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Capitulo

Introduccién

La paraplejia es una de las principales condiciones de discapacidad en la poblacién Mexicana.
De acuerdo con cifras del INEGI! en México, un 6% de la poblacién sufre de alguna discapa-
cidad, dentro de las cuales, aquellas que involucran la incapacidad de utilizar las extremidades
inferiores ocupa el primer lugar con 64.1% [1]. Dichas estadisticas contemplan enfermedades
congénitas y degenerativas ademés de amputaciones y SCIs®. En esta ultima, el sujeto pierde
funciones de los érganos que inervan de la zona dafiada (la mitad inferior del cuerpo), tales co-
mo movilidad y sensibilidad, por lo que el sujeto requiere de asistencia para su desplazamiento
y mantenimiento de posturas, a esta condicién se le llama paraplejia [2—4]. Los sujetos en esta
condicién, utilizan una silla de ruedas como principal auxiliar para desplazarse [5]; sin embar-
go, si el uso de ésta no se acompana con terapias que incluyan ejercicios para efectuar trabajo
muscular de las extremidades paralizadas, a largo plazo el sujeto desarrolla diferentes afecciones
relacionadas al sistema respiratorio y circulatorio, asi como dolor, infecciones, heridas en la piel
y obesidad [6,7]. Adicionalmente, en el aspecto psicolégico y social el sujeto puede sufrir de

depresioén, rechazo en su entorno y limitaciones ocupacionales [8-11].

Se han realizado diferentes experimentos para atender las limitaciones de dicha condicion, éstos

han tenido dos enfoques principales, el primero, orientado a restablecer la comunicacion de la

nstituto Nacional de Informaciéon Geografica y Estadistica
28pinal Cord Injury: Lesién de Médula Espinal
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zona danada por la SCI hacia las extremidades inferiores [12]. Y el segundo, basado en controlar
directamente las extremidades que se encuentran incomunicadas, a través del uso de elementos
mecanicos y eléctricos externos. En este segundo enfoque, la FES? es una de las técnicas que se
ha explorado para producir movimiento en las extremidades tanto con fines terapéuticos [13-15],

como con la intencién de produccién de marcha [16].

La FES consiste en hacer circular corriente eléctrica a través de uno o varios musculos para que
estos se contraigan. Se han realizado diferentes experimentos variando los parametros eléctricos
de la FES como son la amplitud, intensidad, frecuencia y forma de onda de la senal de estimu-
lacion ya que estos impactan la velocidad y fuerza de las contracciones musculres asi como la

duracién de las sesiones de estimulacién [17-21].

A pesar de los avances en el uso de la FES en sujetos con paraplejia, hoy en dia no existe un dis-
positivo comercial basado en FES que permita a estos sujetos caminar, incorporarse o mantener
una postura en pie. Las aplicaciones existentes requieren ademés de la FES, elementos mecani-
cos de soporte y asistencia para la produccion de movimiento [16] y se encuentran todavia en
fase de investigacion. Entre los retos que estos sistemas enfrentan se encuentra en primer lugar,
la alta demanda de potencia para lograr la contraccion de los musculos de las extremidades
inferiores, por ello, estos equipos suelen estar conectados permanentemente a un toma corriente
o bien, alimentados por grandes baterias. Otro de los retos esta en la necesidad de medir el
movimiento resultante de la estimulacion aplicada, en este aspecto, no todos los estimuladores
eléctricos (experimentales y comerciales) poseen un puerto de comunicacion que permita es-
tablecer un lazo de control usando por ejemplo un medidor de orientacién. Finalmente, se ha
reportado que para lograr la produccion de marcha se requieren multiples canales de estimula-
cién para contraer los multiples misculos que en condiciones normales estan involucrados en la
marcha [22-26]. Con base en lo anterior se identificé la necesidad de crear un dispositivo que
integre en uno solo las funciones de estimulacion y medicion, que sea portatil para mejorar la
ergonomia y libertad de movimiento durante su uso pero con la potencia suficiente para lograr
la contraccion de los musculos de las extremidades inferiores y finalmente que el dispositivo

posea multiples canales de estimulacion o que sea un disefio modular para estimular mutiples

3 Punctional Electric Stimulation: Estimulacién Eléctrica Funcional



musculos de forma simultanea y puede utilizarse en la producciéon de marcha.

La investigacion realizada para el dispositivo desarrollado tuvo como referencia el modelo Pa-
rastep [16], el cual es un estimulador multi-canal con fines de produccién de marcha, al analizar
este dispositivo se verifico la viabilidad de inducir la marcha en sujetos con paraplejia utilizando
FES y a la vez se identificé la necesidad de incluir medicion de orientacién a los sistemas de
produccién de marcha. Por otro lado, el estimulador eléctrico para rehabilitacién desarrollado
por Simcox [27] se utilizé como referencia para el diseno del estimulador basado en elevadores

de voltaje encapsulados.

El objetivo general consistié en el desarrollo de un estimulador con la capacidad de inducir y
controlar la orientaciéon de uno de los segmentos de las extremidades inferiores de sujetos con
paraplejia. Los objetivos especificos consistieron en incrementar la potencia de estimulacion
eléctrica al nivel requerido por los musculos de las extremidades inferiores, optimizar el con-
sumo eléctrico, peso y volumen del dispositivo con fines de portabilidad, integrar un medidor
de orientacién para el control de lazo cerrado e implementar un mecanismo de comunicacién

inalambrica con otros médulos de estimulacién y control.

Las caracteristicas del dispositivo desarrollado fueron una salida de estimulaciéon regulada en
tiempo de ejecucién en el rango de 10-180V a 40 mA, suficientes para la contracciéon de los
musculos de las extremidades inferiores. Los parametros eléctricos de los pulsos de estimulacién
se modificaron en tiempo de ejecucion, estos fueron de tipo CA y CD con una frecuencia de hasta
1.5kHz con un ancho minimo de 86 ps. El medidor de orientaciéon implementado tuvo un error
de medicién no constante, este estuvo en el rango de 0.01-12°. La comunicacién Bluetooth quedo
integrada en el dispositivo y con esta fue posible leer la orientaciéon actual y escribir la deseada,
esto con una taza de hasta diez lecturas o escrituras por segundo. Con dichos resultados, se
demostré la viabilidad de implementar un dispositivo portatil con las caracteristicas necesarias
para la estimulacion de extremidades inferiores, el dispositivo desarrollado proporcionara una
base de disefio para otros investigadores que requieran un estimulador eléctrico con fines de

produccién de marcha.






Capitulo

Antecedentes

Los antecedentes de esta investigacion se dividen en tres secciones, la primera (secc 2.1) FES
aplicada a paraplejia, recopila avances y evidencias del uso de la estimulacion eléctrica como
terapia de rehabilitacién en sujetos con parapeljia, esta tiene un enfoque fisiolégico pero se
abordan también aspectos técnicos de los pardmetros de la corriente eléctrica utilizada, efectos
y obstaculos en el uso de esta técnica. En el dispositivo desarrollado se buscéd que los parametros

de estimulacién fueran variables para que pudiera ser utilizado en diferentes configuraciones.

La seccién 2.2 abarca los aspectos del disenio electrénico de la parte de potencia del estimulador
eléctrico, los trabajos que se identificaron reflejan el compromiso que existe entre la autonomia
y portabilidad de los estimuladores eléctricos para que estos cuenten con la potencia eléctrica
necesaria que produzca contracciones musculares de musuclos grandes como los de las extemi-
dades inferiores. Los componentes y diseno del dispositivo desarrollado en esta investigacion
se enfocaron en la obtencién de la potencia suficiente para la estimulacién de extremidades

inferiores y al mismo tiempo que fuese un dispositivo portatil alimentado por baterias.

Finalmente la seccion 2.4 hace referencia a implementaciones de control tanto de estimuladores
eléctricos como los de otras areas de aplicacién en las que se haya utilizado la medicion de
orientacién como parte del lazo de control ya que se identificé esto como una de las principales

necesidades para los estimuladores eléctricos reportados. El control del dispositivo desarrollado
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Motoneurona
+ + 4+

Hacia otras fibras

Membranas excitables
eléctricamente

L EREERERER Despolarizacion ~ —9>
P R i o o e

—» Contraccion —

Sarcomera acortada
Figura 2.1: Elementos involucrados en la contraccién muscular

Representacién de una motoneurona con una fibra muscular, se muestran con un signos +- las membranas excitables donde puede
aplicarse corriente eléctrica para inducir contracciones, asi como los elementos involucrados como son el aumento de los iones de

Cas+ y el acortamiento de la sarcémera.

ademas de incluir la mediciéon de orientaciéon como elemento de retro-alimentacion, cuenta con
comunicacién inaldmbrica a través de la cual recibe el valor deseado de orientaciéon (setpoint)

para el lazo de control.

