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Resumen — En el marco del desarrollo de dispositivos para la asistencia de la marcha, destacan por su elevado
grado de vestibilidad y menor peso y coste, aquellos conformados simplemente por los actuadores y una serie de
puntos de anclaje localizados en las proximidades de las articulaciones a actuar. El esfuerzo se trasmite desde los
actuadores hasta los puntos de anclaje a través de cables, aumentado el grado de confort del usuario al prescindir
de los tutores que cominmente se encuentran en exoesqueletos. Se aborda en este trabajo un analisis dindmico
inverso, para obtener los pares articulares necesarios a lo largo de la marcha, como paso previo al dimensiona-
miento de los componentes del exoesqueleto a disefiar. Se plantea un modelo biomecanico plano con siete seg-
mentos corporales (tres por pierna y el tronco) y los pares en cadera, rodilla y tobillo como principales acciones.
Posteriormente, estos pares se distribuyen entre el sujeto y el exoesqueleto actuado por cable (exosuif) para dis-
tintas configuraciones de disefio. Este modelo, permite guiar el disefio del exoesqueleto en lo que respecta a
factores tales como la posicion de los puntos de anclaje, el nimero de actuadores preciso o la disposicion de los
cables, entre otros. A la hora de encontrar un disefio adecuado para la actuacion y transmision en el exoesqueleto,
sera posible, por ejemplo, tomar en consideracion sobre qué articulacion desea actuarse con mayor intensidad en
funcion de las necesidades del proyecto, o incluso determinar si no ha de actuarse en absoluto sobre alguna de
ellas. Podra analizarse, ademas, la influencia de dichos parametros de diseflo sobre los parametros de la transmi-
sion y estudiarse la efectividad de los disefios propuestos y los encontrados en la literatura.

Palabras clave — Exoesqueleto vestible, actuacion por cable, analisis dindmico inverso, marcha humana.

1. INTRODUCCION

El disefio de exoesqueletos para asistir la marcha en seres humanos puede conllevar notables beneficios
para aquellas personas que, por su edad o patologias, vean impedidas en cierta medida sus capacidades
motoras. Los exoesqueletos tradicionales, rigidos y por lo general pesados, estan dando paso a los exoes-
queletos vestibles o exosuit. Aunque son relativamente nuevos en el ambito de la rehabilitacion, suponen
una forma fiable y cémoda de aumentar las capacidades de movimiento del usuario, sin restringir su movi-
miento ni generando incompatibilidades entre los grados de libertad de exoesqueleto y usuario, siendo su
propia estructura rigida la correspondiente al dispositivo de rehabilitacion. Estos, ademas, hacen posible la
transmision de fuerzas para asistir la marcha, pero se componen mayoritariamente de elementos textiles,
que reducen drasticamente su peso y los hacen mucho mas accesibles a personas de la tercera edad que
vean reducida su movilidad. Y es que la poblacidon que, por edad u otras causas, necesitan asistencia en la
marcha, continuaran aumentando en Espafia y su entorno conforme la poblaciéon mayor lo haga, estiman-
dose que para 2080 el 29,1% de la poblacidon europea superara los 65 afios [1]. El uso de exoesqueletos
vestibles en estas personas puede ayudar a mejorar su calidad de vida, aumentando su grado de indepen-
dencia. En los tltimos afios se han planteado varias soluciones para mejorar la movilidad de las personas a
través de exoesqueletos vestibles, ya sea para las extremidades superiores, [2] y en las inferiores, [3, 4].
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Este articulo se enmarca en el desarrollo de un exoesqueleto vestible para las extremidades inferiores, que
aspira a asistir la marcha en personas de la tercera edad.

