporal de caracteristicas en
cada instante. La arquitectura incluy6 una capa densa de 64 unidades
ReLU, seguida por un bloque de auto-atencién cuyo resultado se
concatend con la representacion original. La salida pasé por una
segunda capa densa de 32 unidades ReLU y una neurona de salida li-
neal (véase la Figura 5.4D). Se aplicé Dropout de 0,3 tras la primera
y segunda capas densas. La parada temprana monitoriz6 la pérdida
de entrenamiento con paciencia de 10 épocas.

Validacién en Tiempo Real

Para evaluar el desempefio de los modelos en un escenario en tiempo
real, los archivos bag de validacion se reproducian utilizando el paquete
rosbag de ROS a la frecuencia de adquisicién original, simulando la
transmision de datos en vivo desde sensores portables. Estos bags contenian
sefiales sincronizadas en el tiempo incluyendo fuerza de reaccién vertical
del suelo (vGRF), angulo de tobillo en el plano sagital y centro de presién
(CoP).

A medida que los datos llegaban a cada nodo de ROS, se calculaban en
tiempo real las derivadas correspondientes (es decir, derivada de la vVGRF y
velocidad angular del tobillo). Cada algoritmo se ejecutaba secuencialmen-
te en un nodo aislado, estimando el vector de progreso de marcha a partir
de las caracteristicas de entrada transmitidas y derivadas. Las predicciones
generadas se publicaban como topics de ROS y se registraban para anlisis
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posterior.

Este montaje permitié6 emular un escenario en tiempo real, asegurando
que cada modelo funcionara bajo condiciones de entrada consistentes y
reproducibles, a la vez que preservaba la arquitectura prevista para su
despliegue en vivo.

Analisis de Datos

Este trabajo analizé el rendimiento de cada modelo en las predicciones de
salida durante las etapas de entrenamiento y validacién en tiempo real. Para
la fase de entrenamiento, al final del entrenamiento del modelo, se guarda-
ron las predicciones y los valores reales del progreso de marcha. Durante
la validacién en tiempo real, los registros de los bags de ROS almacenaron
las salidas del modelo para un andlisis offline usando MATLAB R2023b
(MathWorks, EE.UU.).

Las métricas de rendimiento incluyeron error medio cuadritico (MSE),
raiz del error medio cuadritico (RMSE), error medio absoluto (MAE) y el
coeficiente de determinacién (R?). Durante el entrenamiento se registraron
los valores finales de las pérdidas de entrenamiento y validacién para
evaluar el ajuste del modelo. Ademads, para evaluar el comportamiento de
sobreajuste, este estudio incluyé un andlisis de entrenamiento incremental
usando porciones del 10 %, 20 %, 40 %, 60 %, 80 % y 100 % del conjunto
de entrenamiento (es decir, el 70 % del total de pruebas).

Para la validacion en tiempo real y ademds de las métricas estdndar, el ciclo
de marcha fue segmentado en fases de apoyo y balanceo para una evalua-
cion offline mas detallada. Asi, las métricas de rendimiento se calcularon
por separado para cada sub-fase. El andlisis también incluy6 el nimero
de puntos de datos correctamente clasificados y el retraso temporal entre
el vector de progreso predicho y el real, 1o cual proporcioné informacién
sobre la capacidad de respuesta y precision del modelo bajo condiciones
de despliegue realistas.

Para comparar cuantitativamente los algoritmos, cada métrica fue clasifi-
cada de 1 (mejor) a 6 (peor) entre los seis modelos probados. Se calculd
una puntuacién de desempefio general promediando las clasificaciones en
todas las métricas. Este enfoque permitié una comparacién normalizada
entre indicadores de rendimiento heterogéneos y facilité la identificacion
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de los modelos mas efectivos para la estimacién del progreso de marcha
en tiempo real.

En términos estadisticos, el andlisis de las métricas evaluadas incluyé dos
partes: (1) entre algoritmos, usando valores promediados por velocidad
(un valor por sujeto x algoritmo), y (2) entre velocidades dentro de cada
algoritmo, usando todos los datos disponibles (un valor por velocidad x
sujeto). Primero, se aplicé la prueba de Shapiro—Wilk para determinar
la distribucién de ambos conjuntos de datos, con p > 0,05 indicando
normalidad. Posteriormente, para identificar diferencias estadisticas entre
los grupos (p < 0,05), las métricas con distribucién normal emplearon
la prueba ANOVA, mientras que las métricas no normales utilizaron la
prueba Friedman. Finalmente, para los casos con diferencias significativas,
se realizaron comparaciones por pares post hoc usando la prueba t (con
correccion de Holm) tras ANOVA, y la prueba de Wilcoxon (con correccién
de Bonferroni) tras Friedman. Todas las pruebas estadisticas se ejecutaron
en RStudio2025 (Posit Software, EE.UU.).

5.2.2 Resultados

Sobreajuste de los Modelos

La Figura 5.5 muestra la brecha de generalizacién (es decir, la diferencia
entre la pérdida de validacion y la de entrenamiento) y el coeficiente de
determinacién (R?) en funcién del tamafio del conjunto de datos. Los
regresores cldsicos mostraron brechas de generalizacion pequefas y de-
crecientes al incluir mas datos de entrenamiento (véase la Figura 5.5A).
Especificamente, considerando la pendiente estimada mediante regresién
lineal entre la brecha de generalizacion y el porcentaje de entrenamiento
utilizado, el GBR present6 el valor negativo mas pronunciado (-0,167),
seguido del Voting Regressor (-0,065) y el Random Forest (-0,024). En
contraste, todos los modelos de aprendizaje profundo mostraron pendientes
positivas, lo que indica que las pérdidas de validacién son menores que
las de entrenamiento (véase la Figura 5.5A). Entre ellos, el NARX mostr6
la mayor sensibilidad (pendiente = 0,366), mientras que el CNN, LSTM
y RNN exhibieron incrementos moderados (pendientes = 0,139, 0,155 y
0,209, respectivamente).
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Por otra parte, en términos de R? (Figura 5.5B), el CNN alcanzé la mayor
precision predictiva (R? 2~ 0,99 con el 100 % del subconjunto de entrena-
miento), seguido por LSTM y RNN (R? ~ 0,96). El NARX present6 la
mayor variacién, comenzando en R? = 0,90 con el 10 % de los datos y
alcanzando 0,95 con el 100 %. Los regresores cldsicos mantuvieron un ren-
dimiento estable en el rango de 0,96-0,97 a lo largo de todos los tamafios
de conjunto, lo que indica una menor sensibilidad a la disponibilidad de
datos.
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Figura 5.5: Brecha de generalizacion (parte A) y R? (parte B) segtin el
tamafio del conjunto de entrenamiento para todos los modelos propuestos.

Etapa de Entrenamiento

La Tabla 5.3 resume el rendimiento en la etapa de entrenamiento para
cada modelo, informando media y desviacién estandar para RMSE, MAE,
R?, pérdida de entrenamiento y de validacién, asi como el tiempo total de
entrenamiento. Se calculd una puntuacién compuesta, basada en métricas
seleccionadas (resaltadas), para apoyar la clasificacion de los modelos.

En general, el CNN obtuvo la mejor puntuacién (i.e., 2,00) entre todos
los modelos, comprendiendo los minimos errores, R2, y valor de pérdida
de validacién. Sin embargo, este modelo requiri6 uno de los mayores
tiempos de entrenamiento para lograr estos resultados. En contraste, el
GBR report6 el menor tiempo de entrenamiento (27.,7 & 1,49 s) y obtuvo
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Tabla 5.3: Rendimiento en la etapa de entrenamiento para cada modelo. Menor es mejor para RMSE, MAE y
pérdida; mayor es mejor para R2. Los parametros resaltados con celdas coloreadas fueron incluidos en el cdlculo de
la puntuacion final. La escala de color indica la clasificacion relativa de mejor (claro) a peor (oscuro).

Tiempo de . 3 L 3
Modelo RMSE MAE R? Pérdida Entrenamiento Pérdida Validacion | Puntuaciéon
Entrenamiento (s)

CNN 707.02 +289.64 | 289 +0.87 1.73£0.31 0.99 £ 0.01 10.56 + 4.95 2.00
GBR 27.87 +1.49 479 £0.54 2.77£042 0.97 £ 0.01 15.79 £ 3.75 23.17 +£5.03 2.20
RFR 37.53 £ 1.95 495£0.56 2.76 £0.41 0.97 £+ 0.01 3.44 +£0.74 2477 £+ 5.39 2.40
LSTM | 1104.80 4 365.96 4.00
RNN PO AVRC U 5.26 + 0.58 3.29 £043 0.96 & 0.01 57.10 £5.71 28.28 + 6.28 5.00
VR 65.01 +=3.91 6.71 £0.55 4.92+043 45. . 6.20
NRAX | 668.21 + 124.68 IRV RRCR: YA R X0 69.77 £+ 6.10 6.20
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el segundo mejor desempefio en la mayoria de las métricas. RFR y VR
mostraron equilibrios variados entre precision y coste computacional. Otros
modelos de aprendizaje profundo presentaron comportamientos diversos
en el entrenamiento, con NRAX y RNN alcanzando niveles similares de
desempefio en términos de ajuste métricas, pero diferentes en perfiles de
pérdida y puntuacion total.

Validacion en Tiempo Real

Para ilustrar el comportamiento de los algoritmos propuestos bajo con-
diciones de tiempo real, la Figura 5.6 muestra las salidas estimadas del
progreso de marcha de todos los modelos frente a la sefial de referencia.
En general, los algoritmos reproducen la dindmica ciclica del progreso de
la marcha con distintos grados de precision y suavidad. No obstante, los
regresores clasicos, asi como los modelos LSTM y RNN, evidenciaron un
retraso en la deteccién del valor inicial de la fase de apoyo. En contraste,
CNN y NARX exhibieron respuestas mas inmediatas al inicio de la fase
de apoyo, aunque con distintos niveles de variabilidad en las predicciones
posteriores.

A

100
80
60
40

20

Progreso de marcha (%)

722 724 726 728 730 732 722 724 726 728 730 732
Tiempo (s) Tiempo (s)

[ RFR = GBR—VR —~ LSTM-- RNN— CNN—-NARX |

Figura 5.6: Respuestas tipicas en tiempo real de los algoritmos propuestos
frente a la sefial de referencia del progreso de la marcha. El ejemplo
corresponde al sujeto 5 en la condicién de velocidad propia, ilustrando
patrones representativos en regresores clasicos (parte A) y modelos de
aprendizaje profundo (parte B).
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En cuanto al rendimiento para todos los modelos propuestos (regresores
clasicos y algoritmos de aprendizaje profundo), la Figura 5.7 muestra el
error medio cuadratico (RMSE) y el error medio absoluto (MAE) a través
de las fases de apoyo y balanceo, y el coeficiente de determinacién (R?)
para todo el ciclo de marcha. Valores menores de RMSE y MAE indican
predicciones mds precisas por fase, mientras que valores mayores de R?
denotan mejor acuerdo global con la trayectoria de marcha basada en
referencia.

0(7/
7.5

MAE “~— RMSE MAE ~ RMSE
Balanceo Balanceo  Balanceo Balanceo

[~ RFR== GBRmm VR == LSTMe= RNNwmm= CNNmm NARY

Figura 5.7: Resumen del error de prediccion en tiempo real a través de
las fases de marcha para todos los modelos considerados. La Parte A
(izquierda) presenta el desempefio de los regresores clasicos (i.e., RFR,
GBR y VR), mientras que la Parte B (derecha) incluye los modelos basados
en aprendizaje profundo (i.e., LSTM, RNN, CNN y NARX). RMSE y
MAE se reportan por separado para la fase de apoyo y la fase de balanceo,
mientras que R? refleja el ajuste del modelo a lo largo del ciclo completo.

Los modelos de regresion cldsicos demostraron un rendimiento compara-
ble al de algunos enfoques de aprendizaje profundo durante la validacién
en tiempo real. Entre los algoritmos clésicos, el GBR obtuvo resultados
aceptables, reportando el valor més alto de R? entre todos los modelos. Es-
pecificamente, este regresor obtuvo valores de RMSE y MAE de 4,2y 2,7
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en la fase de apoyo, y de 7,3 y 5,5 en la fase de balanceo, respectivamente.
Este desempefio fue similar al del RFR y casi igual al de los modelos de
aprendizaje profundo LSTM y RNN. En contraste, VR y NARX eviden-
ciaron los resultados mas débiles, con los valores mas bajos de R? y los
mayores errores en las fases de apoyo y balanceo. En general, el CNN
mostr6 un desempefio consistente en ambas fases de marcha, alcanzando
errores de 2,8 % (MAE) y 3,5 (RMSE) para la fase de apoyo, y 3,8 %
(MAE) y 4,6 (RMSE) para la fase de balanceo. De igual modo, el coefi-
ciente de variacion para el ciclo total alcanz6 0,8. La Tabla 5.4 ofrece un
resumen detallado de la media y desviacion estdndar de estas métricas para
el ciclo completo, asi como para las fases de apoyo y balanceo.