2.1. Estimulacién eléctrica aplicada a paraplejia

En condiciones normales, las sefales provenientes del SNC! y SNA2, hacen un relevo con las
motoneuronas que inervan a las fibras que producen la contracciéon muscular. Estas fibras po-
seen una membrana que cuando se despolariza provoca la contraccion de esta. En los sujetos
con paraplejia, las vias que conducen estas senales se encuentran danadas y por lo tanto inte-
rrumpidas, en estas condiciones, la estimulacion eléctrica debe ser aplicada directamente en las

fibras musculares o en los nervios utilizando una fuente externa de corriente.

La estimulacion eléctrica transcutanea tiene una limitacién importante en cuestion de selec-
tividad de los nervios en los que se desea tener efecto, esto es debido a la alta densidad y

sobreposicién de los mismos, una corriente eléctrica aplicada atraviesa todos los tejidos en su

ISistema Nervioso Central
2Sistema Nervioso Auténomo
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camino influyendo en todos estos (Figura. 2.1). Esta densidad de nervios es mas alta en la
espina dorsal y se reduce conforme estos se distribuyen a las extremidades y los 6rganos. Por
esta razon, resulta mas sencillo aplicar la corriente eléctrica en la zona cercana al segmento de
la extremidad que se desea estimular. Los misculos poseen placas neuromotoras [28] en las que
se puede aplicar la corriente eléctrica con una mayor certeza de qué fibras musculares son las

que responderan a la estimulacion.

Una técnica de estimulacién eléctrica con fines terapéuticos es la NMES?, esta tiene como
principal finalidad recuperar o mantener el tono muscular, esto se logra a través de contracciones

repetitivas equivalentes a un trabajo muscular realizado de forma natural.

Por otro lado, la FES* es otra técnica que consiste en que las contracciones resultantes de la
estimulacién eléctrica tengan un fin funcional, es decir, caminar, incorporarse o escalar (en el
caso de extremidades inferiores) [29,30]. En esta técnica se miden variables como la velocidad y
la fuerza de las contracciones musculares que resultan de la estimulacion y ya que esta debe ser
funcional se mide el desplazamiento y la posicién u orientacién del segmento estimulado [17,18].
Adicionalmente se evaliian aspectos como la velocidad, cadencia y la distancia de la marcha
o la duracién y estabilidad de la estadia en pie [31-35]. La FES comparte con la NMES el
beneficio de promover el fortalecimiento muscular [13—15], incluso se aprovechan estos beneficios
en ejercitadores ciclicos (como bicicletas o caminadoras) que el sujeto mueve como resultado
de la estimulacion, este tipo de entrenamiento ayuda a reducir la espasticidad y promueve
el trabajo cardiovascular [9,36-38]. Ademds de los beneficios fisicos, la realizacion de éstas
actividades tiene un impacto positivo en la salud mental de los sujetos con paraplejia [39], para
esto, se realizan estudios de caso para determinar el nivel de aceptacion y acoplamiento del
usuario con el sistema, las mejoras de salud y en la calidad de vida del usuario. Estos reportes
se acompanan de los parametros de estimulacién que fueron utilizados durante las sesiones, la

duracion de éstas y si existieron sesiones previas de acondicionamiento.

En los primeros trabajos reportados de uso de la FES para restablecer funciones como la incor-

poracién y la marcha en sujetos con paraplejia [40-43] demostraron que era posible producir

3 Neuromuscular Electrical Stimulation: Estimulacién eléctrica neuromuscular
4 Functional Electric Stimulation: Estimulacién Eléctrica Funcional
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Y

Figura 2.2: Produccién de marcha usando FES asistida con bastones
Se ilustra a un sujeto con multiples electrodos de estimulacién en las extremidades inferiores que en acompafiamiento con los
bastones ejecuta una marcha asistida. La extremidad estimulada se extiende completamente, el sujeto cambia el peso a la otra

extremidad y con un movimiento de balanceo desplaza hacia adelante la extremidad que se ha estimulado

fuerza suficiente para la incorporacion del sujeto y mantenerlo en pie durante algunos segun-
dos. En estos se estimularon musculos como cuddriceps, gastrocnemio y gliteo para producir
la extension completa de la pierna junto con la flexién del pie. En conjunto con una andadera o
bastones un sujeto puede desplazarse al balancear la pierna estimulada haciendo uso de la parte
superior del cuerpo y manteniendo el apoyo en los bastones y una pierna fija en el suelo como se
ilustra en la Figura 2.2, la marcha resulta similar al de una persona que camina con una férula.
Este método es utilizado en el sistema Parastep-I el cudl es el mas reportado en estudios de
caso de produccién de marcha [32,39,44,45], cuenta con pre-aprobacion de comercializacién por
parte de la FDA® (P900038) [16] y se utiliza como referencia en otras solicitudes de aprobacién
ante la FDA como es el caso del ejercitador ciclico RT300-S [46].

El sistema Parastep-I es seguro ya que el sujeto no mantiene su peso completamente sobre
las piernas sino en los brazos que se apoyan en el asistente de marcha, ello permite también
alcanzar largas distancias como las reportadas en [47] con 500 m para un sujeto con lesién a
nivel de T7. La distancia de marcha disminuy6 hasta 5m para lesiones en T4, lo anterior es
una de las principales complicaciones de este tipo de sistemas, tienen una alta dependencia de
la integridad, fuerza y estabilidad de la parte superior; ademas, con lesiones a nivel de T4 a T7

existen complicaciones para respirar y realizar otras funciones organicas.

5Food and Drug Administration
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En el control del equilibrio ademés de los musculos usados en [40,47] participan més musculos
tanto de las extremidades inferiores como del tronco, cabeza y extremidades superiores [22,
26, 29, 48]. El diseno de estimuladores con multiples canales [49] de salida y la inclusién de
méas musculos en el sistema de control se ha realizado con la intenciéon de producir la marcha
independientemente del nivel de SCI, reducir la dependencia de asistentes de marcha y reducir
la fatiga al distribuir el esfuerzo [29,50-53].

Otros trabajos se han realizado en donde se complementa la FES con elementos electromeca-
nicos, en éstos tanto el muisculo como el actuador electromecénico realizan trabajo mecanico
(sistemas hibridos) [34, 54, 55], el mecanismo limita los grados de libertad de la extremidad
lo que resulta en un control mas sencillo, le brinda estabilidad y asistencia en la produccién
de fuerza con lo que puede realizar tareas méas demandantes de fuerza como es el escalado,
incorporacién y en la produccién de marcha se pueden alcanzar mayores distancias [56]. En [38]
se sugiere que para extremidades inferiores, la SCI no debe ser por arriba de T12 para que asi
el sujeto sea capaz de controlar por si mismo el tronco y parte superior del cuerpo y que se
utilice la FES solo en las extremidades inferiores. El principal inconveniente de estos sistemas
es el peso y tamano, lo cual se ha reportado como una de las principales causas de rechazo por

parte de usuarios, a ello se le suma la complejidad de instalacién y uso [57,58].

2.1.1. Parametros de estimulacion

Los parametros de estimulacién son aquellas caracteristicas eléctricas del estimulo aplicado al
musculo a través de los electrodos, los principales parametros son frecuencia, ancho de pulso,
amplitud (corriente o voltaje), ciclo de trabajo y forma de onda [30,38,59]. Al utilizar diferentes
combinaciones de estos pardmetros, es posible modificar la impedancia de los tejidos [60] y el
nivel de reclutamiento de las fibras musculares [61], 1o que puede contribuir a reducir la potencia

eléctrica necesaria (amplitud o intensidad) para la estimulacién y a postergar la fatiga muscular.

Actualmente existe un compromiso entre la fuerza de contracciéon producida como efecto de
la estimulacién eléctrica y la fatiga muscular. En sujetos sanos, el reclutamiento de fibras

musculares se realiza de manera selectiva por el SNC [62], dependiendo del tipo de trabajo
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muscular se reclutan primero las fibras de menor didmetro (pequenas) que son resistentes a
la fatiga, y en caso de requerir mas fuerza o velocidad se reclutan fibras de mayor didmetro
(grandes) que son de fatiga rdapida, de tal forma que dicho reclutamiento ocurre de manera
progresiva y organizada de acuerdo al principio de Henneman [63]. Ademés del orden, existe un
control de la fuerza de contraccion a través de la frecuencia de disparo de las motoneuronas [64],
esto permite realizar contracciones usando solo la fuerza necesaria, obtener movimientos precisos

y postergar la fatiga muscular [65].