Como paso imprescindible para el disefio y control de estos sistemas, destaca el calculo de los pares
articulares a lo largo del ciclo de la marcha. En [5] se destaca este hecho y se plantea un modelo para la
prediccion de pares articulares atendiendo a una serie de subfases en el ciclo de la marcha, atendiendo a las
distintas condiciones de apoyo del pie. Se plantean, ademas, diversos puntos de vista a la hora de plantear
el problema desde el punto de vista matematico, destacando dos: los modelos dinamicos inversos [6, 7],
que parten de datos cinematicos conocidos, y los basados en las ecuaciones de la mecanica de Lagrange [8,
9], que no precisan de los datos de contacto con el suelo y son menos exigentes computacionalmente que
el mero planteamiento de las ecuaciones dinamicas en modelos multi cuerpo [8]. Los resultados que arrojan
las ecuaciones de Newton-Euler en modelos dinamicos inversos ofrecen una buena correlacion con los que
se extraen de analisis multi cuerpo o multibody [10]. Aqui se presenta un modelo dindmico inverso apoyado
en los datos cinematicos de la marcha y la fuerza de contacto con el suelo, para la estimacion de pares y
fuerzas articulares de cara a apoyar el disefio de un exoesqueleto vestible para la asistencia a la marcha.

2. DESARROLLO DEL MODELO

El objeto de este capitulo es la derivacion de las ecuaciones dinamicas que permitan la obtencion de las
fuerzas y pares articulares a partir de los datos cinematicos de la marcha y la evolucion de la fuerza de
contacto entre el pie y suelo. Basta para ello con la aplicacion, respecto de un sistema de referencia inercial
y para cada uno de los tres ejes y segmentos que forman la parte del cuerpo que se desea modelar, de las

ecuaciones:
Z Fi =mq (1

2 ny = Iz,iéi ()

Siendo el objeto la obtencidon de las fuerzas y pares articulares en tobillo, rodilla y cadera, se opta por un
modelo simple tridimensional de la pierna como la composicion de tres segmentos, unidos entre si y cada
uno de ellos solidario a un sistema propio de referencia local, que servira para definir los vectores de posi-
cion que para el planteamiento de las ecuaciones sean precisos. Los enlaces articulares admiten movimiento

Pelvic
tilt

Fig. 1. Esquema simplificado de los tres segmentos considerados para el miembro inferior.
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y giro en los tres ejes, pero producen reacciones en los seis posibles grados de libertad. La Fig. 1 muestra
los elementos mas esenciales de dicho modelo, obviando para mayor claridad las fuerzas articulares y los
pares distintos del par en z (de importancia capital para el proyecto que nos ocupa).

Una vez todas las variables geométricas del problema estén definidas en base a los sistemas de referencia
locales, bastara premultiplicar aquellas que sean vectoriales por la matriz de cambio de base R;:

Cos(#,) -Sen(#,) 0
R; = (Sen(@i) Cos(6,) 0) 3)
0 0 1

donde 6; es a, S 0 y, seglin corresponda. Asi pues, las ecuaciones (1) y (2) son un conjunto de 18 ecuaciones
diferenciales (9 de fuerza y 9 de par, seis en total para cada uno de los segmentos) que pasan a ser algebrai-
cas si los datos de posicion de cada punto (centros de gravedad de cada segmento y articulaciones), angulos
de cada segmento y sus aceleraciones lineales y angulares son conocidas. Se incluyen a continuacion las
ecuaciones 1 y 2 particularizadas para cada segmento.

e Segmento 1 o del pie.

Fa,i =m (al,i’gi)'Fr,i i=1,2,3 (4)

na,i = [I,ié]'(rga,PXFr)|i'(rga,AXFa)|i izl: 2: 3 (5)

donde Fr,i es la componente i (x, y 0 z) de la fuerza de contacto entre la planta del pie y el suelo. El subindice
a indica ankle o tobillo. El vector rgapune el centro de gravedad del pie con el punto de aplicacion de la
fuerza de contacto con el suelo. El vector rgas une el centro de gravedad del pie con la articulacion del
tobillo.

e Segmento 2 o de la parte inferior de la pierna.