En términos de la puntuacién compuesta, el CNN alcanzé el mejor valor
general (1,78), impulsado por los menores errores en las fases de apoyo,
balanceo y el ciclo completo, salvo para el MAE durante la fase de apoyo
(véase la Tabla 5.4). Aunque su R? se ubicé en cuarto lugar entre los
modelos, la diferencia con el mejor valor fue 0,01, lo que indica una brecha
insignificante en poder explicativo. Entre los regresores clasicos, el GBR
obtuvo la mayor puntuacién (tercer lugar general), respaldado por el mejor
R? y el menor MAE en la fase de apoyo de todos los algoritmos.

En lo que respecta a la frecuencia del algoritmo, los modelos de aprendizaje
profundo operaron en general a valores menores en comparacion con los
regresores cldsicos (véase la Tabla 5.4). Concretamente, el CNN alcanzd
la mayor frecuencia entre los modelos de aprendizaje profundo, con 22
Hz, lo que corresponde a un promedio de 39 muestras estimadas por ciclo
de marcha (27 durante apoyo y 12 durante balanceo). Por otra parte, los
regresores cldsicos registraron una frecuencia mayor cercana a 41 Hz,
estimando alrededor de 61 muestras (43 para apoyo y 18 para balanceo).
No obstante, estos métodos clasicos presentaron mayor variabilidad en la
estimacion de muestras, con cambios entre 25 % y 33 % para ambas fases.

En términos estadisticos, las pruebas de Shapiro-Wilk determinaron que los
errores y el coeficiente de variacion siguieron una distribuciéon normal (p >
0,05), salvo por el R? para CNN, GBR y VR, y el MAE para CNN (véase
la Tabla 5.4). De esta forma, las pruebas ANOVA y Friedman mostraron
diferencias significativas para todas las métricas (i.e., RMSE, MAE, y R?),
excepto para el R? en el ciclo total de marcha. La Tabla 5.5 resume la
comparacion estadistica entre algoritmos para las métricas evaluadas en

109



CAPITULO 5

Tabla 5.4: Rendimiento en tiempo real de validacién por modelo y segmen-
to de ciclo de marcha. Menor es mejor para RMSE/MAE, mayor es mejor
para R2. Los pardmetros resaltados con celdas coloreadas fueron incluidos
en la puntuacion (colores claros implican mejor y oscuros peor). Los va-
lores con asterisco siguieron una distribucién no normal (p < 0,05). La
tabla también lista Frecuencia (Hz) y Muestras Estimadas (por ciclo/fase).

F i icl M
Modelo recuencia| Ciclo de 1.1estras RMSE MAE R2
(Hz) Marcha| Estimadas

Total | 38,89 +9,46 8.14+1.19 3.88 +0.86 [URFEIILES

CNN 121’1212 Apoyo | 27,33 +7,60 3.52+1.13 0.94 £0.04
’ Balanceo| 11,56 + 2,32 4.59 £ 1.28 3.81 £ 1.06 * 0.79 £ 0.12 *
16.62 Total | 27,98 £7,27 8.30+ 1.22_ 0.87 £0.04
LSTM :l:3’ 13 Apoyo | 19,67 5,78 4.08+0.89 2.78£0.55 0.93 +0.03
’ Balanceo| 8,31 £1,79 7.10+£0.73 5.62+0.59 0.57 £ 0.08
40.74 Total |61,58 & 18,32 4.19+£0.70 0.88 +£0.03
GBR :I:lé’l 48 Apoyo (43,38 + 14,55 2.68 +0.66
’ Balanceo| 18,21 + 4,40 5.50 £ 0.72 HUSREIXC
16,51 Total | 27,80 £ 7,24 8.31 + 1.11 FEEREFNES (.88 +0.03

RNN 1308 Apoyo | 19,53 + 5,74 299+0.56 0.92+0.03
’ Balanceo| 8,26 + 1,80 [7.17 £0.73
Total |61,59 4 18,32 ER{GEN K]

4.30+0.74

RFR ::;)217551 Apoyo (43,38 £ 14,56 EEPESEZY 272 + 0.67 0.92 £ 0.04
’ Balanceo| 18,21 &+ 4,40 MASRIES0RS ENSH L= 1 K R UREN X))
16.85 BRI I il 0.05 £ 0.70 5.30+£0.54 0.87 +0.02
NARX :|:37 10 VIO UM IR R Rl 4.80 + 0.75 3.46+0.52 0.90 £ 0.03
’ Balanceo| 8,45 £ 1,85 ENMAENGRAIENRRINORHEXON)
40.76 Total |61,58 & 18,32 R EN AN E XTI X R

VR ’ Apoyo (43,38 £ 14,56 RNPEX IR YOS RNRTEN0)

+14,51

Balanceo| 18,20 &+ 4,40 ERIEACRZINN WX VWK]

Modelo (CNN LSTM GBR RNN RFR NARX VR
Puntuacién| 1.78 2.56 2.67 3.78 422 6.00 7.00

123489
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los tres casos de ciclo de marcha.

En general, el modelo CNN presenté el mayor nimero de diferencias
significativas entre algoritmos, particularmente durante la fase de oscila-
cion, donde alcanzo niveles altamente significativos en términos de RMSE,
MAE y R? en comparacién con los demds. En contraste, los modelos VR y
NARX fueron los de menor rendimiento, mostrando diferencias frecuentes
con CNN, LSTM, RNN, GBR y RFR en multiples métricas. Para la fase
de apoyo, las diferencias mds claras se observaron en los errores RMSE
y MAE. No obstante, la fase de oscilacién resulté ser la condicién mas
discriminativa en general, evidenciando el mayor niimero de diferencias
significativas entre modelos. Por dltimo, el R? del ciclo completo de mar-
cha fue la métrica menos sensible, sin diferencias significativas detectadas
entre los algoritmos.

Por otra parte, considerando las distintas velocidades de marcha evaluadas
en este estudio, la Figura 5.8 ilustra las métricas de rendimiento (R? y
MAE) para cada algoritmo durante las fases de apoyo, oscilacién y el ciclo
de marcha completo. El modelo CNN mostr6 un rendimiento consistente
en ambas fases de la marcha, manteniendo valores estables de R? y MAE
a lo largo de las velocidades analizadas. En los algoritmos restantes, el
coeficiente de variacion promedio durante la fase de oscilacion fue inferior
a 0.6. En general, los valores de MAE fueron mds altos en la fase de
oscilacion que en la fase de apoyo, y los errores tendieron a incrementarse
en el ciclo completo de marcha a velocidades mas altas. CNN y LSTM no
mostraron diferencias estadisticamente significativas entre velocidades. En
contraste, los modelos GBR, RNN, RFR y NARX presentaron variaciones
significativas, especialmente en R? para el ciclo completo de marcha
(Figura 5.8). En cuanto al MAE, se observaron diferencias significativas
en GBR y RFR para el ciclo completo, y en NARX y VR durante la fase
de apoyo.

5.2.3 Discusion

Sobreajuste entre modelos

El sobreajuste de los modelos se evalu6 mediante el coeficiente de de-
terminacién (R?) y la brecha de generalizacién, realizando multiples en-
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Tabla 5.5: Comparacién estadistica de modelos para métricas de validacién en tiempo real con diferencias estadisticas
a través de las fases del ciclo de marcha. Los pardmetros analizados con ANOVA y prueba t post hoc (correccién
Holm) incluyeron: MAE apoyo, MAE total, RMSE apoyo, RMSE balanceo, y RMSE total. Los pardmetros
analizados con Friedman y prueba de Wilcoxon post-hoc (correccién Bonferroni) incluyeron: MAE balanceo, R?
apoyo y R? balanceo. La significacién estadistica se indica como *: p < 0,05, **: p < 0,01, ***: p < 0,001, y
*#%%: p < 0,0001. Las comparaciones no significativas se indican como “ns”.

[CNN LSTM GBR RNN RFR NARX VR [CNN LSTM GBR RNN RFR NARX VR
RMSE Stance MAE Stance
OZZ ns ES Hk sk sfekoskosk sfeskosksk OZZ ns ns ns ns ek sfekoskosk
hm‘ﬂz etk ns ns * seskokosk MLM‘H,Z ns ns sheksk sekeokosk
GBR FHEE S pg ns ns ns HA GBR * ns ns ns Hk A H A
WZZ sesfecksk ns ns ns sfeskeskosk WZZ * ns * sfeskeskosk
Hﬂﬂw seokskok ns ns ns seskeoskosk WTAHN * ns * seskeoskosk
<HN sfesfeckosk shekosksk sfesfekosk sfeskoskosk £33 <W * * * ns ns
RMSE Swing MAE Swing
CNN LSTM GBR RNN RFR NARX VR 7 CNN LSTM GBR RNN RFR NARX VR
RMSE Total R2 Stance
CNN ns ns ns * wk CNN ns ns ns ns *
LSTM ns ns ns * LSTM | * *
GBR ns ns ns ns GBR &
RNN FEE g ns * RNN *
RFR ns ns ns ns ns RFR &
MAE Total R2 Swing
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Figura 5.8: Rendimiento en validacién en tiempo real de todos los al-
goritmos bajo diferentes velocidades de marcha (lenta, media, propia y
patolégica). Las métricas incluyen el coeficiente de determinacién (R?,
arriba) y el error absoluto medio (MAE, abajo), reportados por separado
para la fase de apoyo (azul), oscilacién (rojo) y ciclo completo de marcha
(negro). Los asteriscos (*) indican diferencias estadisticamente significa-
tivas entre velocidades, identificadas mediante pruebas t pareadas o de
Wilcoxon (p < 0,05).

trenamientos utilizando hasta el 100 % del subconjunto disponible para
entrenamiento—equivalente al 70 % del conjunto de datos total. El an4lisis
mostré que las métricas de rendimiento se estabilizaron a medida que
aumentaba la proporcién de datos de entrenamiento, lo que sugiere que el
conjunto de datos era suficientemente grande para capturar eficazmente
la dindmica del sistema. Notablemente, la brecha de generalizacién fue
negativa para los modelos de aprendizaje profundo, pero positiva para los
regresores clasicos. Esta inversion podria estar relacionada con las técnicas
de regularizacién (por ejemplo, dropout) utilizadas durante el entrenamien-
to de redes profundas, las cuales incrementan artificialmente la pérdida de
entrenamiento (Liu et al., 2023), mientras que la pérdida de validacién no
se ve afectada por este ruido. En contraste, los modelos cldsicos minimizan
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directamente el error de entrenamiento sin tales perturbaciones, lo que
resulta en pérdidas de entrenamiento consistentemente mas bajas y brechas
de generalizaci6n positivas. En general, la brecha en los modelos imple-
mentados tendié a converger hacia cero con el aumento de los datos de
entrenamiento, lo que sugiere un aprendizaje més estable y generalizable.

Analisis del entrenamiento

La etapa de entrenamiento reveld patrones distintos entre los regresores
clasicos y las arquitecturas de aprendizaje profundo en términos de conver-
gencia, demanda computacional y ajuste. Los modelos cldsicos alcanzaron
convergencias estables con tiempos de entrenamiento relativamente bajos.
Su rendimiento comparable en RMSE, MAE y R? indica que estos mode-
los capturaron eficazmente la varianza del conjunto de datos manteniendo
una baja carga computacional. Por otro lado, los algoritmos de aprendizaje
profundo requirieron tiempos de entrenamiento sustancialmente mayores,
pero lograron ajustes similares o mds estables, como se evidenci6 con el
modelo CNN. Este dltimo obtuvo puntuaciones generales mds altas, lo que
sugiere que sus capacidades jerarquicas de extraccion de caracteristicas y
modelado temporal proporcionaron una mejor representacion interna de
los patrones biomecanicos.