Reproducir la secuencia natural de reclutamiento representa un reto al utilizar estimulacién
eléctrica transcutanea, ya que esta influye de forma no selectiva en todas las fibras musculares
que se encuentran en la trayectoria de la corriente eléctrica (Figura 2.3) pudiendo provocar una
fatiga muscular temprana [19-21]. Ademéds del orden, se tiene una limitacién de profundidad,
ya que las fibras reclutadas serdan aquellas mas proximas a los electrodos [66], para las cuales la
densidad de corriente sea suficiente para provocar su despolarizacién (Figura. 2.3). Al utilizar
una mayor potencia (amplitud o intensidad) en los pulsos de estimulacién se logra una mayor
penetracién de corriente y produccion de fuerza, sin embargo, produce un agotamiento muscu-
lar temprano [14,59,67]. Voltajes de 5-300V y corrientes de 1-100mA han sido utilizados en
diferentes sistemas de estimulacién eléctrica [59,68,69]. A mayor corriente y voltaje se logra
un mayor reclutamiento de fibras pero con ello se acelera la fatiga muscular. Estos parametros
varian de acuerdo con el nivel de espasticidad o atrofia muscular del sujeto y las caracteristicas

eléctricas del musculo y tejidos de la zona a estimular.

Al aumentar la frecuencia de los pulsos de estimulacion, se logra una reduccién de la impedancia
de la piel [60]; sin embargo, también acelera la fatiga muscular. Las frecuencias de estimulacion
reportadas estan en el rango de 20-100 Hz, menores a este rango no producen contracciones
de interés para la produccién de marcha o estadia en pie, mientras que frecuencias mayores
ya no producen incremento significativo en la fuerza de contraccién [70] y pueden generar
dolor en sujetos con sensibilidad ademés de que aceleran el agotamiento muscular [19,59, 68].
De acuerdo a los experimentos reportados por Deley [14] es mds eficiente el uso de trenes de
pulsos con frecuencia variable y amplitud constante para postergar la fatiga muscular. En otra
comparativa hecha por Ogawa [67] se encontr6 que la variacion de la frecuencia era también

mas eficiente que efectuar un control del ancho de los pulsos de la estimulaciéon. Ademas se
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ha reportado que es posible llevar a cabo un reclutamiento ordenado de fibras haciendo uso de
bajas corrientes 2.5-10 mA con pulsos de frecuencia progresiva [61] lo cudl resulta de gran interés

pues la falta de selectividad durante el reclutamiento es uno de los principales inconvenientes
de la FES [28,49,66,71].

La forma de onda, también influye en el reclutamiento de fibras y con ello en la precisién
de las contracciones [72]; ademds, modifica las propiedades eléctricas de la interfaz con los
electrodos [73,74], contribuye al balance de cargas, repetibilidad de las contracciones e influye
en la potencia de estimulacién necesaria [50, 75-77]. Los pulsos més utilizados son de forma
rectangular ya que son mas faciles de implementar, se ha reportado que no existe diferencia
significativa entre la forma de los pulsos y la fatiga muscular [72]. Respecto a la polaridad de
los pulsos se ha encontrado que el uso de CA contribuye al balanceo de cargas en el tejido
lo que se traduce en contracciones méas precisas, repetibles y se prolonga el tiempo efectivo
de estimulacién [74,75,77]. Otra técnica de balanceo de cargas es poner en corto circuito los
electrodos [73] pero requiere de elementos de conmutacién de alta velocidad y con capacidad

de disipar la carga acumulada.

El ciclo de trabajo y el ancho de pulso influyen en la profundidad de penetracién de la esti-
mulacién y el reclutamiento de fibras [19,59], los tiempos de descanso entre los pulsos y entre
secuencias contribuyen a postergar la fatiga de las fibras [21]. El tiempo entre pulsos permite
que las fibras regresen a su estado de reposo y posterga la fatiga. Ciclos de trabajo cortos
de 10% han demostrado ser los indicados para la produccién de mayor fuerza durante més

tiempo [69,78]. El rango para el ancho de los pulsos es de 50-500 ps [59, 79].

Ademas de la fatiga muscular, los tejidos pueden cambiar su comportamiento eléctrico durante
la sesion, por lo que resulta necesario que el estimulador eléctrico permita realizar cambios en
los pardmetros de estimulacién de manera dindmica [20,30]. En aplicaciones como la produccion
de marcha, es vital poder modificar estos parametros en tiempo real debido a las variaciones de
fuerza que estas aplicaciones requieren. De igual forma, conforme los sujetos ganan o pierden
tono muscular, u ocurren cambios en su espasticidad, los requerimientos de potencia del estimu-
lador cambian también, en un sujeto con paraplejia que presenta deterioro muscular se requiere

mayor potencia qu een un sujeto sano con tono muscular normal. Debido a esta variablidad en
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® Fibra lenta y resistente a la fatiga.
® Fibra rapida y resistencia intermedia.
@ Fibra rapida y de rapida fatiga.

Figura 2.3: Reclutamiento de fibras durante la estimulacién eléctrica transcutanea
Se ilustra el reclutamiento indiscriminado de fibras durante la estimulacién eléctrica transcutanea, asi como la disponibilidad y

tamafio de cada tipo de fibras.

los requerimientos de potencia, esta debe ser austable de tal forma que no cause un dano al
sujeto y debe ser suficiente para cubrir los requerimientos de sujetos con poco tono muscular o

con espasticidad.

2.1.2. Electrodos

Los electrodos para estimulacion eléctrica que ofrecen mayor precision y repetibilidad de las
contracciones son los electrodos percutédneos y subcuténeos [80,81], sin embargo, estos requieren
de intervencion quirurgica para su instalacién y reemplazo, estos requieren ademas de mayores
cuidados ya que pueden infectarse o danarse una vez instalados [82-84]. En contraste, los
electrodos transcutaneos son poco invasivos y faciles de instalar, estos permiten ser reubicados
durante las sesiones y ser removidos al final de las mismas, la Figura 2.4 ilustra los tipos de

electrodos.

Los estimuladores que emplean electrodos transcutdneos requieren de mayor potencia de esti-
mulacién eléctrica, esta es una desventaja de este tipo de electrodos y se debe principalmente

a la impedancia de la piel, cuyo valor ronda los 100k [75,85] esto se ilustra en la Figura 2.5.
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Figura 2.4: Electrodos para estimulacién eléctrica
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Figura 2.5: Densidad de corriente en los tejidos
Se ilustra el flujo de corriente de la estimulacién eléctrica transcutinea, la interface de los electrodos, piel misculo y la

acumulacién de carga para cada electrodo NaOH en el (+) y HCl en (-).
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2.2. Diseno de un estimulador eléctrico funcional

2.2.1. Potencia

Un estimulador eléctrico con electrodos superficiales para estimulacién transcutdnea (Figu-
ra 2.4) requiere un alto voltaje debido a la impedancia de los tejidos, para generar este voltaje
algunos disenos emplean transformadores [86,87] que resultan ser una implementacién sencilla
y estos proporcionan aislamiento eléctrico con una salida reportada de 100mA @ 200 V; sin
embargo, no es ideal para aplicaciones portatiles por el peso y tamano del transformador. Una
SMPS® es mas conveniente en aplicaciones portatiles con baterias por la alta eficiencia que
ofrecen, normalmente superior a 80 % [88]. La SMPS puede construirse y configurarse para el
voltaje y potencia deseada o bien utilizar una de tipo semi-integrada como el MAX1771 [89] o
una completamente integrada, la ventaja de estas ultimas es su alto nivel de miniaturizacién y
proporcionan ya un aislamiento por su encapsulado; no obstante, son pocas las opciones dis-
ponibles conforme mayor voltaje y potencia se requiere. Simcox [27] utiliza un elevador de este

tipo y el estimulador resultante tiene una salida maxima de 18.7mA @ 200 V.

2.2.2. Voltaje o corriente controlada

Los estimuladores con voltaje controlado son més faciles de implementar y consumen menos
corriente, lo que los vuelve aptos para aplicaciones portatiles; por otro lado, la estimulacién
con corriente controlada produce contracciones mas consistentes y precisas [73,77,90] adicional-
mente representa una opcion segura ya que se mantiene la misma corriente atin con variaciones

en la impedancia del tejido [91].