Foi=my(ar;-g)tFa;  i=1,2,3 (6)

nk,i = IZ,iéZ'(rgk,kXFk)|i+(rgk,AXFa)|i+na,i l‘:]) 2: 3 (7)
El subindice & indica knee o rodilla.

e Segmento 3 o de la parte superior de la pierna.

Fri=m; (33,i'gi)+Fk,i =1,2,3 (8)

ny; = 13305 (rgnnF) |+ (rgnpcoFi) [y =1, 2,3 )

El subindice 4 indica hip o cadera. La union de las ecuaciones anteriores definidas respecto del sistema
inercial de la Fig. 1, da lugar al sistema de ecuaciones a resolver. Un aspecto de especial relevancia es el
modelado del desplazamiento del centro de presiones de la fuerza de contacto Fr. En [11] se incluye un
diagrama, Fig. 2, que permite estimar la posicion de dicho punto a lo largo de la marcha. De esta forma, es
posible definir el vector Ig, p como sigue:

rga,P = (rga,chl :rga,PyCZ arga,PzCS) (10)

de manera que los coeficientes Ci permitan adaptar la posicion del centro de presiones para cada instante
de la marcha. Esta forma de proceder garantiza que, siempre que exista continuidad entre dichos coeficien-
tes, existird continuidad en la solucion. Esta aproximacion, sin embargo, resulta mas restrictiva que otras
que modelan la fuerza de contacto como la aplicacion simultanea de varias fuerzas o incluso la modeliza-
cion de ésta como una carga superficial variable. A juzgar por lo descrito en [11], es posible mantener
constantes e iguales a 1 los coeficientes C2 y C3 (pues la variacion del centro de presiones en y y z es
reducida) y el coeficiente C1 como:

Cy = Cp1 (UX)-U(x-x2) )+C; 5 (U(x-%2)-U(x-x3) )+C; 5 (U(x-x3)-U(x-xy)) (1)
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donde U representa la funcion escalon unitario, x; las coordenadas respecto del sistema de referencia local
del pie de los puntos donde comienza cada una de las tres subfases en las que se divide el movimiento del
centro de presiones a lo largo del ciclo (Fig. 2) y los coeficientes parciales C;;, C12y Cr 3 se definen de
forma que, en funcion de los datos de entrada, se ajuste el resultado a la forma que se muestra en la Fig. 2.

Vea en la Fig. 2 que el coeficiente C; se extiende, como debe ser, desde el momento en que el talon toca
el suelo hasta el final de la fase de balanceo o swing.

Una vez se dispone de los pares y fuerzas articulares para cada instante de la marcha en funcion de los
datos cinematicos en el mismo instante, es posible emplear esa informacidn para, por ejemplo, controlar la
accion de los actuadores de un exoesqueleto vestible que, mediante tirantes, produzca un porcentaje del par
articular preciso y facilite asi el desarrollo de la marcha. En aras de traducir ese porcentaje del par transmi-
tido a la articulacion a la fuerza precisa en el cable y, por tanto, al par preciso a la salida del motor, puede
emplearse en primera aproximacioén un modelo geométrico sencillo como el de [12]. Un esquema simplifi-
cado para la cadera se muestra en la Fig. 3, adaptado de [12] para el caso de la cadera.

En nuestro caso, la Fig. 3 podria representar la articulacion de la cadera, por ejemplo, siendo por tanto 6
el angulo y en la Fig. 1. Ry es el radio de la articulacion. Por supuesto, la Fig. 3 representa un caso en el que
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(a) Evolucion del centro de presiones de la fuerza de con-  (b) Representacion del coeficiente C; a lo largo de la marcha.
tacto con el suelo a lo largo de la marcha, [11].