En general, aunque la arquitectura CNN mostré caracteristicas predictivas
ligeramente superiores durante el entrenamiento, las diferencias con los
demds modelos no fueron lo suficientemente grandes como para determinar
un enfoque claramente superior para esta aplicacion. El error absoluto
medio se mantuvo por encima del 5% en todos los modelos, mientras
que el R? superd consistentemente el 0,94, lo que indica un rendimiento
comparable en términos de varianza explicada. Por tanto, en esta etapa, la
eleccion del modelo podria depender mds de las restricciones operativas
que de la superioridad predictiva. La distincién mas notable entre los
métodos fue el tiempo de entrenamiento, que puede ser un factor critico
en arquitecturas que requieren adaptacién continua o reentrenamiento en
tiempo real. En tales escenarios, la mayor carga computacional de las redes
profundas podria representar una limitacién préctica frente a enfoques més
ligeros basados en ensamblados.
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Modelos clasicos y de aprendizaje profundo en una aplicacion en
tiempo real

El andlisis de validacién en tiempo real revelé una disminucién consi-
derable en la precision predictiva respecto a la etapa de entrenamiento.
Especificamente, considerando el ciclo completo de marcha, tanto el R?
como las métricas de error mostraron una degradacion del rendimiento.
Esta reduccién indica que todos los modelos experimentaron cierto grado
de pérdida de generalizacidn al pasar de condiciones de entrenamiento a
operacion en tiempo real, fendmeno comin en modelos basados en datos
expuestos a sefiales temporales dindmicas. No obstante, a pesar de la dis-
minucién general de las métricas, las diferencias entre algoritmos en el
ciclo completo fueron similares para todos los modelos. Este hallazgo res-
palda la idea de que las arquitecturas propuestas, incluso bajo restricciones
computacionales, mantuvieron un nivel aceptable de fiabilidad predictiva.

Por otro lado, un andlisis més detallado por fases revel6 una variabilidad
considerable entre algoritmos al descomponer las predicciones en fases
de apoyo y oscilacién. Las pruebas estadisticas confirmaron diferencias
significativas entre modelos en casi todas las métricas, excepto en el R?
del ciclo completo, donde el rendimiento convergié. Esto sugiere que la
segmentacion por fases introduce una complejidad adicional en la tarea de
prediccion, acentuando diferencias entre modelos que no eran evidentes en
las métricas globales.

La fase de apoyo produjo, en general, valores mas bajos de RMSE y
MAE, asi como puntajes R? mas altos en todos los modelos, lo cual re-
fleja patrones cinemdticos mds estables y menor variabilidad dindmica en
comparacién con la fase de oscilacion. En contraste, la fase de oscilacion
resultd ser la condicion més discriminativa y desafiante, mostrando diferen-
cias estadisticamente significativas entre casi todos los pares de modelos.
Esta dificultad podria atribuirse al movimiento rapido del miembro, su
corta duracién temporal y la ausencia de datos de fuerza de reaccién y
centro de presién, dejando tinicamente entradas cinematicas disponibles.
Como resultado, los modelos tuvieron menos informacién para aprender,
lo que probablemente amplificé el efecto del retraso temporal y los campos
receptivos limitados en modelos secuenciales (por ejemplo, LSTM, RNN),
contribuyendo a su menor rendimiento.
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Otro aspecto relevante es la frecuencia de salida de los algoritmos. Los
regresores cldsicos suelen generar mas puntos de salida que los modelos
de aprendizaje profundo, que operan a frecuencias mas bajas. A pesar de
ello, los valores de R? durante la fase de apoyo fueron comparables entre
ambos tipos de modelos, lo que sugiere que una mayor densidad de datos
no necesariamente mejora la precision en dicha fase. Sin embargo, durante
la fase de oscilacion, la menor frecuencia de salida de los modelos de
aprendizaje profundo podria haber actuado como un suavizado temporal,
filtrando el ruido de alta frecuencia y mejorando la estabilidad de las
predicciones. Por tanto, dependiendo de las necesidades especificas de
la aplicacidn, especialmente cuando se requiere una resolucion temporal
densa, los regresores clasicos pueden seguir siendo una alternativa viable e
interpretable frente a los modelos de aprendizaje profundo.

En términos de ranking, los puntajes se mantuvieron en linea con los pa-
trones observados durante el entrenamiento. Por ejemplo, el modelo CNN
super6 consistentemente a los demds enfoques, mientras que VR y NARX
mostraron el rendimiento mas bajo. Esto sugiere que las representaciones
temporales aprendidas por el CNN fueron mas robustas ante la variabilidad
en tiempo real.

En resumen, aunque todos los modelos evaluados ofrecieron un desempefio
comparable en la prediccidn del vector de progreso de marcha, el modelo
basado en redes convolucionales (CNN) demostré una mayor robustez
frente a la variabilidad dindmica y la segmentacion por fases. Esta caracte-
ristica lo posiciona como un candidato idéneo para alimentar arquitecturas
de control que requieren una estimacion fiable y continua del estado de
marcha. En particular, su integracién resulta ser estratégica en el disefio
del controlador de alto nivel que se abordard en la siguiente seccion, el
cual se apoya en la fase estimada para modular dindmicamente el nivel de
asistencia. La capacidad del modelo CNN para capturar patrones biomeca-
nicos complejos con estabilidad temporal lo convierte en una herramienta
clave para cerrar el lazo de control en tiempo real entre percepcion ci-
nemadtica y accién motriz, habilitando esquemas de asistencia adaptativa
fase-dependiente.
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5.3 Control de asistencia adaptativa en funcion
de fase y dinamica articular para marcha

La integracion de estrategias de asistencia adaptativa representa una evo-
lucién necesaria para maximizar la utilidad funcional de exoesqueletos
durante la marcha. En la seccién anterior se evaluaron multiples mode-
los de prediccién del estado de marcha, destacando la arquitectura CNN
como el estimador mds robusto y preciso del vector de progreso de mar-
cha. Aprovechando esta capacidad, el control de alto nivel propuesto tiene
como objetivo coordinar los médulos de control de medio nivel (fuerza,
dngulo y compliance) en funcién del estado global del usuario durante la
marcha, como lo muestra la Figura 5.9 . Esta capa supervisora permite
adaptar la magnitud y rigidez de la asistencia ofrecida, no solo en funcién
de errores articulares instantaneos, sino también considerando variables
dindmicas como la potencia generada por la articulacién del tobillo en
ciclos de marcha anteriores.

Para lograrlo, se integran dos componentes clave: (1) un generador de
referencia articular y (2) un mecanismo de modulacién adaptativa. El gene-
rador de referencia articular estd basado en un perfil cinemadtico estandar,
el cual se sincroniza en tiempo real mediante un estimador continuo de
fase de marcha (modelo CNN) descrito en la Seccién 5.2. Por otro lado,
el mecanismo de modulacién adaptativa actda sobre la rigidez virtual del
controlador de compliance y sobre las fuerzas minimas requeridas en los
tendones durante el proceso de asistencia. Las siguientes secciones descri-
ben en detalle el disefio y la implementacién de estos dos mecanismos de
control adaptativo.

5.3.1 Control de admitancia con rigidez adaptativa

En lugar de utilizar una rigidez fija en el modelo de compliance, se imple-
menta una estrategia de admitancia adaptativa, que ajusta dindmicamente la
rigidez aparente del sistema en funcién del error angular 0 entre la referen-
cia deseada y la posicion real del tobillo. Esta adaptacién permite disminuir
la rigidez cuando el error es elevado, promoviendo una intervencién mas
firme, y aumentarla en condiciones de pequefio error, favoreciendo una
interaccién mas flexible y pasiva con el usuario.
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Figura 5.9: Esquema general del controlador de alto nivel propuesto. Se integran estimaciones sensoriales y andlisis
dindmico para modular la asistencia ofrecida mediante controladores de fuerza, angulo y compliance.
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La rigidez virtual se define como:

K(e) = Kbase - Kgain|é| (55)

donde Ky, representa el valor minimo de rigidez (compliance maxima), y
K,in actia como un factor de amplificacién proporcional al error angular.
Los valores utilizados para estas dos ganancias estdn dados por:

Kpase = 50,0 N-m/rad,  Kgyin = 400,0 N-m/rad® (5.6)

Adicionalmente, para evitar efectos no deseados en condiciones de alta
saturacion o ruido, la rigidez se limita al rango:

K () € [2,0, 50,0] N-m/rad (5.7)

El valor actualizado de rigidez, una vez saturado, se integra en la formu-
lacion de la ecuacidén diferencial de segundo orden correspondiente al
controlador de admitancia. Esta integracion permite que la respuesta del
sistema se mantenga proporcional al nivel de error articular detectado. De
este modo, se facilita una transicion suave y continua entre modos de asis-
tencia mas pasivos y mds activos, promoviendo una mayor adaptabilidad
del exoesqueleto ante variaciones en la dindmica de la marcha.

5.3.2 Modulacion del nivel de asistencia en funcion de la
potencia articular

El segundo mecanismo de control adaptativo se basa en la evaluacién de la
dindmica de la articulacién del tobillo, especificamente la potencia neta
generada durante el ciclo de marcha anterior. Este pardmetro integra tanto
el momento articular como la velocidad angular, permitiendo estimar la
demanda funcional del usuario.

La estimacidn de la potencia articular se fundamenta en tres sefiales bio-
mecéniqas: (1) el angulo del tobillo 0, (2) la velocidad angular correspon-
diente 8 obtenida mediante diferenciacién numérica, y (3) el momento
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articular neto My (Winter, 2009). Este tltimo se calcula a partir de la in-
teraccion entre la dindmica del sistema y las mediciones del exoesqueleto,
mediante la siguiente expresion:

MH == (COPyFZ) BW*TR (58)

donde F, representa la fuerza vertical de reaccion del suelo (vGRF) y
CoP, la posicién del centro de presién respecto al talén, ambos medidos
mediante plantillas instrumentadas. BW es el peso corporal del usuario, y
Tr corresponde al torque resistivo estimado por el exoesqueleto.

A partir del momento articular neto y la velocidad angular, la potencia
mecdnica generada o absorbida por la articulacién se calcula como (Winter,
2009):

Py = —Myfy (5.9)

Durante la fase de propulsién (definida entre el 40 % y 60 % del ciclo de
marcha), se integra Py para obtener la energia neta generada por el usuario.
Este valor se normaliza respecto a los valores extremos observados expe-
rimentalmente, y se utiliza para ajustar dindmicamente la fuerza minima
deseada de los tendones en el siguiente ciclo. La expresién matematica
propuesta que define la fuerza deseada minima para los tendones Frrgesired
estd dada por:

FTdesired = Fmax - GP EHnorm (510)

donde Gp = Fiax — Fmin representa el rango operativo del sistema, y
Frmorm s la integral de potencia normalizada, utilizando como limites
Prin = 0y Pnax = 3. Bajo este esquema, una baja generacion de energia
por parte del usuario incrementa la asistencia ofrecida por el exoesquele-
to, mientras que una mayor participacion activa reduce dicha asistencia,
favoreciendo una interaccion mas cooperativa y natural.

Finalmente, la referencia de fuerza calculada es posteriormente utilizada
por los controladores de fuerza de medio nivel (ver Seccién 5.1.2), cerrando
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asi el bucle de control adaptativo desde el nivel alto hasta la ejecucion
motora.

Conclusiones

En este capitulo se present6 la arquitectura completa de control desarro-
llada para el exoesqueleto de tobillo, organizada jerarquicamente en tres
niveles funcionales: (1) bajo, (2) medio y (3) alto. El control de bajo nivel,
embebido en los actuadores Dynamixel, garantiza una ejecucién robusta
de las referencias de velocidad mediante esquemas PI internos. A nivel
medio, se implementaron lazos independientes de control de fuerza, dngulo
y compliance, disefiados para modular la interaccién fisica entre el usuario
y el dispositivo de manera precisa y adaptable. Estos controladores se
basan en sensores de carga, unidades inerciales y modelos biomecanicos
simplificados.

En el nivel superior de la jerarquia se integrd un estimador continuo del
vector de progreso de marcha basado en redes convolucionales, que permite
sincronizar en tiempo real los perfiles de referencia y adaptar dindmicamen-
te el nivel de asistencia en funcién de variables cinemadticas y dindmicas del
usuario, como el error articular y la potencia generada. La combinacién de
estas capas habilita un esquema de asistencia cooperativa, donde la rigidez
virtual y la fuerza minima deseada se ajustan automaticamente segun el
estado funcional del usuario y la fase del ciclo de marcha.

La arquitectura resultante de disefio modular y jerdrquico, permite adaptar
el comportamiento del exoesqueleto a diferentes condiciones de marcha y
perfiles de usuario. Su implementacién facilita la incorporacién de estrate-
gias de control personalizadas, con posibilidad de ajuste y reentrenamiento
en tiempo real. Asimismo, la integracién del estimador de fase basado
en redes neuronales ofrece una herramienta robusta para contextualizar
la asistencia, habilitando una respuesta proactiva del sistema frente a las
variaciones dindmicas del patrén de marcha.
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Este capitulo presenta la validacion experimental de la arquitectura de
control propuesta para el exoesqueleto de tobillo, descrita previamente
en el Capitulo 5. La evaluacién abarca tanto escenarios controlados en
condiciones estdticas como entornos dindmicos de marcha. En una primera
etapa, se analiz6 el desempefio del sistema frente a referencias sinusoidales,
lo que permiti6 estudiar el comportamiento de los médulos de control de
fuerza, dngulo y admitancia bajo diferentes niveles de interaccién fisica. En
una segunda fase, se validé la arquitectura durante la marcha a velocidad
patolégica, con el objetivo de examinar su capacidad de adaptaciéon en
tiempo real ante variaciones biomecénicas del usuario. Los resultados
obtenidos permiten comparar el efecto de cada médulo de control sobre
el seguimiento articular, la transparencia de la interaccién y la eficiencia
energética del sistema.
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6.1 Validacion de control de bajo y medio nivel

6.1.1 Protocolo Experimental

Participantes

El estudio involucré a ocho participantes sanos, sin antecedentes de tras-
tornos musculoesqueléticos o neuroldgicos, con capacidad para realizar
movimientos repetitivos de flexo-extension en posicion bipeda sin ayuda.