6 Switched Mode Power Supply: Fuente conmutada



2.2. DISENO DE UN ESTIMULADOR ELECTRICO FUNCIONAL 15

2.2.3. (Generacion de pulsos

Para la generacion de los pulsos en estimuladores con voltajes menores a 10V con electrodos
implantados o sobre tejidos suaves y htimedos (esfinteres) se han utilizado DAC” o sintetiza-
dores con salida de voltaje o corriente [73]. Para estimuladores con electrodos superficiales se
requieren pulsos de mayor voltaje, para lograrlo se pueden utilizar amplificadores operaciona-
les [87,92] que permiten obtener voltajes de hasta 40V y velocidades de conmutacién del orden
de ps. Para niveles ain mayores de voltaje (como los requeridos en extremidades inferiores)
se puede incrementar la ganancia del circuito amplificador con técnicas como el "bootstrap-
ping" [93] o utilizar amplificadores hibridos como el reportado en [94] donde obtuvieron una
salida de 400V con una alimentacion simétrica de 200V para producir tanto pulsos positi-
vos como negativos, el amplificador utilizado en ese caso fue un PA85 de la marca Apex [95]

con encapsulado To-03.

Una implementacién que no requiere el uso de fuente simétrica para la generaciéon de pulsos
de CA® es el puente H, que ha sido utilizado en estimuladores como [27] y [96]. Con el uso de
MOSFETs como elemento de conmutacién del puente H es posible producir anchos de pulso
del orden de ns al mismo tiempo que pueden manejar altas corrientes y voltajes; Ademas, su
baja resistencia permite transferir mayor potencia hacia la carga en comparacién con otros
elementos de conmutacién como el BJT. Un requerimiento para el control de los MOSFET’s
es un controlador de compuerta para proporcionarle los voltajes de activacion tanto positivos

como negativos.

2.2.4. Balanceo de carga

Durante la estimulacion eléctrica se produce una acumulacion de carga en el tejido como se
ilustra en la Figura 2.5, para reducir dicha acumulaciéon ademés de utilizar pulsos de CA se
puede implementar un corto circuito entre los electrodos en contacto con el tejido para producir

la descarga, para ello se requieren componentes que soporten la corriente de descarga. También

" Digital to analog converter: Convertidor digital a analégico
8Corriente alterna
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se pueden incluir capacitores para bloquear la CDY [97] o un disefio con componentes activos

para el balanceo [73].

2.2.5. Alimentacion

Se ha reportado que los estimuladores portatiles alimentados con baterias tienen una menor
eficiencia en la produccién de movimientos que aquellos que cuentan con alimentacion fija [74],
por ello se trabaja en disenos mas eficientes en cuestién de consumo energético y transferencia

de potencia.

El sistema de produccién de marcha Parastep es capaz de funcionar de 60 —90min utilizando 8
baterias tipo AA. Simcox [27] reporta una duraciéon de 45 min al utilizar 4 baterias tipo AA de
NiMh. Actualmente las baterias con una mayor densidad de potencia son las de Li con hasta
160 W hkg™! [98]. El estimulador desarrollado en [99] reporta una duracién de 300 min con una
bateria de Li-po. Al utilizar este tipo de baterias debe implementarse un anélisis y manejo de
riesgos ya que pueden incendiarse si se perforan o si se excede la corriente de descarga, lo mismo
ocurre con otro tipo de baterias, sin embargo, con su mayor capacidad de corriente el riesgo es

mayor en estas baterias de alta densidad de potencia [100-102].

2.2.6. Canales de estimulacién

Para cambiar la orientacion de un solo segmento de una extremidad se requiere la activacion
coordinada de sus musculos agonistas, antagonistas y sinergistas [23,29], en [24] describen que
es factible la produccién de contracciones isométricas utilizando dos canales de estimulacion.
Para la produccion de marcha e incorporacion resulta indispensable que el estimulador eléctrico
disponga de varios canales de salida para controlar miltiples extremidades de forma simultdnea
[5,35,103,104]. En [53] se reporté el requerimiento de al menos ocho canales de estimulaciéon
para la producciéon de marcha y encontraron una reducciéon de la fatiga al utilizar 16 canales.

Sistemas como Parastep-I utilizan miltiples canales de estimulacién con cables que provienen

9Corriente directa
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desde un centro elevador de voltaje hacia las extremidades, lo anterior es la implementacién

mas sencilla, sin embargo, hace que el sistema sea incomodo de utilizar.

En [27] se describe una implementacion con un multiplexor que tiene la ventaja de reutilizar un
solo elevador de voltaje para varias salidas de estimulaciéon aunque no son simultdneas. En [105]
abordan una implementacién para produccién de marcha utilizando un sistema multicanal que
consta de estimuladores modulares de un solo canal, lo cual facilita la instalacion y reduce los
riesgos de desconexiones. Ademas de la reduccién de cables, la implementacion de un sistema
modular contribuye a distribuir la carga computacional, permitiendo tener un microcontrolador
uC que procese lo relativo a cada musculo o segmento trabajando de forma paralela al uC

principal del sistema de produccién de marcha o estadia en pie.

2.3. Portabilidad

En un dispositivo de asistencia para produccién de marcha y estadia en pie, es de gran impor-
tancia que no requiera que el sujeto esté conectado a un punto fijo, ya sea de alimentacion o
control pues la intencion final es permitirle un desplazamiento libre. Se sabe que una de las
principales causas de rechazo de los sistemas de produccién de marcha es el peso y complejidad
de los mismos [57]. Actualmente una alimentacién inaldmbrica que proporcione la potencia
necesaria para estos fines no es factible [106] por lo que se recurre al uso de baterfas externas.
Al utilizar baterias existe un compromiso entre la potencia de salida que se desea obtener para
la estimulacion y el banco de baterias que serd necesario para obtenerla, ademas es necesario
realizar transformaciones a partir del voltaje de CD' de las baterfas para obtener tanto las
formas de onda como los niveles de voltaje requeridos para la estimulacién y el control del

sistema.

Para lograr una produccién de marcha mas eficiente y un control de posiciéon méas natural, se
requiere estimular multiples musculos de forma simultanea [24,27]. Ello implica disponer ca-

bleado para los electrodos desde el controlador hacia los puntos de estimulacion; sin embargo,

10Corriente directa
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para contribuir a la comodidad del sujeto se esta trabajando en la creacion de sistemas de esti-
mulacién modulares con alimentacién individual y comunicacién inaldmbrica [106]. Al eliminar
parte del cableado, se facilita la instalacién del sistema y se reducen los riesgos de descone-
xioén mecanica. En este aspecto de comunicaciones inalambricas para dispositivos portatiles, la
tecnologia Bluetooth es una de las mas utilizadas ya que esta especificamente optimizada para
trabajar con un bajo consumo de corriente [107] y ha sido utilizada en dispositivos portatiles

en humanos con ciertas recomendaciones [108].

2.4. Sistema de control

El control que el SNC efecttia sobre las extremidades es complejo de reproducir, ya que involucra

una gran cantidad de entradas sensoriales y salidas motoras [23-25, 109

Los sistemas actuales de produccién de marcha son sistemas de control limitados que estimulan
solo los principales musculos de las extremidades inferiores, como son gliteo, pantorrilla y
cuadriceps [16,35,40,50,110]. Se sabe que los musculos plantares, abdominales y de la espalda,
contribuyen en el equilibrio voluntario de los sujetos sanos [103, 111], por lo cual resulta de

interés su inclusién en los sistemas de produccién de marcha y estadia en pie [112].

2.4.1. Lazo de retroalimentacion

Existen desarrollos de FES que no incluyen medicién de orientacion (lazo abierto) [16] estos solo
producen movimiento de la extremidad sin posibilidad de conocer el desplazamiento efectivo de
esta o incluso si efectivamente se produjo dicho desplazamiento. Al utilizar FES en sujetos con
SCI es indispensable contar con un lazo de retroalimentacion ya que en esta situacion el sujeto
no cuenta con propiocepcion, sensaciéon de fatiga o de contacto, por ello es necesario medir la
orientacion de las extremidades estimuladas y monitorizar el estado de las mismas utilizando
sensores externos [35, 83,113, 114]. Asi, es posible cerrar el lazo de control y modificar los

parametros de la estimulacion eléctrica para inducir los desplazamientos requeridos para la
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produccién de marcha o incorporacion; adicionalmente con la modificaciéon de los parametros
de estimulacién se puede regular la produccion de fuerza y de esta forma postergar la fatiga [20]

y evitar lesiones.

Es comun encontrar que la medicién de orientacion se lleva a cabo con un médulo adicional al
sistema de estimulacién como [115,116] que utilizan un celular y se establece un mecanismo de
comunicacion entre ambos sistemas, sin embargo el tamano e integracion de dichos sistemas no

es conveniente para aplicaciones finales de produccion de marcha.