Fig. 2. Centro de presiones de la fuerza de contacto y coeficiente C;. Ejes X e Y en (a) segun [11].
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Fig. 3. Modelo geométrico simple de la cadera para el calculo de la traccion en los cables a partir del par articular.

las distancias b; y b; alli mostradas entre los puntos de anclaje en torso y muslo respectivamente es distinta
(en el caso de la cadera), asi como el ancho de cada miembro a;. Aqui multiplicaremos la longitud total de
un miembro y otro por un factor # y # comprendido entre 0 y 1 para estudiar la influencia del punto de
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anclaje sobre el par demandado al motor en el caso particular de la flexion de cadera. Con todo, puede
calcularse la extension de ambos cables D; y D, como:

[ 0 [ 0
D, = ai2+bi2*cos ((pi+ 71() + aj2+bj2*cos ((pj+ Ek) -b;-b; (12)

D, = Ryy (13)
donde los angulos ¢; se definen como:
3
¢, = ArcTan (b_) (14)
1

El par articular se relaciona con la tension en el cable a través de la expresion (15), definidos los vectores
J y fcomo se indica y siendo f; y /> las fuerzas de traccidn en los cables. Se asume que existen dos cables
para asistir los musculos agonistas y antagonistas.

l'lh’3=J'f
_ (0D, 0Dp\"
_(E a_y) (15)

- ()
f
Una vez se dispone, por tanto, del par articular preciso y del porcentaje en cada fase de la marcha que
desea asistirse, basta con despejar de (15) para obtener la fuerza precisa en cada cable (o el cable, si solo
hubiera uno). Destacar que, alli donde el valor de 7,3 sea negativo, el cable trabajaria a compresion y por
tanto el resultado sera nulo por no disponer, por lo general, de esa capacidad. Conocida la relacion de

transmision de la reductora que acompafie al motor y el conjunto de poleas que transmiten el movimiento,
es posible conocer el par instantaneo que ha de exigirse al motor a lo largo del ciclo de la marcha.

3. VALIDACION DEL MODELO

En aras de comprobar la veracidad del modelo planteado, es posible acceder a bases de datos, como la de
[13], que recogen, para una serie de casos analizados a distintas velocidades de la marcha, los valores de
pares articulares a lo largo de la marcha. Como [13] proporciona, ademas, los datos numéricos de los para-
metros cinematicos y de fuerza de contacto con el suelo para cada instante estudiado, por lo que la resolu-
cion a través del modelo planteado es inmediata. Asi, basta introducir los pardmetros cinematicos (vea en
la Fig. 4a los angulos de flexion en tobillo, rodilla y cadera extraidos de [13]) para obtener los correspon-
dientes valores de las reacciones en las articulaciones (fuerzas y pares articulares) en los tres ejes coorde-
nados.

Los angulos a, f y y descritos en el apartado anterior y mostrados en la Fig. 1 pueden obtenerse, a partir
de los angulos de flexion de la Fig. 4a a través de (16), donde se han denominado 4, B, y C a los angulos
de flexion en tobillo, rodilla y cadera respectivamente. Se muestran en la Fig. 4b.

a=A-B+C+rx

p=-B+CHe
2 (16)



80 D. Rodriguez Jorge et al. / Revista Iberoamericana de Ingenieria Mecéanica 25(2), 75-84 (2021)

o
Hip Flexion/Extension rrl
40 1107
= WES
= 100!
20
* |
‘_g_“ 10 90}
0 !
£ 80!
w10 t
70}
0 20 40 € 80 100 20 40 60 80 100
6[ Porcentaje del ciclo de la marcha [%]
100 Knee FIx/Extension
e of ©
x 60
s
T 40
T 20
>
b o
200 20 40 60 80 100 20 40 6 80 100
@l Porcentaje del ciclo de la marcha [%]
Ankle Dorsi/Plantarflexion 200

J 180}
160!

140}

120}

20 40 60 80 100
Porcentaje del ciclo de la marcha [%]

(a) Angulos de flexion articular de [13] (b) Angulos o, Sy y

Fig. 4. Representacion grafica de los angulos de flexion articular en [13] y angulos a, S y y obtenidos a partir de ellos a través
de (16).