Condiciones Experimentales

El objetivo del experimento fue validar el desempefio de la arquitectura
de control de bajo y medio nivel del exoesqueleto de tobillo, previamente
descrita en el Capitulo 5. Para ello, se implementaron cinco condiciones
de control distintas, evaluando la interaccién entre el usuario y el sistema:

A Fuerza solamente - Participacion activa: El usuario intenta seguir
una trayectoria visual impuesta, con control de fuerza activo.

B Fuerza + Correccion de angulo - Participacion activa: Se adiciona
un controlador de dngulo al de fuerza, mientras el usuario intenta
seguir la trayectoria.

C Fuerza + Angulo + Compliance - Participacion activa: Se acti-
va también el controlador de admitancia, con esfuerzo activo del
usuario.

Cada condicién fue llevada a cabo con seis niveles de referencia de fuerza
minima deseada: 3N, 6 N, 9N, 12 N, 15 Ny 18 N. Estos valores fueron
presentados de forma secuencial, cambiando cada 30 segundos. Las condi-
ciones de control fueron aleatorizadas para todos los participantes a fin de
evitar efectos de aprendizaje o fatiga sistematica.

La trayectoria deseada que debian seguir los participantes fue una sefal
sinusoidal en el dngulo articular, generada por la siguiente expresion:

Oref(t) = A - sin(27 ft) (6.1)

donde A = 15° (amplitud) y f = 0,3 Hz (frecuencia). Esta referencia
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oscilante fue mostrada en tiempo real en una interfaz visual, facilitando el
seguimiento voluntario de la tarea.

Plataforma Experimental y Recoleccion de Datos

Durante la prueba, los participantes permanecieron en posicion sentada,
con la rodilla flexionada a 90°, utilizando el exoesqueleto de tobillo descrito
en el Capitulo 4. Este dispositivo permitié la ejecucion de movimientos de
flexo-extension bajo distintas condiciones de control.

Los dngulos articulares fueron registrados mediante las unidades inerciales
vestidas por el usuario, mientras que la fuerza aplicada en los tendones
anterior y posterior se midié mediante los sensores de carga integrados en la
estructura del exoesqueleto, ambos sistemas estdn descritos detalladamente
en el Capitulo 4.

Todo el sistema se ejecuté dentro del entorno Robot Operating System
(ROS), incluyendo la generacién de la trayectoria deseada y la adquisicién
de datos. Se utiliz6é un ordenador Intel® NUC con procesador i7-12700H
para controlar el exoesqueleto y recolectar los datos utilizando el paquete
rosbag, lo que permiti6 su posterior andlisis y reproduccidn sincronizada.

Analisis de Datos

El andlisis de datos tuvo como objetivo cuantificar el desempefio de la
arquitectura de control de bajo y medio nivel del exoesqueleto de tobillo
bajo distintas configuraciones y niveles de interaccidon usuario-sistema. Se
evaluaron tres aspectos principales:

= Seguimiento de trayectoria articular: Se compararon las trayecto-
rias deseadas y logradas del dngulo articular para evaluar el segui-
miento durante la tarea propuesta.

= Seguimiento de fuerza: Se analizaron las fuerzas deseadas y re-
gistradas en los tendones anterior y posterior, como medida del
desempeiio de los controladores de fuerza.

= Control de bajo nivel: Se evalu6 el seguimiento de las velocidades
deseadas y reales en los actuadores para validar la respuesta del
controlador embebido de velocidad.

El andlisis fue realizado a nivel de ciclo completo, considerando un periodo

125



CAPITULO 6

completo de la trayectoria sinusoidal impuesta. Para cada ciclo, se extraje-
ron métricas de error incluyendo el error medio absoluto (MAE), el error
cuadratico medio (RMSE) y el retardo temporal entre la sefial deseada y la
sefal lograda. El retardo se calculé como el desplazamiento temporal que
maximiza la correlacidn cruzada entre ambas sefiales.

Los datos fueron procesados utilizando MATLAB R2025b (MathWorks,
EE.UU.) y Python 3.11 para la extraccién de caracteristicas, segmentacién
de ciclos y visualizacién. El andlisis estadistico se realizé en R 4.3.1 (Posit
Software, EE.UU.).

Para cada métrica, se revis6 la normalidad de los datos mediante la prueba
de Shapiro—Wilk. En caso de distribucién normal (p > 0,05), se aplicé un
andlisis de varianza (ANOVA) de medidas repetidas. En caso contrario, se
empleé la prueba no paramétrica de Friedman. Para comparaciones post
hoc, se usé la prueba t pareada con correccién de Holm tras ANOVA, o la
prueba de Wilcoxon con correccién de Bonferroni tras Friedman, segtin
correspondiera.

La comparacién pretendié evaluar el impacto de incluir controladores
adicionales (dngulo y admitancia) respecto al esquema base de fuerza.

Aspectos Eticos y Consentimiento

Este protocolo experimental fue aprobado por el Comité de Etica de la
University of the West of England bajo el proyecto Evaluation of Ankle
Function, Exoskeleton Performance, and Sensorimotor Integration during
Activities of Daily Living in Healthy and Pathological Populations.

Todos los participantes recibieron informacion detallada sobre los objetivos,
procedimientos y posibles riesgos del estudio. Firmaron un consentimiento
informado antes de su inclusién y se les garantizé el derecho a retirarse del
estudio en cualquier momento sin consecuencias.
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6.1.2 Resultados

Seguimiento de angulo articular

La Figura 6.1 muestra la respuesta del usuario 5 en términos del dngulo del
tobillo bajo tres niveles crecientes de rigidez impuestos por el exoesqueleto,
modulados a través del valor minimo de fuerza deseada en los tendones.
Especificamente, se presentan ejemplos representativos de ciclos de mo-
vimiento para condiciones con 3 N (A), 9 N (B) y 18 N (C) de tensi6én
minima.

A medida que se incrementa la rigidez del sistema, se observan variaciones
notables en la capacidad del usuario para seguir la trayectoria sinusoidal
impuesta. En la condicién de menor rigidez (3 N), la sefial lograda presenta
un buen ajuste de fase y amplitud respecto a la referencia, lo que sugiere
una mayor participacion activa del usuario y una menor interferencia meca-
nica. Sin embargo, al aumentar la rigidez a 9 N (Figura 6.1B), aparece una
reduccion leve en la amplitud lograda, junto con una ligera desincroniza-
cién temporal. Esta tendencia se acenttia en la condicion de mayor rigidez
(18 N), donde el sistema muestra una respuesta mas rigida, con retardo de
fase y una disminucién en la amplitud de movimiento alcanzada.

Seguimiento de fuerza en los tendones

La Figura 6.2 y la Figura 6.3 muestran ejemplos representativos del segui-
miento de fuerza en los tendones para el usuario 5, bajo condiciones de
baja (3 N) y alta rigidez (18 N), respectivamente. Cada figura compara tres
arquitecturas de control distintas: (A) controlador de fuerza solamente, (B)
controlador de fuerza mas correccién de angulo, y (C) esquema completo
con controlador de admitancia.

En ambos niveles de rigidez, se observan desviaciones sistemadticas entre
la fuerza deseada (linea horizontal de referencia) y las fuerzas medidas en
los tendones. Estas discrepancias son especialmente pronunciadas durante
fases en las que la articulacion se desplaza con mayor rapidez que la ca-
pacidad de respuesta del sistema actuador, provocando valores de fuerza
momentdneamente inferiores a los deseados. No obstante, este compor-
tamiento no debe interpretarse necesariamente como un error de control,
sino como una manifestacién de la autonomia del usuario: durante esos
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Figura 6.1: Seguimiento de la trayectoria articular del usuario 5 bajo tres
niveles de rigidez definidos por la fuerza minima deseada: (A) 3N, (B) 9N
y (C) 18 N. Se muestra la comparacion entre la sefial de referencia (linea
discontinua) y la sefial medida (linea continua) en un ciclo representativo.

intervalos, el esfuerzo voluntario es suficiente para completar la tarea, lo
que reduce la necesidad de asistencia.

En la condicién con control de fuerza solamente (parte A), la fuerza mues-

128



VALIDACIONES EXPERIMENTALES

tra mayor variabilidad, con una capacidad limitada de acoplamiento ante
los movimientos rapidos del usuario. Al incluir el controlador de dngulo
(parte B), se observa una mejora en la estabilidad y simetria entre los
tendones, lo cual sugiere un control mds eficaz del momento articular.
Finalmente, la incorporacién del modelo de admitancia (parte C) contri-
buye a una adaptacién mas progresiva del sistema ante las acciones del
usuario, reduciendo los picos abruptos y distribuyendo mejor la carga entre
ambos tendones. Esta progresion indica que las arquitecturas con mayor
complejidad permiten una modulacién mas fina de la asistencia, facilitando
un acoplamiento biomecédnico mds natural.

A B

A UL 9 o ©

Fuerza en los tendones (N)

0
11.0 115 120 125 13.0 135 140 1.5 120 125 13.0 135 14.0

b Tiempo (s)
C

Fuerza en los tendones (N)

1.0 115 120 125 130 135 140
Tiempo (s)

| Tendén frontal Tenddn posterior — =r==r==+ Fuerza deseada = 3.0 N |

Figura 6.2: Seguimiento de la fuerza en los tendones bajo una rigidez baja
(3 N) para tres arquitecturas de control: (A) fuerza solamente, (B) fuerza +
angulo, (C) fuerza + dngulo + admitancia.

Complementariamente, la Figura 6.4 presenta el comportamiento del torque
neto de interaccidn en el tobillo para la condicién de alta rigidez (18 N).
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Figura 6.3: Seguimiento de la fuerza en los tendones bajo una rigidez alta
(18 N) para tres arquitecturas de control: (A) fuerza solamente, (B) fuerza
+ angulo, (C) fuerza + dngulo + admitancia.

Esta métrica refleja la contribucién neta de las fuerzas actuantes sobre
la articulacién durante el movimiento, integrando tanto el esfuerzo del
usuario como la resistencia y asistencia generada por el exoesqueleto.

Se observa que el controlador de fuerza solamente (linea purpura), que
no aplica asistencia directa sino que incrementa la rigidez estructural para
acompafar el movimiento, genera torques mds elevados en comparaciéon
con las demds condiciones. Esta respuesta indica una mayor oposicion al
movimiento voluntario, posiblemente asociada a un desacoplamiento dina-
mico entre el usuario y el sistema. En otras palabras, aunque el controlador

no empuja, si impone una resistencia pasiva significativa al desplazamiento
articular.
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Figura 6.4: Torque neto de interaccién en el tobillo bajo condicién de
rigidez alta (18 N) para las tres arquitecturas de control.

La incorporacién del controlador de dngulo (Iinea naranja) modera el perfil
de torque, favoreciendo un comportamiento mds alineado con la trayectoria
deseada. En tanto, el esquema que incluye el modelo de admitancia (linea
verde) presenta una dindmica de interaccién muy similar, lo que sugiere
que el usuario no impuso restricciones activas significativas durante la
ejecucion de la tarea. Sin embargo, se identifica un instante puntual donde
el sistema adapta su referencia de control con el objetivo de mitigar un
aumento en el torque, evidenciando la capacidad de respuesta adaptativa
del modelo. Este comportamiento refleja que la arquitectura completa no
solo mantiene un buen seguimiento, sino que también regula activamente
la intervencion para preservar un acoplamiento fluido y minimizar la re-
sistencia mecdnica, mejorando asi la transparencia del sistema durante la
interaccidn fisica.

Seguimiento de velocidad y respuesta de corriente

La Figura 6.5 muestra el seguimiento de la velocidad angular deseada y re-
gistrada por los actuadores del exoesqueleto, bajo una condicion de rigidez
elevada (18 N). El controlador embebido de velocidad logra reproducir con
precision la referencia impuesta en los tres esquemas de control evaluados,
aunque con diferencias significativas en la dindmica de respuesta.
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Figura 6.5: Velocidad angular deseada vs. medida para cada arquitectura

de control: (A) Fuerza, (B) Fuerza + Angulo, (C) Fuerza + Angulo +
Admitancia.