Orientacion espacial

La orientacion es la descripcion de cémo un objeto esta rotado respecto a un marco de referencia
fijo, y en conjunto con la posicién, brindan una descripcién completa de la orientacion del
objeto en el espacio. La forma mas utilizada para representar la orientacién, y sencilla de
comprender es la basada en adngulos de Euler; sin embargo, la rotaciéon sobre estos angulos
puede efectuarse en multiples secuencias y con referencia al objeto o a un marco de referencia,
lo que puede conducir a ambigiiedades en la representacion de la orientacion entre diferentes
sistemas [117,118]; adicionalmente, al utilizar dngulos de Euler pueden cancelarse rotaciones
por efecto del bloqueo gimbal [119,120].

Otros métodos de representaciéon de la orientacion son las matrices de rotacién y los cuater-
niones; estos ultimos son ampliamente utilizados para la representaciéon y programacion de
rotaciones en modelos humanos, se expresa como (¢ = w + ai + bj + ck) en donde w es la parte
escalar del vector con la rotacion expresada con (ai + bj + ck). Las ventajas de esta represen-
tacion es que no sufre del bloqueo gimbal y las operaciones de rotaciones secuenciales pueden
realizarse como la multiplicacion de vectores, lo que elimina los problemas de rotaciones en
orden incorrecto (propiedad no conmutativa) y a diferencia de las operaciones trigonométricas
requeridas en los angulos de Euler, las rotaciones secuenciales de los cuaterniones son de menor
costo computacional pues se efectiian de forma vectorial [121,122]. Las diferencias entre ambos

métodos se ilustran en la Figura 2.6.
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Angulos de Euler Angulos de Euler
(Extrinsecos) (Intrinsecos) Cuaternion
Figura 2.6: Representacién de orientacién espacial

Se ilustra la diferencia entre los planos de referencia en cada tipo de representacién. En la representacién extrinseca y con

cuaterniones los planos de referencia son fijos mientras que en la intrinseca los planos rotan junto con el objeto.

En los trabajos previos mencionados en estos antecedentes no se hace uso de la orientaciéon como
parametro de control de estimulaciéon, esta es una de las contribuciones de este desarrollo; se

profundizara mas sobre esto en la seccién de metodologia.

Medicion de Orientacion

La SCI afecta tanto las sefiales dirigidas hacia los musculos como las provenientes de los re-
ceptores sensoriales, esta afectacién puede ser completa o parcial, esto implica que el sujeto no
puede sentir el estado de los segmentos de la extremidad afectada como lo haria un sujeto sano.
Por tal motivo, las aplicaciones de FES que asisten a la produccion de marcha, incorporacién
y estadia en pie requieren la inclusion de elementos de medicion eléctricos y mecénicos que su-
plan dicha carencia y formen parte del lazo de retroalimentacién del control de la estimulacién

eléctrica.

La medicién de orientacion en la FES debe hacerse de forma constante ya que en la contrac-
cion muscular la fuerza y velocidad resultantes no tienen un comportamiento lineal. Facto-
res como la fatiga, la acumulacién de carga en el tejido y principalmente el peso aplicado a
la extremidad provocan diferentes desplazamientos del segmento para la misma estimulacién
eléctrica. Para determinar la orientacion, se utilizan elementos electro-mecanicos a diferentes
niveles de miniaturizacién buscando que no interfieran con el movimiento natural de la extre-
midad [35,48,115,123-125].
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Un acelerémetro permite medir tanto la aceleracién en estado estatico (gravedad de la Tierra)
como la dindmica (cambio de velocidad que experimenta cuando estd en desplazamiento). La
proyeccion del vector gravedad sobre sus ejes, permite determinar la inclinacion del sensor. Su
sensibilidad no es lineal, pues esta decrece al acercarse a una inclinacién de 0° respecto al vector
gravedad. Por ello, se utiliza un segundo eje de medicién (ortogonal) de tal forma que cuando la
sensibilidad del primer eje se reduce, la del segundo aumenta. Con la inclusiéon de un tercer eje
es posible obtener una orientacion tridimensional, la cual ha sido utilizada para la descripcion
de marcha y orientacién de extremidades, ademas para medir la velocidad de desplazamiento
de las extremidades estimuladas [123,124,126].

Una desventaja del acelerémetro es su sensibilidad al ruido y la incapacidad de diferenciar
entre aceleracion dinamica y estatica, de tal forma que cuando el objeto se desplaza atn con
la misma inclinacién, la aceleracion se sumard la salida del sensor (aceleracién medida como
proyeccion de la inclinacién del sensor + aceleracién por desplazamiento) por lo que su lectura
no es confiable en movimiento. Para mitigar dicha situacion, se puede implementar un filtro
pasa-bajas y una practica comun es la inclusion de un giroscopio, éste emplea un mecanismo

de medicién [127] que le permite determinar la relacién de giro.

Mientras que el acelerémetro en estado estatico tiene como salida la inclinacién u orientacién
respecto a cada eje, el giroscopio tiene una salida de (0°s™!), pues su construccion le permite
cancelar las vibraciones lineales de tal forma que su salida sea puramente angular. Al haber
rotacion sobre uno de sus ejes, el giroscopio mide esa rotacion de forma instantanea. Cuando se
detiene su salida vuelve a (0°s™!), de tal forma que requiere de un dispositivo que proporcione
la orientacion inicial (comtinmente un acelerémetro) y un elemento integrador de las rotaciones
instantaneas (fusién de sensores o filtro). De esta forma ambos dispositivos forman un sistema
de medicion de orientacién con referencia al vector gravedad y con inmunidad al ruido [123,
124,127,128].

Una desventaja de esta fusion es que los giroscopios digitales tienen una limitacion de velocidad
de muestreo al igual que el sistema de adquisicion e integracién. Esto, en conjunto con la

velocidad de fusién de los sensores produce un desplazamiento de la orientacién con el tiempo.

Con un acelerémetro se sabra qué angulo existe respecto al horizonte pero no es posible deter-
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minar la orientacion respecto al norte magnético de la Tierra, para ello se incluye un magnetoé-

metro, este permite medir la magnitud y direccién de campos magnéticos [129].

Fusion de tres sensores

Una IMUM integra en un solo dispositivo dos o mds de los sensores descritos anteriormente.
Estas mediciones pueden ser fusionadas de tal forma que las debilidades de unos se compensen
con la fortaleza de otro. La fusion de los tres sensores permite determinar la orientaciéon en un
espacio tridimensional, referenciarlo al Norte magnético de la Tierra, asi como reducir el ruido

y las desviaciones.

Los filtros més reportados son: Complementario [130,131], Kalman, Mahony o Madgwick. El
primero es principalmente utilizado en aplicaciones de un solo eje. Por su parte, un filtro Kalman
es un modelo Bayesiano donde se predice la siguiente orientaciéon, tomando como condicion

orientaciones pasadas y es uno de los filtros més utilizados para orientacién [132].

En la actualidad, dos de los filtros mas utilizados son el de Mahony y el de Madgwick. De
acuerdo a sus autores, ambos representan un menor costo computacional comparados con el
de Kalman. El primero es un filtro complementario de tipo adaptativo y fue disenado para
funcionar aun cuando se cuenta solo con acelerémetro y giroscopio [133]. El segundo filtro
emplea un descenso por gradiente, este requiere la presencia del acelerometro y magnetémetro,
ya que con ellos es que se calcula el error de la medicién del giroscopio. Ademas, este filtro es
compatible con sensores cuya frecuencia de muestreo sea tan baja como 10 Hz [134], situacion
que es comun en los magnetémetros. En cuestion de precision, la diferencia entre Madgwick,
Mahony y Kalman es de décimas de grados de acuerdo con lo reportado en [135] y [136]. Por
lo que la eleccion entre ellos para aplicaciones embebidas queda en funcion de las capacidades
de la IMU y del uC.

U nertial Measurement Ungt: Unidad de medicién inercial
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Figura 2.7: Modelo eléctrico de la piel de tres elementos para FES
Este modelo representa con tres elementos la impedancia eléctrica resultantes de la interfaz entre los electrodos del estimulador y

los tejidos.

2.5. Modelos de tejidos para pruebas de fes

Con la intencién de realizar simulaciones y pruebas fisicas antes de aplicar la corriente eléctrica
a los musculos de sujetos o animales, se hace uso de modelos computacionales o electrome-
canicos que emulan sus caracteristicas eléctricas y respuesta mecanicas. La impedancia de los
tejidos tiene un componente resistivo y capacitivo [137], los valores de estos componentes es-
tan relacionados con la densidad de corriente y la frecuencia de estimulacion, siendo menor la

impedancia a medida que tanto la densidad [138] como la frecuencia aumentan [60].