Los datos de posicion geométrica de los centros de gravedad de cada uno de los tres segmentos conside-
rados de cada pierna pueden obtenerse con facilidad a partir de los datos de posicion de las articulaciones
que se indican en [13]. La fuerza de contacto con el suelo se incluye en [13] con su descomposicion en cada
uno de los tres ejes coordenados. En tanto que los datos ofrecidos por [13] corresponden a un analisis
estadistico para un numero de casos, se han adoptado como datos antropométricos aquellos que, para un
individuo medio, se aceptan en [14], y que se muestran en la Tabla 1.

Introducidos los datos antropométricos en el modelo y definidos a partir de ellos los valores de los coefi-

Tabla 1. Datos antropométricos medios aceptados para el andlisis comparativo.

Valores medios

Altura [m] 1.75
Masa [Kg] 75

Masa del muslo [Kg] 7.5000
Masa de la pierna [Kg]| 3.4875
Masa del torax [Kg]| 16.2000
Masa del pie [Kg] 1.0875
Longitud del pie [m] 0.2660
Longitud de la pierna [m] 0.4305
Longitud del muslo [m] 0.42875
I del pie [Kg*m?] 0.0035
I de 1a pierna [Kg*m?| 0.0490
I del muslo [Kg*m?] 0.1238

cientes C; queda, junto con la cinematica de [13], completamente definido el problema para su resolucion
a través de analisis dindmico inverso, sin mas que resolver el sistema de 18 ecuaciones con 18 incognitas
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resultante. Véase en la Fig, 5 los resultados de pares articulares en tobillo, rodilla y cadera mostrados en
[13] (a) y los obtenidos (b).

La Fig. 5 muestra como el modelo propuesto arroja resultados similares a los recogidos en [13], aunque
sujetos a desviaciones provocadas, en parte, por la utilizacion de datos antropométricos medios, que no
tienen por qué coincidir con los de los sujetos que arrojaron los resultados en la Figura Sa.
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(a) Pares articulares segtin [13]. (b) Pares articulares obtenidos.

Fig. 5. Representacion grafica de los pares articulares normalizados con la masa del individuo medio en [14] (para varias ve-
locidades de la marcha) y pares obtenidos con el modelo planteado, solo para la maxima velocidad de la marcha contemplada
en [13].

4. CALCULO DEL PAR MOTOR EN UN EXOESQUELETO VESTIBLE

Una vez son conocidos los pares articulares en cada instante de la marcha, resulta de especial interés, de
cara a desarrollar un sistema de control para los actuadores de un exoesqueleto vestible para asistencia a la
marcha, el calculo de las fuerzas de traccion en los cables y del par demandado a los actuadores. En aras de
comprobar qué valores se obtienen para un individuo medio de [14], basta aplicar las expresiones (12-15)
para obtener una aproximacion en el caso del modelo simplificado de la Fig. 3. Asi, estableciendo que el
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motor ha de asistir, por ejemplo, el 30% del par articular y con un sistema de actuacion con las
caracteristicas de la Tabla 2:

Tabla 2. Caracteristicas generales del sistema de actuacion de un exoesqueleto vestible.

Valores medios
Par maximo en continuo [Nm] 4
Par maximo en continuo a la
salida del motor [mNm)]

95.6
Relacion de transmision [-] 1:33
Radio de la polea [m] 0.0126
tr[-] 0.5
t2[-] 0.5
Radio de la articulaciéon Rk [m] 0.15
se tienen las fuerzas de traccion de la Figura 6b.
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. (b) Traccién obtenida para el cable 1 de la Figura 3
(a) Tension en el cable seglin [4]

con el modelo planteado y los datos de [13] para asistir

el 30% del par
Fig. 6. Representacion grafica de la traccion en el cable segtin [4] y obtenida para los datos de [13].

NMotor [Nm]
0.04
0.03

0.02

0.01

20 40 60 80 100
Porcentaje del ciclo de la marcha [%]

Fig. 7. Par resultante a la salida del motor.