En el caso del esquema basado tinicamente en control de fuerza (A), las
referencias de velocidad generadas por el sistema presentan una dindmica
mds suave y regular. A medida que se incorporan controladores adicionales,
como el de dngulo (B) y posteriormente el modelo de admitancia (C),
las sefiales de control se vuelven progresivamente mds complejas. Esta
complejidad se refleja en la aparicion de oscilaciones adicionales en el
perfil de velocidad, especialmente en la condicién C, donde la arquitectura
completa responde dindmicamente a la interaccién con el usuario. No
obstante, en todos los casos los actuadores embebidos lograron seguir las
referencias con un pequefio retardo, atribuible a la latencia de comunicacién
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electrénica y a los retardos mecanicos inherentes al sistema.

Por otra parte, se observa que el actuador frontal presenta valores de re-
ferencia de velocidad sistematicamente mayores en comparacién con el
actuador posterior. Este comportamiento se justifica por el disefio mecé-
nico del exoesqueleto, en el cual el tendén anterior requiere un mayor
enrollamiento para transmitir fuerza efectiva al tobillo, en contraste con la
configuracién mas directa del tendén posterior.

La Figura 6.6 presenta la respuesta en corriente de los motores anterior
y posterior para cada arquitectura de control. En general, se observa un
incremento en la corriente medida a medida que se incorporan controla-
dores adicionales, reflejando una mayor demanda de esfuerzo por parte
del sistema. En la condicién A (control de fuerza), se observa un perfil de
corriente con menor variabilidad y ausencia de picos pronunciados. Este
comportamiento se alinea con la suavidad de las referencias de velocidad
generadas bajo este esquema, lo que reduce la exigencia eléctrica sobre los
actuadores.

Al incluir el controlador de dngulo (condicién B), se evidencia un aumento
significativo en la corriente, donde se registran varios picos pronunciados
en ambos actuadores. Esto se atribuye a la exigencia del sistema por
alcanzar y mantener la trayectoria deseada con mayor precision, lo que
conlleva a un incremento en la corriente requerida.

Finalmente, al integrar el médulo de admitancia en la condicién C, se
observa una reduccién notable de los picos de corriente en el motor fron-
tal, lo que indica que el controlador ajusta su intervencién para atenuar
esfuerzos innecesarios. Sin embargo, en el motor posterior, el perfil de
corriente permanece relativamente similar al observado en la condicién B,
lo cual sugiere que el ajuste dindmico introducido por la admitancia tiene
un mayor efecto sobre el actuador frontal.

Estos resultados reflejan que la inclusion del médulo de compliance no
solo mejora el acoplamiento mecanico, sino que también contribuye a
una gestién mds eficiente del esfuerzo eléctrico, particularmente en las
condiciones donde el sistema debe asistir movimientos mas exigentes.
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Figura 6.6: Respuesta en corriente de los actuadores para cada arquitectura

de control: (A) Fuerza, (B) Fuerza + Angulo, (C) Fuerza + Angulo +
Admitancia.

Analisis cuantitativo del desempeiio del sistema

Con el fin de complementar el andlisis cualitativo presentado en las seccio-
nes anteriores, se calcularon métricas de error sobre las sefiales registradas
de dngulo articular, velocidad de los actuadores y corriente eléctrica, asi
como sobre el torque de interaccion. La Tabla 6.1 y la Tabla 6.2 resume
los valores promedio y desviaciones estandar para el error medio absoluto
(MAE), el error cuadritico medio (RMSE) y el retardo temporal (Lag)
en funcién de la condicién de control y del nivel de rigidez deseada. Los
valores del MAE se reportan en radianes para el dngulo articular y en revo-
luciones por minuto (rpm) para las velocidades de los motores. Ademas, los
torques se reportan en newton-metros (Nm) y la corriente de los actuadores
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en amperios segun se indica en la Tabla 6.2. Aquellos indicadores que
no siguieron una distribucién normal (segun la prueba de Shapiro—Wilk,
p < 0,05) se marcan con un asterisco.

En términos de precision articular, se observaron errores bajos en todas
las condiciones, con valores de MAE inferiores a 0,05 rad en promedio.
Las menores desviaciones se registraron consistentemente bajo el esquema
Fuerza + Angulo, lo que sugiere que la incorporacién del lazo de posicién
mejora el seguimiento de trayectoria respecto al esquema de fuerza pura
o al modelo completo con admitancia. En niveles de rigidez intermedia
(6 Ny 9 N), esta tendencia fue especialmente marcada, con reducciones
sistemdticas del RMSE respecto al control basado tinicamente en fuerza.

Por otra parte, el andlisis de las velocidades de los actuadores revela un
incremento progresivo del MAE al pasar de la condiciéon de solo fuerza
al esquema con control de dngulo, y posteriormente al modelo completo
con admitancia. Este patrén es evidente tanto en el motor frontal como en
el posterior, con valores que alcanzan hasta 14,68 rpm en RMSE para la
condicién mds exigente (18 N, esquema completo). Este incremento esta
asociado al aumento de complejidad en las referencias de velocidad im-
puestas por los controladores adicionales. No obstante, el retardo temporal
se mantuvo estable y bajo en todas las condiciones -0.1 seg, reflejando una
buena respuesta del controlador embebido.

Respecto al torque de interaccién (Tabla 6.2), se evidencié un incremento
con el nivel de rigidez para todas las condiciones de control. Sin embargo,
la arquitectura completa con admitancia permitié reducir significativamente
estos valores, especialmente a partir de 9 N en adelante. Por ejemplo, el
MAE disminuyé de 4,16 4+ 1,20 Nm en la condicion de fuerza pura a
2,10 £ 0,65 Nm bajo el esquema con compliance, en el nivel de rigidez
mas alto (18 N).

Finalmente, las corrientes medias también incrementaron de forma pro-
gresiva con la rigidez, con valores mds altos en el motor frontal. Aunque
el esquema completo demandé mayores niveles de corriente, su inclu-
sién logro reducir los picos abruptos observados en las otras condiciones,
contribuyendo a una operacién mds estable del sistema.
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Tabla 6.1: Errores (MAE, RMSE, Lag) para el dngulo (rad), velocidad de motores (rpm) y retardo (s), bajo tres
esquemas de control y seis niveles de rigidez. Valores con asterisco indica no normalidad (p < 0,05).

3N 6N 9N
‘ F + An, ¢ F + An, ¢ F + An,
F F + Ang +>a=~m F F + Ang +>n=”uu F F + Ang +>a=~w

MAE | 0.04 £+0.01 0.03+0.01 0.04+0.01 | 0.05+0.01 0.02+0.01 0.04+0.01 |0.04+0.02 0.03+0.01 0.05+0.01

%:w___c RMSE| 0.05+0.01 0.03+0.01 0.05+0.01 | 0.05+0.01 0.03+0.01 0.05+0.01 |0.05+0.02 0.03+0.01 0.05+0.01
Lag | 0.00 £0.03 0.00 £0.02* -0.02 £0.02| 0.00 £0.01 -0.01+0.02 -0.03 £0.03*%{0.01 £0.01* -0.02+0.02 -0.04 +0.03

Vel MAE | 6.83+0.78 10.38 +1.90 10.80+1.87| 3.97 +0.48 899+1.67 923+0.95|3.42+0.65 853+139 9.26+1.03
Motor |RMSE|10.65 +0.94 14.64 +2.30 15.31 £2.19| 6.46+0.70 12.85+2.14 13.33+1.35|542+0.93 12.17+1.81 13.67 +1.46
Frontal | Lag |-0.08 +£0.01 -0.10 £0.01 -0.09 £ 0.01{-0.07 £ 0.02* -0.09 £0.01 -0.10 +0.02*|-0.07 £ 0.01 -0.09 £0.01 -0.09 +0.01
Vel MAE [4.46 £0.93* 895+2.31 9.08+1.02| 3.54+0.59 8.58+1.84* 899+1.30 |3.26+0.57 7.99+1.68 8.80+0.76
Motor |RMSE|7.76 + 1.48% 12.99 £2.91 13.42 £ 1.68| 596 £ 1.10 12.49 £2.34* 1328 £2.02|5.16+0.97 11.37+2.17 13.13+0.84
Posterior| Lag [-0.07 £0.01 -0.09 +0.01 -0.09 £ 0.01|-0.06 £0.03 -0.08 £0.02 -0.09 +0.01 |{-0.06 £ 0.02 -0.08 £ 0.02* -0.09 + 0.01

12N 15N 18N
F F+ \wsm m.,_.._\.w\w“m F F + \wsw -H..Ww“w F F+ \wzw Mww“w

MAE [0.04 £0.01 0.03+0.01 0.05+0.01 [0.05+0.01 0.03+0.01 0.05+0.01 |0.05+0.01 0.03+0.01 0.05+0.01

\w:m:_c RMSE|0.05+0.01 0.03+0.01 0.06+0.01 [0.05+0.01 0.03+0.01 0.06+0.01 |0.06+0.02 0.04+0.01 0.06+0.01
Lag |0.01 £0.01 0.00 +0.02* -0.04 £ 0.05*| 0.00 £ 0.01 -0.02 +0.04* -0.06 £0.04 | 0.00 £0.02 -0.05+0.04 -0.08 +0.05

Vel MAE [3.22+0.63 8.14+1.55 9.32+090 [3.07+0.73 847+1.59 9.55+1.06 |294+0.66 8.34+127 1020+1.18
Motor |RMSE|4.95+0.87 11.62+2.16 13.61 £1.40|4.70+1.05 11.96+2.18 13.93+1.46(4.39+1.02 11.95+2.04 14.68 + 1.86
Frontal | Lag |-0.06 +£0.02 -0.09 £ 0.01 -0.10£0.01 [-0.06 +£0.01 -0.10+0.01 -0.09 +0.01 {-0.06 +0.03 -0.09 £ 0.02* -0.09 + 0.01
Vel MAE [3.10+£0.61 8.07+2.19 9.18+0.75 [2.99+0.74 822+2.11* 9.20+0.56 |2.82+0.62 8.06+2.01* 9.69 +0.67
Motor |RMSE|4.77+0.96 11.57 +2.88 13.77 £1.16 | 4.63 £ 1.18 11.72 +£2.86* 13.56 £ 0.71%|4.21 £0.94 11.71 £2.65* 14.37 £ 1.20
Posterior| Lag [-0.06+0.02 -0.09 £0.01 -0.09 £0.02 [-0.05 +£0.02 -0.09 +£0.02 -0.09 £0.01 |-0.05 £ 0.03 -0.09 £0.02 -0.09 +0.01
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CAPITULO 6

Comparacion estadistica entre esquemas de control

Los resultados de la comparacién post-hoc revelan diferencias estadistica-
mente significativas en el desempefio de los esquemas de control segin
la métrica evaluada y el nivel de fuerza deseada en los tendones (Fy).
En el caso del d4ngulo del tobillo (Tabla 6.3), se observaron diferencias
consistentes entre el esquema de control basado solo en fuerza (F) y los
esquemas que incorporan control de dngulo (F + Ang) o admitancia (F +
Ang + Adm), especialmente para las métricas de error (MAE y RMSE).
Estas diferencias fueron mas pronunciadas en niveles intermedios y altos
de Fy (por ejemplo, 12-18 N), donde se registraron valores altamente
significativos (p < 0,001 o menores). Esto sugiere que la inclusién de re-
gulacién posicional mejora significativamente la precision del seguimiento
articular. En contraste, la métrica de retardo (Lag) present6 diferencias
menores y menos consistentes entre esquemas, indicando que el retardo
temporal en la respuesta se mantiene relativamente estable.

Tabla 6.3: Comparacién post-hoc para las métricas del angulo del tobillo
(MAE, RMSE y Lag) entre esquemas de control bajo distintos niveles de
fuerza deseada en los tendones (F}). Se indican los pares con diferencias
significativas tras correccion. Los niveles de significancia ajustada se re-
presentan como sigue: ¥*** p < (,0001, *** p < 0,001, ** p < 0,01, *
p < 0,05, ns = no significativo.