Dorgan [139] propuso un modelo de piel y tejidos profundos simplificado a tres elementos RC
(Dos resistencias y un capacitor) como se ilustra en la Figura 2.7 anadiendo a la resistencia en
paralelo (RP) una propiedad de memoria temporal al escribirla en funcién del tiempo (t). Este
modelo se utilizé para probar los estimuladores reportados en [94,140], en este se utilizé una
capacitancia equivalente (o en parelelo, CP) de 12.55 nF. Por otra parte, Boxtel [141] determiné
una impedancia resistiva de 4802 para Rs, Chen [87] utilizé 3k{2 como carga y Thorsen [96]
1kQ. Santos [142] empled un modelo Cole-Cole con valores de R = 2k y capacitancia desde
20-100 pF.

Existen modelos mas complejos como el propuesto por Keller [143] donde utilizan 16 elementos
para la representacién. Por otra parte en el estimulador desarrollado por Simcox [27] la eva-
luacién se realizé usando un solo elemento resistivo como modelo equivalente y se realizé un
barrido de diferentes anchos de pulso a distintas frecuencias y amplitudes. En este trabajo se

uso6 el modelo de tres elementos descrito en la Figura 2.7.
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La respuesta mecanica también puede ser emulada como en el modelo muscular de tres elemen-
tos resorte-amortiguador de Hill [144] hasta modelos de control complejos donde se considera
la elasticidad, viscosidad y momento de la estimulacién [145]. En [146] se propone un modelo

para FES que incluye los musculos implicados en la marcha.

2.5.1. Comunicacién inaldmbrica (Bluetooth)

Las tecnologias de comunicacién inalambrica han sido utilizadas con anterioridad para comu-
nicar dispositivos médicos implantados o externos en los que se requiere portabilidad [106,108,
147,147-150]. Bluetooth es una de estas tecnologias de comunicacién inaldmbrica para cortas
distancias (menores a 10m) y estd optimizada para un bajo consumo de energia por lo que
resulta ideal para aplicaciones portatiles a partir de su versiéon 4.0 BTLE!? [107]. Con BTLE
es posible tener dispositivos alimentados con una pila tipo CR2032 con una autonomia de
meses o incluso anos [151]. Para lograr el bajo consumo de potencia, una de las restricciones
ha sido la tasa de transferencia de datos que tiene un méaximo de 1MB, sin embargo esta
tasa es suficiente para sensores con pocos bytes de resoluciéon y baja frecuencia de actualiza-
cién. El sensor de frecuencia cardiaca con BTLE [152] de acuerdo a su fabricante realiza el
muestreo de la senal fisiologica a frecuencias en el orden de kHz [153], utilizando el servicio
org.bluetooth.service.heartrate [154], notificando a una frecuencia de 1 Hz con paquetes de un
tamano de 3 a 8 Bytes y alcanza una autonomia de 300h antes de que su pila CR2032 se

descargue al 70 %.

Bluetooth low energy: Bluetooth de baja energia (BTLE) utiliza una estructura que contiene los
diferentes tipos relacionados al dispositivo, ordenados de forma jerarquica como se ilustra en la
Figura 2.8 llamada Generic Attributes: Atributos Genéricos (GATT). Cada dispositivo tiene
un perfil que define su comportamiento y capacidades a través de uno o varios servicios. Un
servicio sirve como contenedor de caracteristicas. Actualmente el SIG!® ha adoptado 36 servicios
y 196 caracteristicas. Al desarrollar un dispositivo que reporta una variable para la cual no

existe adopcién por parte del SIG se requiere implementar una GATT personalizada [151]. Este

12 Bluetooth low energy: Bluetooth de baja energia
13 Bluetooth Special Interest Group
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GATT
PERFIL
SERVICIO 1 SERVICIO n
CARACTERISTICA 1 CARACTERISTICA 1
PROPIEDAD PROPIEDAD
VALOR VALOR
DESCRIPTOR 1 DESCRIPTOR 1
(3 [d
H H
DESCRIPTOR n DESCRIPTOR n
g Y X) H
L] L]
CARACTERISTICAn CARACTERISTICA n

PROPIEDAD PROPIEDAD

VALOR VALOR

DESCRIPTOR 1 DESCRIPTOR 1

DESCRIPTOR n DESCRIPTOR n

Figura 2.8: Tabla de atributos generales GATT para Bluetooth de baja energia

servicio no podra ser interpretado como un servicio estandar por lo que requiere acompanarse

de la especificacién personalizada.

Finalmente, BTLE tiene una limitacién de dispositivos conectados simultaneamente a un maes-
tro, esta limitaciéon depende de la RAM del chipset y por lo general varia de 3 a 7 dispositivos,
por lo que en aplicaciones donde se pretenda tener multiples canales de estimulacion con mé-
dulos independientes debe considerarse esta limitacion. Es posible realizar un multiplexor de

conexiones con la consideracion de que la reconexion a dispositivos toma de 5-10s.






Capitulo

Objetivos

3.1. General

Desarrollar un estimulador eléctrico funcional portatil con la capacidad de inducir y controlar

la orientacion de uno de los segmentos de las extremidades inferiores en sujetos con paraplejia.

3.2. Especificos

1. Disenar un estimulador eléctrico con la potencia que permita la generacién de contracciones

isométricas en extremidades inferiores.

2. Implementar un mecanismo para determinar la orientacion del segmento bajo estimulacion

y usar esta mediciéon como retroalimentacion en el control de la estimulacion eléctrica.

3. Disenar el dispositivo de tal forma que su volumen, peso y autonomia permitan su uso de

forma portatil.

4. Desarrollar un dispositivo que pueda comunicarse de forma inalambrica con otros estimu-

ladores, o modulos de control, para la producciéon de marcha.
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Capitulo

Metodologia

4.1. Desarrollo

El presente documento describe un desarrollo de un dispositivo que genera y controla una
corriente eléctrica cuya finalidad es que sea utilizada en aplicaciones de FES. La metodologia
que se ahora se presenta describe el diseno y armado de circuitos electrénicos, ensamble con
otros componentes y moédulos y finalmente las pruebas realizadas al dispositivo desarrollado.
La lista completa de los componentes utilizados en los circuitos electrénicos que se armaron

puede encontrarse en el Anexo como tabla 8.1.

El dispositivo desarrollado utiliza un modelo de control de lazo cerrado como el de la Figura 4.1.
La primer etapa realizada fue la de potencia que se describe en la seccién 4.1.1 y comprende
los elementos para elevar y regular el voltaje de salida para la estimulacién eléctrica. Con el
desarrollo de la etapa de potencia se determinaron los requerimientos de la etapa de alimentacién
(seccion 4.1.2), esta etapa alimenta tanto la etapa de potencia como la de control. De la etapa
de control seccion 4.1.3 el elemento principal es un uC que recibe el punto de ajuste desde la
etapa de comunicacién, lee la orientacion actual proporcionada por el lazo de retroalimentacion

de la seccion y modifica los parametros de estimulacién que se envian a la etapa del actuador.

29
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E bajo voltaje e
nivel alto voltaje
Comunicacion Control Actuador Planta
i
= = . k ; » )
* orientacion H .5 parametros de estimulacion )
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Figura 4.1: Diagrama del sistema de control de la FES
El diagrama ilustra los componentes del dispositivo desarrollado: Comunicacion, alimentacién, control, potencia, actuador y
retroalimentacién de orientacién. Estos componentes se han representado de forma similar a un sistema de control de lazo cerrado

en donde la planta es la extremidad que recibe la estimulacién eléctrica y de la cudl se mide la orientacion.

Fisicamente, la comunicaciéon y el control se encuentran encapsuladas en un mismo uC sin

embargo la programacion de las funciones de cada etapa es independiente.

4.1.1. Potencia

De acuerdo a la revision bibliografica y los desarrollos actuales para produccién de marcha
se determiné la necesidad de un voltaje de estimulacion superior a 150V, para obtenerlos se
utilizo el elevador de voltaje WRH12200S-8 [155] que a su salida entrega hasta 200V regulados
con una corriente maxima de 40 mA. En el aspecto de seguridad eléctrica para el paciente, éste
tiene una separacién entre sus terminales de dos veces la recomendada por la IEC60601 [156]

y su voltaje de aislamiento es del orden de kV.

El elevador WRH12200S-8 tiene un rango de entrada de 9-18 V y es de tipo CD/CD con una
eficiencia méaxima de 85 %; es completamente encapsulado y no requiere componentes externos
para la elevacién del voltaje. Se incluyeron elementos de filtrado y proteccion de acuerdo a [157]

como se ilustra en la Figura 4.2. K1 es un opto-relevador de estado sélido modelo AQY214
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Figura 4.2: Elevador de voltaje

El diagrama ilustra los elementos de la etapa de potencia, (U$2) es el elevador de voltaje y (K1) es el interruptor que permite
desconectar la carga o planta (mtsculo) de la salida regulada de alto voltaje (HV), también se utiliza para regular el voltaje de

salida por medio de PWM

que se utiliza para controlar la presencia de alto voltaje en el puente H, esta es una medida de
seguridad y permite retrasar la presencia de alto voltaje en la salida hasta que se estabilicen

los demas voltajes del sistema durante el arranque.