Mas que comparar los valores numéricos de la fuerza en los cables para el caso planteado en [4] y los
obtenidos en la Figura 6b, se trata fundamentalmente de estudiar la similitud que existe entre ambos, a
sabiendas de que los individuos y caracteristicas de la marcha concretas en [4] no coinciden con los
propuestos en [13] y [14], que son los empleados, a modo de ejemplo, para obtener los resultados del
modelo propuesto. De igual forma, puede obtenerse el par instantaneo demandado al motor para ofrecer el
30% del par articular en la cadera, Fig. 7.
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Se observa que existe una fase de la marcha, comprendida aproximadamente entre el 25 y el 75% en la
que tanto la traccion en el cable 1 como el par demandado al motor por ese cable son nulos. Esta fase
corresponde a aquella en la que el cable, de realizar trabajo, lo haria en compresion, algo que no es posible
en los cables que de manera general se emplean en exoesqueletos vestibles. Por lo demas, es previsible un
uso intenso de los actuadores en la fase de apoyo del talon y parte de la fase de apoyo del pie completo, asi
como en la fase final de balanceo. El par maximo se exige al término de la fase de apoyo del talon.

5. CONCLUSIONES

Se ha propuesto un modelo dindmico inverso para el analisis de las reacciones y pares articulares a lo
largo de la marcha. El modelo admite seis grados de libertad para cada segmento corporal (tres de traslacion
y tres de rotacion) y toma como datos de entrada las tres componentes de la fuerza de reaccion con el suelo
y los datos cinemadticos de la marcha (posiciones y angulos de flexion articulares instantaneos). Como
primer paso para el apoyo al disefio de un exoesqueleto vestible para la asistencia a la marcha, es
imprescindible la capacidad de prever, para cada instante, el par que ha de requerirse al motor para cumplir
con la actuacion deseada en cada articulacion y en cada momento de la marcha. El modelo aqui descrito, si
bien se ha contrastado a través de una base de datos conocidos, ha de ser capaz, tras su implementacion en
el sistema de control pertinente, de tomar los datos de los sensores y controlar, de esta forma, a los
actuadores. Como paso previo a la aplicacion del modelo en un exoesqueleto vestible, se ha optado por
introducir un modelo sencillo de actuacidon por cable, siendo ya capaces de emplear el modelo dindmico
inverso para predecir el par demandado al motor y la fuerza de traccion en los cables a lo largo de la marcha.
Se ha llegado a resultados cercanos a aquellos obtenidos de la bibliografia, tanto en lo que se refiere al
propio estudio de la marcha (obtencion de reacciones y pares articulares a partir de los datos cinematicos)
como al célculo de las tracciones a que se someten los cables de una actuacién por cable sencilla. Se espera
poder implementar el modelo matematico descrito en un sistema de control adaptado al exoesqueleto en
disefio.
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DESIGN OF AN INVERSE DYNAMICS MODEL OF A LOWER-LIMB
ASSISTANCE EXOSUIT

Abstract — In the area of gait assistance, simple models based on cable-driven actuators with anchor points at the
segments to be actuated stand out due to their high wearability, low weight and reduced cost. Force is transmitted
from the actuators to the anchor points using cables, increasing user comfort by doing away with the rigid
structures found in traditional exoskeletons. This paper deals with the inverse dynamics model to obtain joint
torques needed during the gait cycle as a precursor to numerically dimension and design the components to
develop an exosuit. A two-dimensional biomechanical model made up of seven segments was designed with three
in each leg and one for the torso and torques in the hip, knee and ankle as the primary parameters. These torques
are then distributed between the subject and the exosuit in different configurations. This model helps optimise the
various characteristics of the exosuit such as the placement of anchor points, the exact number of actuators, cable
arrangements among others. When finalising the force transmission system of the exosuit, it is possible to
determine several variables such as: which joint(s) need the most external support and which ones are better left
unactuated. The effect of the aforementioned design parameters on the force transmission, effectiveness of
proposed designs in other literature can also be analysed.

Keywords — Exosuit, Cable Actuation, Inverse Dynamics Analysis, Human Gait.