Angulo del Tobillo
MAE RMSE Lag
F F F+ Ang F F F+ Ang F F F+ Ang
. |F+ Ang|F+ Ang . |F+Ang|F+ Ang . |F+ Ang|F + Ang
F+A F+A F+ A
"8 + Adm | + Adm "8 + Adm | + Adm "8 + Adm | + Adm
3N | #* ns * ok ns * ns ns ns
6N EE ns sk ssksk ns kk - - -
9N * ns kk kok ns Kok ES * ns
12N sekosk 3 sfeskeskosk shesksk ns sekoskosk ns ns ns
15N | ** ns HE *k ns HkE ns ns ns
18N * ns kk £ ns ok ES kk ns

Respecto al torque de interaccion y la corriente media de los motores
(Tabla 6.4), los resultados muestran que las diferencias més destacadas se
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producen a altos niveles de rigidez (12—18 N). En particular, el esquema
completo (F + Ang + Adm) mostré reducciones estadisticamente signifi-
cativas en el torque de interaccién respecto al esquema intermedio (F +
Ang), 1o que indica que la inclusién del médulo de compliance contribuye
a una interaccién mds suave y controlada. Para la corriente media, tanto en
el motor frontal como posterior, se encontraron aumentos progresivos al
comparar F con los esquemas mds complejos, aunque la comparacion entre
F + Ang y F + Ang + Adm evidenci6, en algunos casos, una reduccién
significativa en los picos de corriente, particularmente en los niveles mds
altos de F;. Esto refuerza el papel del controlador de admitancia en mitigar
el esfuerzo de los actuadores sin comprometer el desempefio general del
sistema.

En conjunto, los resultados obtenidos permiten concluir que la arquitectura
de control jerarquico propuesta, que integra médulos de control de fuerza,
seguimiento angular y admitancia, ofrece ventajas sustanciales frente a
estrategias de control mas simples. En términos de seguimiento articular,
la incorporacién del controlador de dngulo mejora de manera significativa
la precision, lo que se refleja en menores errores promedio y cuadraticos,
especialmente en condiciones de alta rigidez. Esta mejora es fundamental
para garantizar una asistencia mas alineada con el patron de marcha natural
del usuario.

Ademas, la inclusion del médulo de admitancia se traduce en una reduc-
cion efectiva del torque de interaccidn, contribuyendo a una experiencia
de uso mds confortable y a una mayor transparencia en la intervencién
del dispositivo. Esta suavizacién de la interaccion indica que el sistema
no impone trayectorias rigidas, sino que se adapta dindmicamente a las
acciones del usuario, un atributo deseable en contextos de rehabilitacién o
asistencia adaptativa.

Por otro lado, si bien la corriente promedio requerida por los actuadores
tiende a aumentar con la complejidad del control, la arquitectura con
admitancia logra moderar estos incrementos, especialmente en el motor
frontal, evitando picos innecesarios y promoviendo una operaciéon mas
eficiente desde el punto de vista energético.

Por lo tanto, se puede afirmar que la arquitectura completa no solo optimiza
el seguimiento de la trayectoria deseada y reduce la resistencia mecéanica
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CAPITULO 6

Tabla 6.4: Resultados de comparaciones post-hoc entre esquemas de control
para el torque de interaccion (MAE y RMSE) y la corriente media en los
motores frontal y posterior, evaluados en distintos niveles de fuerza deseada
(Fy). Se indican los pares con diferencias significativas tras correccion.
Los niveles de significancia ajustada (p.ad)) se codifican como: **%* p <
0,0001, *** p < 0,001, ** p < 0,01, * p < 0,05, ns = no significativo.

Torque de Interaccion
MAE RMSE
F F F+ Ang F F F+ Ang
r Vs Vs Vs Vs Vs Vs
d F+Ang F+ Ang F+AngF+Ang F+ Ang|F + Ang
+Adm | + Adm + Adm | + Adm
12N |ns * * - - -
Corriente Media
Frontal Posterior
F F F + Ang F F F + Ang
r Vs Vs Vs s Vs Vs
d F+;'§ng F + Ang F+AngF+;’\ng F + Ang|F + Ang
+ Adm | + Adm + Adm | + Adm
3N skskok dkosk ns * * ns
6N skekkok seskeoksk ns seckoksk sk ns
ON |* * ns sk soksok ns
ISN sksfeockok skoksk ns skfeoksk sokoksk skefeockosk

al usuario, sino que también regula de forma inteligente el esfuerzo de
los actuadores, consolidando un enfoque de asistencia adaptativa robusto,
eficiente y fisiol6gicamente coherente.
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6.2 Validacion de control adaptativo en asisten-
cia a la marcha

6.2.1 Protocolo Experimental

Participantes

El estudio involucré a cuatro participantes sanos, sin antecedentes de
trastornos musculoesqueléticos o neuroldgicos, con capacidad para caminar
de forma independiente. Todos caminaron con el exoesqueleto de tobillo
acoplado al lado no dominante.

Condiciones Experimentales

El objetivo de este experimento fue validar el desempefio del esquema de
control de alto nivel propuesto en el Capitulo 5, evaluando su capacidad de
adaptacion durante la marcha patoldgica simulada. En particular, se buscé
determinar si el sistema podia ajustar de forma dindmica su comportamien-
to en funcién de variables biomecanicas como la fase de marcha y el nivel
de propulsion.

Se evaluaron tres configuraciones de control:

A Esquema general adaptativo: integracién de los médulos de fuerza,
dngulo y control de admitancia, con modulacién dindmica de la
rigidez en funcidn del estimador de fase y la propulsion detectada.

B Controlador de fuerza y angulo

C Controlador de fuerza solamente

Cada participante realizé una tGnica caminata de 6 minutos en una cami-
nadora convencional a una velocidad patolégica de 2.1 km/h, definida
previamente en el sistema de estimacion de fase. El orden de las condicio-
nes fue aleatorizado para cada participante con el fin de reducir sesgos de
aprendizaje o fatiga.
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Plataforma Experimental y Recoleccion de Datos

El experimento se llevé a cabo utilizando el mismo sistema de sensores
descrito en los estudios anteriores, incluyendo unidades inerciales y senso-
res de fuerza en los tendones del exoesqueleto. Adicionalmente, se integrd
una plantilla de presion capacitiva descrita previamente en el disefio del
dispositivo (véase Capitulo 4), encargada de medir la fuerza de reaccién
vertical del suelo (vVGRF) y el centro de presién (CoP).

Durante toda la prueba, se registraron los siguientes datos: dngulo articular
del tobillo, fuerzas de los tendones anterior y posterior, velocidades de los
actuadores, sefiales de VGRF y CoP, asi como la salida en tiempo real del
estimador de fase de marcha.

La adquisicién de datos y la ejecucion de los controladores se realizaron
en el entorno ROS, utilizando un ordenador Intel® NUC con procesador i7-
12700H. Todos los datos fueron almacenados mediante archivos rosbag
para su posterior analisis.

Analisis de Datos

El anélisis de datos tuvo como propdsito evaluar el desempeiio de la ar-
quitectura de control de alto nivel en el contexto de velocidad de marcha
patoldgica asistida, bajo tres esquemas de control diferenciados: solo fuer-
za, fuerza mds angulo, y control adaptativo completo. Se evaluaron los
siguientes aspectos:

= Seguimiento de trayectoria articular: Se analiz6 la concordancia
entre la sefial de referencia generada por el sistema de estimacién de
fase y la trayectoria articular registrada durante la marcha.

= Seguimiento de fuerza: Se examiné la correspondencia entre la
fuerza deseada y medida en los tendones, incluyendo la accion del
médulo de rigidez adaptativa basada en propulsion.

= Control de bajo nivel: Se estudi6 el comportamiento de los actuado-
res en términos de velocidad y corriente, para validar la capacidad del
sistema embebido de seguir las referencias en condiciones dindmicas
reales.

Los andlisis graficos se centraron en dos ciclos consecutivos representativos
por condicidn, extraidos de la caminata de seis minutos registrada por un
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participante. Para el analisis cuantitativo, se calcularon métricas de error
como el error medio absoluto (MAE), el error cuadrético medio (RMSE) y
el retardo temporal entre sefial deseada y medida para todos los ciclos. El
retardo fue estimado mediante la correlacion cruzada maxima entre ambas
sefiales.

El procesamiento de datos se realiz6 en MATLAB R2025b (MathWorks,
EE.UU.) y Python 3.11, utilizando rutinas personalizadas para la segmenta-
cién de ciclos, alineamiento temporal y visualizacién de datos. Los andlisis
estadisticos se llevaron a cabo en R 4.3.1 (Posit Software, EE.UU.).

Debido al reducido tamafio muestral (N = 4), se aplic6 la prueba no
paramétrica de Friedman para detectar diferencias entre condiciones. Para
métricas con resultados significativos (p < 0,05), se planificaron com-
paraciones post hoc mediante la prueba de Wilcoxon con correccién de
Bonferroni. También se calculd el coeficiente de concordancia de Kendall
(W) como medida del efecto del tamafio y la consistencia entre participan-
tes.

Seguridad y Monitoreo

El protocolo fue disefiado para evaluar el comportamiento del sistema ante
el primer uso por parte del usuario. Por ello, durante toda la sesion, el
estado fisico de cada participante fue monitorizado de forma continua,
incluyendo consultas repetidas sobre su nivel de comodidad y la ausencia
de disconfort. Ante cualquier indicio de molestia o riesgo, se preveia la
interrupcién inmediata del experimento.

Aspectos Eticos y Consentimiento

Este protocolo experimental fue aprobado por el Comité de Etica de la
University of the West of England bajo el proyecto Evaluation of Ankle
Function, Exoskeleton Performance, and Sensorimotor Integration during
Activities of Daily Living in Healthy and Pathological Populations.

Todos los participantes recibieron informacién detallada sobre los objetivos,
procedimientos y posibles riesgos del estudio. Firmaron un consentimiento
informado antes de su inclusidn y se les garantizé el derecho a retirarse del
estudio en cualquier momento sin consecuencias.
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6.2.2 Resultados

Seguimiento de angulo articular

La Figura 6.7 muestra la respuesta articular del sistema durante dos ciclos
consecutivos de marcha en condiciones de velocidad patolégica, bajo tres
configuraciones de control. En cada caso se presenta la trayectoria de
referencia (linea discontinua) generada por el estimador de fase, junto con
la respuesta real de la articulacion (linea continua).

En la condicién A (esquema completo adaptativo), se observa que el siste-
ma logra adaptarse dindmicamente al perfil de referencia, alcanzando de
forma consistente los valores maximos y minimos esperados. Sin embargo,
en ciertas fases se identifican errores de mayor magnitud, posiblemente
relacionados con el aumento del torque de interaccion. Este comportamien-
to sugiere que el controlador de admitancia introduce ajustes activos para
preservar la seguridad y comodidad del usuario ante posibles discrepancias
biomecdnicas.

La condicion B (control de fuerza y dngulo sin admitancia) muestra una
asistencia mas limitada, con dificultades notorias en las fases de contacto
inicial y despegue, donde la trayectoria se ve parcialmente restringida. Esto
podria reflejar una rigidez insuficiente o una falta de compensacién ante
perturbaciones dindmicas.

Por tltimo, en la condicién C (solo fuerza), la trayectoria articular se ve
alterada de forma mds evidente. La ausencia de una referencia explicita de
dngulo, combinada con una rigidez fija, modifica la biomecdnica de la mar-
cha, generando una interaccién que limita el rango natural de movimiento
incluso cuando el sistema intenta seguir la intencién del usuario.

Seguimiento de fuerza en los tendones

La Figura 6.8 presenta el comportamiento de la fuerza en los tendones
durante dos ciclos consecutivos para las tres configuraciones de control.
En la condicién A (esquema completo), se evidencia un componente de
tension adaptativa en donde a partir de la deteccién de bajos niveles de
propulsion, el sistema ajusta dindmicamente la rigidez mediante el aumento
de la fuerza objetivo, promoviendo asi una interaccién mds fuerte durante
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Figura 6.7: Seguimiento del dngulo articular durante marcha asistida. Com-
paracion entre referencia (linea discontinua) y sefial real (linea continua)
para tres esquemas de control: A) adaptativo completo, B) fuerza + dngulo,
C) solo fuerza.

la siguiente fase.

En la condicién B (fuerza + dngulo), el sistema mantiene una tension mini-
ma constante en ambos tendones a lo largo del ciclo. Esto evita el desajuste

145



CAPITULO 6

=
S

A “T B

=N
=)

[
=)

N
=

w
=3

20

Fuerza en los tendones (N)

Fuerza en los tendones (N)

1090 1100 1110 1120 113.0
Tiempo (s)

Tendon frontal Tendon posterior +++ Fuerza deseada

Figura 6.8: Seguimiento de fuerza en tendones durante marcha asistida. Se
comparan referencia y sefial real para: A) control adaptativo, B) fuerza +
angulo, C) solo fuerza.

mecanico con el usuario, asegurando que siempre exista acoplamiento,
aunque este enfoque puede restringir el movimiento articular, como se
observé en la seccién anterior.