El elevador WRH12200S-8 proporciona 200V que serén el voltaje maximo disponible para la
estimulacion eléctrica, se implementé un reductor de voltaje basado en PWM! que se ilustra en
la Figura 4.3. La reduccién de voltaje se controla desde el uC por medio de comunicacién I2C
en un bus de datos compartido con la IMU. Este reductor de voltaje utiliza un INA226 [158],
el opto-relevador K1 de la figura 4.2 y el capacitor de regulacién (Cr) 6 C6 de la Figura 4.2.
El INA226 es en realidad un monitor de voltaje y no fue disenado como regulador, en esta
implementacion se le utilizé para monitorizar el voltaje en (Cr) que es el capacitor que almacena

el voltaje de salida. El INA226 monitoriza el voltaje que recibe en su pin VBUS, este pin tiene

L Pulse Width Modulation: Modulacién por Ancho de Pulso
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un rango de 0-36 V (40 V max.). Fue necesario anadir un divisor de voltaje para reducir los
200-400 V que es el voltaje méximo posible en la salida de alto voltaje o (Cr) hasta el voltaje
permitido en el pin VBUS del INA226, los valores de resistencia utilizados en el divisor fueron
3.3MQ (R9) y 330k (R8) como se ilustra en la Figura 4.3. Con este arreglo se obtiene una
relacién de 1:10 respecto al voltaje de salida o voltaje en (Cr) quedando asi un rango en VBUS
de 0-40'V.

El INA226 dispone de un pin de alerta programable, en este caso, se configuré para alertar
en caso de bajo voltaje en VBUS, usando légica inversa durante su activacién. Se configurd
un muestreo continuo del voltaje de (Cr) (VBUS) a 140 s y un promedio de cuatro muestras
por medicion. Este pin es de tipo colector abierto y se conectd en paralelo con el led del opto-
relevador (K1), con esta configuracion cuando el voltaje en (Cr) es menor que el configurado
via I?C en el INA226 (este valor de voltaje lo envia el uC y es uno de los pardmetros de
estimulacién), la corriente fluye a través del led de (K1), este activa su salida (cierra su relevador)
y con ello comienza la carga de (Cr) que tiende a 200 V; en el momento que (Cr) se carga al
valor minimo de alerta enviado al INA226, su pin de alerta se desactiva, (K1) se abre, (Cr) deja
de cargarse y queda a disposicion solo la carga que tiene disponible, de esta forma se controla
la carga de (Cr) que sera utilizado como voltaje de estimulacion, si la etapa del actuador cierra
sus opto-relevadores para conducir corriente a la planta o musculo, esta corriente sera entregada
por (Cr) que comenzard a descargarse hasta que el voltaje que refleja en VBUS sea menor al
configurado en el INA226 y este se alarme, repitiendo asi el proceso de carga. Si el actuador
no produce la descarga hacia el musculo por determinado tiempo, la descarga de (Cr) sigue

ocurriendo pero a un ritmo més lento debido a la baja carga en la salida.

Ademas de regular el voltaje de salida, se implement6 un monitor de corriente de estimulacién,
para ello se incluy6 una resistencia de sensado (R10) en la parte baja del puente H de la Figura
4.4, la caida de voltaje en este resistor (VSHUNT) se monitoriza con el mismo INA226 y se lee
con el uC en un registro adicional al de VBUS. La configuracién de muestreo se utiliz6 igual
que para VBUS. El valor de R10 se calculd para una caida de 80 mV suponiendo una corriente
maxima de 50mA. Los elementos de proteccion y filtrado se seleccionaron de acuerdo a los
lineamientos del documento TIDA-00302 [158]. Este monitor de corriente, no permite efectuar

un control de corriente como es el caso de otros estimuladores con salida de corriente controlada,
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Figura 4.3: Controlador digital de voltaje
Se ilustra el bloque de regulacién de alto voltaje, (U1l) controla al interruptor (K1) de la Figura 4.2 por medio de (PWM) para

regular el voltaje de salida

el dispositivo desarrollado sigue siendo de salida de voltaje controlado. La intenciéon de esta
implementacion es verificar la corriente que fluye en el musculo o planta cuando se aplican los
pulsos de estimulacion, con esta lectura es posible modificar los pardmetros de estimulacion
(voltaje) en caso de que se detecte que se estd haciendo circular demasiada corriente o bien
que el voltaje aplicado no estd siendo suficiente para que fluya la corriente necesaria para la

contraccion. Esta funcién permite efectuar un control de corriente indirecto o con retardo.

4.1.2. Alimentaciéon

Con el desarrollo del elevador de voltaje descrito en la seccion 4.1.1 y sus requerimientos de
entrada (9-18 V) [155], quedé definido el voltaje de entrada que se utilizaria para la alimenta-
cion de todo el dispositivo y ya que se busca que este sea portatil era indispensable que dicho
voltaje se obtuviese a partir de baterias. Se utilizo una bateria de plomo BR-1207 marca Steren
12V@7Ah™! para las pruebas de escritorio. Para el modelo portétil, se utilizaron tres bate-
rias especiales para pulsos de alta corriente modelo NL147 de NiteCore 3.7 V@750mA h~! con

didmetro de 14 mm x 55 mm de largo y 20.6 g con proteccion de sobre carga, sobre corriente y
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bajo voltaje [159], la suma de las tres proporcionan un voltaje de 11.1V.

De la alimentacién de baterias se hizo una reduccién para las etapas de 3.3V y 5V utilizando
modulos 106990007 de Seeed Technology con el integrado MP2307 [160] tipo CD/CD reductor,

se utilizé6 un médulo ajustado para cada voltaje.

4.1.3. Controlador

El chip utilizado como controlador fue un CC2640R2F [161] de Tezas instruments, este contie-
ne tres controladores: un ARM Cortex M3 (uC principal) realiza las funciones de adquisicién
y procesamiento de datos, también es el encargado de generar los patrones de estimulacion y
enviarlos al actuador; un MO utilizado para la comunicaciéon inaldmbrica descrita en la sec-
cién 4.1.6 y un tercer controlador que se utiliza para la comunicacién con sensores de forma

autonoma.

El uC CC2640R2F opera a una velocidad de 48 MHz y tiene un espacio de memoria de 128 kB
que se comparten con la comunicacién inaldmbrica aproximadamente un 40 %. El uC se utilizé
montado en una placa de desarrollo LAUNCHXL-CC2640R2 y en un médulo de produccion

con certificacién de la organizacion FCC modelo BM10AN-R2 de Innocom.

Para controlar el actuador se utilizan pines de GPIO que pueden programarse para generar
pulsos de frecuencia fija y ancho variable PWM o viceversa. Los mismos pines controlan la po-
laridad de la corriente de estimulacion con el puente H descrito en la seccion del actuador 4.1.4.
La amplitud de la estimulacién es controlada via I2C con el reductor de voltaje implementado

con la seccién de potencia 4.1.1.

4.1.4. Actuador

Se implement6é un puente H utilizando como elementos de conmutacién los foto MOSFETs
modelo AQY214 [162], estos tienen un arreglo de MOSFETs complementario y pueden conmutar

una carga de 400V, que es dos veces el voltaje del elevador y se requiere de esta forma para
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Figura 4.4: Puente H con foto MOSFETs

Se ilustra el puente H que controla la polaridad y ancho de los pulsos de estimulacién, este bloque corresponde al actuador del

sistema de control.

soportar la suma de voltaje que ocurre en la carga durante la inversion de corriente en la
misma. La corriente maxima del AQY214 es de 100mA (20 % mayor que la maxima salida
proporcionada por el elevador) y son suficientes para conducir la corriente en una carga de 5k

para un voltaje de 400V, su tiempo tipico de encendido es de 200 ps y apagado de 40 ps.

El puente H se utilizé para generar pulsos de CD y CA y también como elemento de balanceo
de carga activando los dos MOSFETs de la parte baja del puente para poner en cortocircuito

la carga y para desconectarla completamente; esto se ilustra en la Figura 4.5.