Por ultimo, la condicion C (solo fuerza) muestra instantes en los que la
fuerza medida cae por debajo de la referencia, lo cual no necesariamente
representa un desajuste problemadtico, como se menciond previamente en la
validacién anterior. Este comportamiento indica que el sistema no impone
oposicién al movimiento del usuario cuando este se adelanta a la referencia.
Por tanto, el controlador de fuerza actia de manera pasiva, permitiendo
libertad de movimiento y solo interviniendo cuando se presenta una fuerza
de interaccion.
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En cuanto al torque de interaccién (Figura 6.9), el controlador de solo
fuerza (F) genera los mayores picos, asociados a la incapacidad del sistema
de predecir o atenuar la respuesta mecdnica. La condicién F + Ang muestra
una reduccién moderada del torque, aunque todavia presenta eventos de
rigidez alta en transiciones rapidas. El esquema Alto nivel mitiga significa-
tivamente los picos en algunos instantes, promoviendo una interaccion mas
suave, lo cual es coherente con el comportamiento adaptativo del médulo
de admitancia.
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<

-
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v C
4
g of
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=
=)
[l 1 1 1 1 1 1 1 1 1

101.5 102 102.5 103 103.5 104 104.5 105 105.5
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| F F+ Ang Alto nivel |

Figura 6.9: Torque de interaccién en marcha asistida para los tres esquemas
de control. (1) Alto nivel, (2) fuerza + dngulo y (3) solo fuerza

Seguimiento de velocidad y respuesta de corriente

La Figura 6.10 muestra la respuesta de velocidad de los actuadores durante
la marcha asistida bajo tres configuraciones de control. En la condicién C
(solo fuerza), los perfiles de referencia son mds suaves y con menor magni-
tud, lo que refleja la naturaleza pasiva de este esquema, donde el sistema
ajusta su comportamiento con base Unicamente en la tension deseada, sin
imponer explicitamente una trayectoria articular. Esta condicién genera
un menor esfuerzo en los motores, con trayectorias que dependen en gran
medida del movimiento espontaneo del usuario.

En las condiciones B (fuerza + dngulo) y A (control adaptativo completo),
se observa una mayor complejidad en los perfiles de referencia, asociada
a la inclusién del control de trayectoria. Esta complejidad se traduce en
setpoints de mayor variabilidad y magnitud en ambos servomotores. Pese
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a estas exigencias, los actuadores demostraron una capacidad consistente
para seguir las referencias, presentando Unicamente un retardo minimo
en la respuesta, atribuible tanto a la latencia de comunicacién electrénica
como a la inercia mecénica del sistema, como se menciond previamente
en la validacion anterior.

Por otra parte, el esquema adaptativo (A) logré una regulacién més estable
de la velocidad, mitigando oscilaciones abruptas a pesar de la modulacién
dindmica de rigidez impuesta por el controlador de alto nivel. Este com-
portamiento indica que, aunque se incrementa la complejidad del sistema,
la arquitectura completa mantiene una buena capacidad de adaptacién sin
comprometer la estabilidad del seguimiento.
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Figura 6.10: Velocidad de los actuadores durante marcha asistida. Compa-
racion entre referencia y sefial real para: A) control adaptativo, B) fuerza +
angulo, C) solo fuerza.

La Figura 6.11 presenta los perfiles de corriente registrados para los mo-
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tores frontal y posterior durante dos ciclos consecutivos de marcha. En
general, la condicién C (solo fuerza) mostré el menor consumo energé-
tico, con niveles de corriente relativamente estables cercanos a 1 A, lo
cual es consistente con la naturaleza pasiva de este esquema, que actiia
principalmente como un seguidor del movimiento sin imponer trayectorias
explicitas.

Por su parte, las condiciones B (fuerza + dngulo) y A (control adaptativo
completo) presentaron demandas energéticas mds elevadas, producto de la
incorporacion de referencias de posicion articular y la modulacién activa
de la rigidez. En particular, el controlador adaptativo (A) evidenci6 picos
de corriente de mayor magnitud, especialmente en el motor frontal, lo
que puede atribuirse a los cambios sostenidos de direccién que se generan
por la intervencién combinada de los lazos de control de fuerza, 4ngulo
y admitancia. Estos picos no necesariamente reflejan un sobreesfuerzo,
sino una respuesta adaptativa mds agresiva del sistema ante variaciones
biomecdnicas durante la marcha.

En contraste, el motor posterior mantuvo un comportamiento similar entre
las condiciones A y B, indicando que la mayor exigencia energética del
esquema adaptativo se concentra en el actuador responsable de asistir la
flexion plantar. Este patr6n es coherente con el disefio del sistema, donde el
motor frontal requiere mayor enrollamiento del tendén para generar fuerza
en la direccién de empuje.

Analisis cualitativo del desempeifio del sistema

La Tabla 6.5 resume los principales indicadores de desempefio del sistema
de asistencia durante la velocidad de marcha patolégica impuesta, conside-
rando tres configuraciones de control: solo fuerza, fuerza mds angulo, y el
esquema adaptativo completo. Se evaluaron variables biomecénicas clave,
incluyendo el seguimiento del dngulo articular, la fuerza en los tendones, la
velocidad de los motores, la corriente consumida y el torque de interaccidn.

En términos generales, el seguimiento angular fue consistente entre con-
diciones, con errores MAE y RMSE cercanos entre si. El retardo (lag)
fue ligeramente positivo para el esquema adaptativo, lo que indica una
respuesta que acompaia la marcha sin anticiparse o restringir el movimien-
to del usuario. En contraste, el controlador de solo dngulo presenté un
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Figura 6.11: Corriente de los motores durante marcha asistida. Compara-

cién entre condiciones de control: A) adaptativo, B) fuerza + angulo, C)
solo fuerza.

pequefio retardo negativo, sugiriendo una respuesta mas anticipada que
podria limitar la extension articular.

Respecto al control de velocidad de los actuadores, los valores de MAE y
RMSE fueron notablemente mayores en las condiciones que incluian con-
trol de dngulo, en particular para el motor frontal. Esto es consistente con
el aumento en la complejidad de las sefiales de referencia y las exigencias
del control de trayectoria. Sin embargo, este incremento en la actividad
motora no se tradujo necesariamente en un mayor retardo, manteniéndose
valores bajos y similares entre condiciones.

En términos de corriente, el controlador de solo fuerza presentd los valores
medios mds bajos en ambos motores (i.e., aproximadamente 0.18-0.19 A),
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Tabla 6.5: Resumen de métricas de desempefio del sistema durante la
validacién en marcha asistida para tres configuraciones de control: solo
fuerza (F), fuerza + 4ngulo (F + Ang) y control adaptativo de alto nivel. Se
reportan los errores de seguimiento (MAE, RMSE), retardo (Lag), torque
de interaccidn, corriente media y fuerza en tendones para cada caso.

F F + Ang Alto Nivel
MAE | 0.09+£0.02 0.10+0.01 0.09 % 0.01
Angulo RMSE | 0.10£0.03 0.12+0.01 0.11 £ 0.02

Lag 023 +041 -0.17+0.17 0.04 £0.17

MAE |1235+2.89 27.85+279 31.41+6.99

Motor Frontal Velocidad RMSE | 14.77 £3.09 34.01 £3.06 38.01 4 7.09
Lag | -0.07+£0.01 -0.07+£0.01 -0.12+0.04
MAE | 10.38 £0.35 27.13 £0.83 25.62 £ 3.30

Motor Posterior Velocidad RMSE | 12.87 +£0.78 33.65 + 1.01 32.13 £ 3.49
Lag | -0.06£0.01 -0.07+£0.05 -0.07+£0.06
MAE | 208 +0.32 2374052 3.00 + 0.67
RMSE | 2504+ 040 2954+0.69 3.754+0.75
Motor Frontal Corriente MEAN | 0.18 £ 0.02 1.61 +£2.22 1.02 4+ 1.36
Motor Posterior Corriente MEAN | 0.19 +£0.02 2.28 +3.21 1.08 & 1.41
MAE | 661 +1.34 989+324 11.32+1.23

RMSE | 9.04 234 13.84 £5.04 1541 +2.72

MAE | 7204+ 149 8.194+1.01 11.1942.80

RMSE | 891 193 11.34 £1.45 14.84+3.73

Torque de Interaccién

Fuerza Tendon Frontal

Fuerza Tendon Posterior

mientras que las configuraciones con control de dngulo (F + Ang y Alto
Nivel) elevaron el consumo, especialmente en el motor posterior. No obs-
tante, el esquema adaptativo logré reducir este valor frente al control de
angulo puro, lo que sugiere una mejor regulacién del esfuerzo aplicado
mediante el ajuste dindmico de la rigidez.

En cuanto a la fuerza en los tendones, se observé un aumento progresivo del
error (tanto MAE como RMSE) al avanzar de solo fuerza hacia el esquema
adaptativo. Esta tendencia puede interpretarse como una consecuencia
del comportamiento reactivo del sistema en escenarios donde se permite
mayor autonomia del usuario, provocando oscilaciones momentaneas en la
tension mientras se ajusta el nivel de asistencia.

Por dltimo, el torque de interaccion fue mayor en la condicién de control
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adaptativo, coherente con una mayor intervencion del sistema. Aunque
este valor podria interpretarse como un aumento de la rigidez, en este caso
refleja el efecto de la modulacién activa de la asistencia basada en fase y
propulsién, y no una oposicién al movimiento.

Adicionalmente, se realiz6 un andlisis estadistico no paramétrico mediante
la prueba de Friedman debido al tamafo muestral reducido (/N = 4). Se
encontraron diferencias significativas (p < 0,05) en algunas variables
como la corriente media, el torque de interaccion y la velocidad de los
motores. Sin embargo, los andlisis post-hoc no permitieron identificar
de forma concluyente entre qué grupos existieron estas diferencias. A
pesar de esta limitacion, los valores de Kendall’s W indicaron niveles de
concordancia moderados a altos (hasta W = 1,0 en algunas métricas),
reforzando la tendencia observada a una mayor actividad y esfuerzo en las
condiciones con control mas complejo.

Conclusiones

Los resultados presentados en este capitulo permiten validar experimental-
mente la arquitectura de control propuesta para el exoesqueleto de tobillo
en distintos contextos de asistencia. En condiciones estaticas, el analisis
detallado de los controladores de bajo y medio nivel evidencié que la
integracién progresiva de médulos (fuerza, dngulo y admitancia) mejo-
ra el seguimiento articular y la estabilidad del sistema, reduciendo picos
de corriente y promoviendo una interacciéon mads fluida. En particular, el
moédulo de admitancia demostré un rol relevante en la moderacién del
esfuerzo mecanico, adaptando la rigidez del sistema sin comprometer la
transparencia ni imponer restricciones innecesarias al usuario.

Durante la validacién dindmica, el sistema mostré una respuesta adecua-
da frente a variaciones biomecdnicas asociadas a la marcha en velocidad
patolégica. Aunque no se identificaron diferencias estadisticamente sig-
nificativas en todas las métricas debido al tamafio muestral reducido, los
analisis descriptivos y cualitativos revelaron que el esquema adaptativo es
capaz de mantener niveles consistentes de asistencia, ajustando la tensién
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de los tendones segtin la demanda funcional. La arquitectura completa
logré preservar el rango de movimiento y acompafiar de manera mas natu-
ral el patrén de marcha, en comparacion con esquemas mas simples que
tienden a restringir o a interferir con el movimiento espontdneo del usuario.

En consecuencia, estos hallazgos respaldan la eficacia de una arquitectura
jerdrquica que integre control de fuerza, trayectoria y admitancia, al ofrecer
una asistencia personalizable, eficiente y biomecdnicamente coherente para
tareas funcionales como la marcha.
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Capitulo

CONCLUSIONES Y LINEAS DE INVESTIGACION
ABIERTAS

7.1 Conclusiones

Esta tesis doctoral ha abordado de manera integral el desarrollo de un
exoesqueleto de tobillo adaptable y personalizado, centrado en la asistencia
y rehabilitacién de usuarios con alteraciones motoras. Los aportes de
cada capitulo convergen para sustentar una solucion robusta, innovadora y
centrada en el usuario.

En el Capitulo 1, se establecieron las motivaciones centrales del trabajo,
destacando el papel critico del tobillo en la movilidad y la calidad de vida,
y se definieron objetivos especificos enfocados en el disefio mecdnico,
modelado dindmico, control multinivel y validacién experimental. Ademads,
se evidencié un enfoque investigativo sélido con multiples publicaciones
y colaboraciones internacionales, lo que sustenta el valor cientifico del
desarrollo.

En el Capitulo 2, se present$ una revision del complejo tobillo-pie, abor-
dando sus fundamentos anatémicos, biomecdanicos y funcionales en el
contexto de la locomocién humana. Se detallaron los movimientos articu-
lares claves (i.e., dorsi-plantarflexién) y su papel durante las fases del ciclo
de marcha, asi como la distribucién de cargas y el torque necesario para
la propulsion eficiente. Desde el punto de vista clinico, se profundizé en
disfunciones neuromotoras comunes, siendo el pie caido una de las més
relevantes por su prevalencia y severo impacto funcional.

Ademds, se exploraron enfoques terapéuticos convencionales, como la
fisioterapia basada en ejercicios activos y pasivos y herramientas tecnold-
gicas como la estimulacién eléctrica funcional (FES). Estas alternativas,
si bien eficaces en ciertos casos, mostraron limitaciones en términos de
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adaptabilidad, sostenibilidad en el tiempo y alcance funcional. En este
contexto, se revisaron también las soluciones robdticas actuales, diferen-
ciando entre plataformas ancladas y dispositivos portables. Se identificaron
desafios persistentes como la falta de portabilidad, rigidez estructural y
pobre personalizacion.

Finalmente, este capitulo permitié fundamentar conceptualmente la necesi-
dad de avanzar hacia disefios mds bioinspirados y adaptativos. Se justificd
el uso de actuadores de rigidez variable como una solucién prometedora
para emular el comportamiento fisiolégico del tobillo humano, facilitar
una interaccién mds natural y segura con el usuario, y superar los limites
de las ortesis pasivas o de los exoesqueletos rigidos convencionales. Esta
revision, por tanto, sent6 las bases tedricas y aplicadas para el disefio del
dispositivo desarrollado en los capitulos posteriores.

El Capitulo 3 aporté una perspectiva centrada en el usuario a través de
un estudio mixto, combinando metodologias cuantitativas y cualitativas
para explorar las percepciones, expectativas y nivel de aceptacion de tec-
nologias robdticas portables por parte de pacientes y profesionales de la
salud. Se implement6 una estrategia rigurosa de recoleccién de datos que
incluyé encuestas estructuradas, permitiendo captar tanto métricas objeti-
vas de usabilidad como interpretaciones subjetivas sobre el potencial del
exoesqueleto.

Los resultados obtenidos evidenciaron una percepcién predominantemente
positiva hacia el uso de exoesqueletos de tobillo, siempre que estos cumplan
ciertos criterios clave como comodidad, facilidad de uso, portabilidad y
adaptabilidad al entorno cotidiano. Los pacientes valoraron especialmente
el potencial del dispositivo para mejorar la independencia y facilitar la
realizacién de actividades de la vida diaria, mientras que los clinicos
destacaron su utilidad como complemento a terapias tradicionales y su
posible integracién en programas de rehabilitacién domiciliaria.

Asimismo, se identificaron preocupaciones asociadas a la estética, el peso
y la facilidad de colocacién del dispositivo, asi como a la confianza en
la tecnologia y la percepcién de seguridad. Estos hallazgos fueron funda-
mentales para orientar decisiones de disefio centradas en el usuario, como
la eleccién de materiales livianos, componentes modulares, estructuras
ajustables y esquemas de control intuitivos. De esta forma, este capitulo
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no solo aportd una validacién inicial de la aceptabilidad del concepto, sino
que también establecié un marco de referencia empirico para garantizar
que el desarrollo tecnolégico se alineara con las verdaderas necesidades y
expectativas de sus potenciales usuarios finales.

En el Capitulo 4 se present6 en detalle el proceso de disefio e implemen-
tacion mecdnica del exoesqueleto de tobillo desarrollado en esta tesis. El
disefio se basé en principios de rigidez variable, una caracteristica clave
que permite emular el comportamiento fisiolégico del cuerpo humano
durante la marcha. Se utilizaron componentes impresos en 3D, lo que
permitié no solo reducir costos y facilitar modificaciones iterativas, sino
también mantener una estructura ligera, ergondmica y adaptable a distintas
morfologias de usuarios.

Desde el punto de vista del modelado, se propuso un modelo dindmico del
exoesqueleto asi como un modelo biomecédnico del tobillo humano durante
la marcha, basado en el concepto de impedancia mecénica. Este enfoque
permitié representar de manera simplificada pero precisa la interacciéon
articular a lo largo del ciclo completo de marcha, considerando tanto
las variaciones cinemadticas como dindmicas. La validacién del modelo
mediante datos experimentales confirmé su capacidad para predecir con
precision la respuesta del tobillo ante estimulos externos, sentando asi las
bases para estrategias de control eficientes.

Ademds, el capitulo describi6 la integracion del sistema mecatrénico com-
pleto, que incluy6 el disefio de la estructura mecdnica, la seleccion de
actuadores de rigidez variable (con mecanismo eldstico adaptable), sen-
sores inerciales y de fuerza, y el desarrollo de la electrénica de control
embebido. Esta arquitectura permitié una modulacién activa del comporta-
miento del exoesqueleto en funcién de la dindmica articular del usuario, es
decir, ajustando su respuesta a cada fase del ciclo de marcha en tiempo real.
En conjunto, este capitulo demuestra como la combinacién de disefio bio-
inspirado, modelado dindmico validado y electrdnica integrada puede dar
lugar a una solucién robdtica funcional, portable y centrada en el usuario,
capaz de asistir eficazmente el movimiento del tobillo humano.

En el Capitulo 5 se desarroll6 una arquitectura de control jerdrquica en
tres niveles, disefiada para lograr una interaccién dindmica entre el usuario
y el exoesqueleto durante la marcha. Esta arquitectura permitié combinar el
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control a bajo nivel de los actuadores con la adaptabilidad del nivel medio
y decisiones inteligentes a nivel alto. Concretamente, en el nivel medio,
se disefiaron controladores basados en torque, dngulo y compliance, que
permitieron modular la respuesta del sistema, asegurando una interaccién
fluida sin imponer trayectorias rigidas al usuario. Estos controladores
facilitaron un comportamiento mas fisiolégico y confortable, clave para la
aceptacion del dispositivo.

El nivel alto integré un componente de inteligencia artificial orientado a la
deteccién continua del estado del ciclo de marcha. Se desarroll6 un esti-
mador del vector de progreso de marcha utilizando sefiales biomecénicas
provenientes de sensores inerciales y de presion plantar. Este estimador
se entrend con modelos de aprendizaje automatico tanto clasicos (GBR,
RFR, VR) como avanzados (redes neuronales profundas tipo LSTM y
modelos hibridos). La combinacion de estas técnicas permitié predecir en
tiempo real la fase de marcha con alta precision y bajo retardo, incluso en
condiciones no vistas durante el entrenamiento.

Gracias a esta estimacion en tiempo real, fue posible aplicar una modu-
lacién adaptativa de la asistencia ofrecida por el exoesqueleto en funcién
de la dinamica articular y de la potencia requerida en cada fase. Esta es-
trategia permitid sincronizar el aporte del dispositivo con la intencién del
usuario, reduciendo esfuerzos innecesarios y evitando interferencias con el
patrén de marcha natural. Asi, este capitulo consolidé la integracion entre
biomecanica, control robético y aprendizaje automatico, proponiendo una
arquitectura inteligente capaz de asistir de forma adaptativa y eficiente la
locomocién humana.

El Capitulo 6 estuvo dedicado a la validacion experimental del sistema
propuesto, enfocdndose en la evaluacién funcional del exoesqueleto en
sujetos sanos. Se disefiaron protocolos de prueba para analizar el compor-
tamiento del sistema bajo condiciones controladas, incluyendo distintos
niveles de rigidez y diferentes arquitecturas de control. Esta etapa resultd
fundamental para verificar el cuamplimiento de los objetivos de asistencia
sin comprometer la biomecdnica natural del usuario.

Durante las pruebas, se recopilaron datos cinemadticos, cinéticos y eléctricos
para caracterizar la interaccion entre el exoesqueleto y el tobillo humano.
Se evalué el seguimiento de trayectorias articulares, el comportamiento
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del sistema de rigidez variable, la respuesta en corriente de los actuadores
y el torque neto de interacciéon en multiples fases del ciclo de marcha.
También se compararon tres arquitecturas de control diferentes, analizando
su rendimiento en términos de precision, tiempo de respuesta y estabilidad.

Los resultados mostraron que el exoesqueleto fue capaz de asistir eficaz-
mente los movimientos articulares de dorsi-plantarflexion sin perturbar el
patrén de marcha fisiolégico. Se evidencié que, incluso en configuracio-
nes con alta rigidez, el dispositivo logré una interaccién fluida y segura,
adaptdndose a la dindmica del usuario. Ademds, las distintas estrategias de
control demostraron niveles de error bajos en la estimacién del dngulo arti-
cular, torque y velocidad, validando la consistencia y robustez del sistema
en condiciones de escenarios reales.

La validacién en tiempo real también revelé que la arquitectura de con-
trol propuesta puede ajustarse eficientemente a diferentes demandas de
asistencia, modulando el aporte del dispositivo segin la fase de marcha 'y
las caracteristicas individuales del usuario. Estos hallazgos confirman la
viabilidad de aplicar esta solucidn en escenarios reales, representando un
paso clave hacia futuras evaluaciones clinicas con poblaciones patoldgicas
y hacia la integracién del sistema en entornos domiciliarios o ambulatorios.

7.2 Lineas de Investigacion Abiertas

A partir de los resultados obtenidos en esta tesis y considerando tanto los
desafios tecnoldgicos como los hallazgos experimentales, se han identifica-
do varias lineas de investigacién que permitirdn profundizar y extender el
alcance de este trabajo. Estas lineas no solo buscan mejorar el rendimiento
técnico del exoesqueleto desarrollado, sino también facilitar su adopcién
en escenarios clinicos reales, adaptarlo a una mayor diversidad de usuarios
y actividades, y explorar nuevos paradigmas de control y personalizacién.

1. Modelado del tobillo en pacientes patolégicos y actividades di-
versas: Se propone ampliar el modelado biomecénico del tobillo
humano a sujetos con disfunciones neuromusculares como hemi-
paresia post-ACYV, pardlisis cerebral o esclerosis multiple. Ademads,
se sugiere estudiar su comportamiento no solo en marcha lineal,
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sino también en tareas funcionales complejas como subir escaleras,
levantarse, girar o caminar en superficies irregulares. Esto permitird
validar si modelos simplificados como el de impedancia mecédnica
siguen siendo aplicables, o si es necesario incorporar nuevos para-
metros dindmicos que reflejen mejor la variabilidad interindividual.

2. Fusion de algoritmos de machine learning y redes profundas: Es-
ta linea busca combinar modelos de aprendizaje automaético cldsicos
(e.g., regresores de bosques aleatorios, maquinas de soporte vecto-
rial) con redes neuronales profundas (e.g., LSTM, Transformers)
para la estimacion del vector de progreso de marcha. El objetivo es
lograr un balance entre precision, granularidad de fases detectadas y
viabilidad computacional en tiempo real, habilitando la adaptacién
continua del control en entornos dindmicos y con distintos perfiles
de marcha.

3. Control predictivo y personalizacion automatica: Se plantea desa-
rrollar arquitecturas de control predictivo que consideren el retardo
mecanico del sistema, anticipando la accién necesaria a partir de
modelos internos del usuario y el entorno. Asimismo, se propone
implementar médulos de personalizacién automadtica, capaces de
generar configuraciones iniciales a partir de sefiales biomecdanicas
capturadas en una sesion inicial de calibracién, reduciendo la necesi-
dad de ajustes manuales y facilitando el uso clinico generalizado.

4. Evaluacion con distintas configuraciones mecanicas: Resulta re-
levante probar el dispositivo bajo variaciones estructurales como el
alargamiento de palancas, la reconfiguracion de la rigidez pasiva o el
cambio en los puntos de aplicacién de fuerza. Estas modificaciones
permitirdn explorar el impacto sobre la asistencia, adaptabilidad y
percepcion del usuario, asi como definir parametros 6ptimos segtin
caracteristicas antropométricas o tipos de disfuncién.

5. Caracterizacion funcional completa: Es necesario realizar una ca-
racterizacion cuantitativa del exoesqueleto para establecer métricas
clave como el torque mdximo entregado, los limites de seguimiento
de trayectoria, el consumo energético y la respuesta ante perturba-
ciones. Estos datos son fundamentales para certificar la seguridad,
definir protocolos clinicos y establecer comparaciones con otros
dispositivos existentes.

6. Validacion clinica y evaluacion subjetiva: Finalmente, se plantea
realizar estudios clinicos con pacientes reales, tanto en contextos
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hospitalarios como en el hogar. Ademas de indicadores biomeca-
nicos y de desempefio motor, se recomienda aplicar encuestas de
usabilidad (como el System Usability Scale), entrevistas cualitativas
y escalas de percepcién subjetiva, con el fin de integrar la voz del
usuario en el proceso de validacion y refinamiento del sistema.
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