Los diodos D1-D4 (tipo Schottky) ademdas de proteger los MOSFETs del AQY214 buscan
proporcionar un camino rapido para descargar el tejido durante las transiciones y cuando el
puente opera en modo de balanceo de carga, el arreglo completo del puente H junto con la

resistencia de sensado se ilustra en la Figura 4.4 .
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Figura 4.5: Puente H

Se ilustra el flujo de corriente y estado de la carga para cada uno de los 3 posibles estados de puente H.
4.1.5. Lazo de retroalimentacion

Como lazo de retroalimentacién se incorpor6 la medicién de orientacion, para ello se utilizo
una IMU con ntimero de parte es MPU9250 [163], que en el mismo encapsulado de solo 9 mm?
incluye un magnetémetro AK8963 y un MPUG050 que a su vez contiene un acelerémetro y
giroscopio, todos estos sensores de tres ejes. Se utilizdé un procesador digital de movimiento con
filtro de Kalman integrado, su nimero de parte es EM7180 [164]. La configuraciéon del EM7180
se precargd en una memoria EKPROM de 64 kB, ambos chips montados en la placa USFS-
MPU9250 v.03 de Pesky Products, esta placa incluye ademas un BME280 que permite medir
temperatura y presion con el que se realizan compensaciones en el giroscopio y eventualmente
calcular la altura (décimo eje). La fusién de los cuatro sensores se realiza en el EM7180; las
frecuencias de conversion de los sensores fueron: 200 Hz para acelerémetro y giroscopio, 100 Hz
para el magnetéometro y 25 Hz para el barometro. Se activo el filtro pasa bajas para la salida
del cuaternion con una frecuencia de corte 41 Hz (30 Hz es la maxima capacidad de conversién).
Finalmente, se habilité la interrupcién de fin de la fusién de los sensores, con esta se detecta

cuando el cuaternién esta listo para ser leido.

La comunicacién con el uC se hizo con protocolo I?C'y el cuaternion se lee en los registros QX,
QY, QZ y QW de cuatro bytes cada uno con representacién de 32 bits en punto flotante. Para

configurar el EM7180 y leer el cuaternion se utilizé el controlador de sensores integrado en el
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uC, este posee una memoria limitada a 2kB y el bus de I?C puede operar a un maximo de
400 Hz. La operacion de este controlador es paralela al del principal y permite liberar de carga

a este dltimo con la ventaja de compartir recursos como son datos y periféricos.

El controlador se programé utilizando la herramienta Sensor Controller Studio (SCS) de Texas
instruments en su versién 2.2.0.569; se configuré para enviar la configuracién inicial (Codigo
de Inicializacién de SCS) y atender las interrupciones del EM7180 (Cédigo de manejador de
eventos de SCS), leer los 16 B de los registros del cuaternién. Una vez enviada la configuracion
al EM7180 este opera de forma auténoma junto con el controlador de sensores del uC generando
interrupciones peridédicas para actualizar el registro del cuaternién en el coédigo principal, este
se envia a la etapa de comunicacién inalambrica en el mismo formato que se recibe del EM7180

y para el control de la estimulacién se convierte a flotante en el controlador principal.

4.1.6. Comunicacién inalambrica

La comunicacién inalambrica utilizada fue Bluetooth en su versién 4.2 que es optimizada para
bajo consumo y dispositivos portatiles y permite la comunicacion de variables con el cédigo
principal. El stack de Bluetooth utilizado fue en su versién 2.20.0.49, este proporciona las fun-
ciones de interfaz entre el codigo principal y la ROM de Bluetooth. E1 LAUNCHXL-CC2640R2
y el BM10AN-R2 incluyen antena impresa y los componentes requeridos para la comunicacién
Bluetooth (BT), ademés de un conector u.FL para conectar una antena externa. La programa-
cion del LAUNCHXL-CC2640R2 se hizo via USB usando el controlador de la misma un XDC
y el cual también se utilizé para programar via JTAG el médulo BM10AN-R2.

Se utilizé la herramienta Bluetooth SIG’s Bluetooth Developer Studio version 1.1.3135 con el
plug-in para generacion de codigo para los uCs CC26xx de Texas Instruments. Con ella se cred

un servicio personalizado para enviar y recibir el cuaternién de orientacion.

En este servicio se incluyeron dos caracteristicas de 16 B: Quat;, con UUID = 0xBEEB que
permite leer y escribir el cuaternion de orientacion que se desea producir en la extremidad
estimulada y se utiliza para el control de la estimulacién; y Quat,,; con UUID = 0xtBEFE A

de solo lectura (via Bluetooth) que es donde se escribe la orientacion que se lee de la IMU.
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Esta variable se escribe con cada interrupcion provocada por el EM7180 en el controlador de

Sensores.

Los nombres de estas caracteristicas no son visibles al explorar el servicio ya que es de tipo

personalizado por lo que se requiere apuntar a sus UUID para la lectura y escritura.

4.2. Pruebas

4.2.1. Estimulacion Eléctrica

Para determinar las caracteristicas maximas de salida de estimulacion se construyo circuito
para simular la respuesta del tejido basado en el modelo de la Figura 2.7 con Rp = 5kQ@25 W
de alambre enrollado modelo HS25 5k, las resistencias de potencia en su mayoria son de alambre
enrollado y esto introduce una inductancia en el circuito; sin embargo, el modelo HS25 tiene
una baja inductancia al mismo tiempo que proporciond la potencia necesaria para el diseno
del simulador de tejido. El valor de la resistencia produce la carga maxima que el elevador
de voltaje puede alimentar a plena carga (200V) @ (40mA) y coincide con el valor utilizado
por Simcox [27]. Adicionalmente, se utilizaron valores de Rp de 10k, 100k y 1 MQ para
representar una situacién de circuito abierto o una impedancia superior a la esperada de los

musculos y caracterizar la salida en condiciones de poca carga.

El capacitor Cp = 15 nF se colocd para simular la acumulacion de carga en el tejido y determinar
la maxima velocidad de conmutacion del actuador. Durante las pruebas, Rs no fue colocado ya
que para cuando Rp = 5k, Rs reduciria la demanda al elevador de voltaje proporcionando
mejores resultados y cuando Rp toma valores mayores, una Rs = 470 () como la recomendada,

no representa un valor significativo como carga para el elevador.

El uC se programé para generar con el puente H un pulso de CD, con un ancho de pulso
configurado de tal forma que el voltaje en la carga fuese capaz de cargar al £0.25% de la
entrada. El procedimiento se repitié para generar dos pulsos con una separaciéon suficiente para

que el primero alcanzase a caer al 0.25% del voltaje de entrada. Posteriormente se realizaron
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Tabla 4.2: Valores digitales para regulador de voltaje

VBUS | Registro Alarma
200V | 0x3000

180V | 0x25C9

100V | 0x14FE

10V 0x0219

1v 0x0036

los mismos pasos para generar dos pulsos pero en esta ocasiéon invirtiendo la polaridad con el

puente H (CA) y esperando hasta alcanzar los mismos porcentajes de carga y descarga.

La corriente consumida de la bateria se midi6 en cada una de las pruebas anteriores. Para
determinar la maxima autonomia del sistema se utiliz6 un programa para generar pulsos de
CD con la mayor frecuencia posible sobre la carga de 5 k() hasta que el protector de bajo voltaje

de las baterias se activara.

La capacidad de reduccién y regulacién de voltaje con el INA226 se probd con la misma resis-
tencia de 5kS2, en ella se aplicaron los voltajes de 1V, 10V, 100V, 180V y 200V los cuales
fueron regulados por el INA226. Para estas pruebas no se colocé (Cp) pues su valor no es sig-
nificativo comparado con (Cr). El valor calculado para producir 1V de salida del INA226 fue
de 57 y se realiz6 un ajuste fino basado en las mediciones; para la salida de 200V se utilizé un
valor por encima del calculado para cancelar la regulacion; los valores utilizados para el registro

se indican en la Tabla 4.2.

Finalmente, se escribié un programa para generar pulsos de 10 V a 200V con el fin de determinar
la constante de carga y descarga de (Cr). Durante la carga R = resistencia interna de OPTO-3

y en la descarga es la suma de Rp = 5k{2 con el Puente H.

Las mediciones se realizaron con un osciloscopio Tektronix TDS 1002 y Hantek MSO5074FG.
El segundo se utilizd con dos canales en modo diferencial midiendo los puntos A y B del puente
H. La tierra de ambos osciloscopios se dejé flotada de la tierra fisica de la toma eléctrica. Para

la medicién de corriente se utilizé un multimetro HP-90EPC.
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4.2.2. Orientacion espacial

Se mont6 la IMU en conjunto con el uC CC2640R2 sobre una estructura de acero inoxidable
austenitico tipo 304 (practicamente no-magnético) que simula una pierna con articulaciones
con bloqueo cada 30° para la mayoria de ellas y de 60° para la que representa la planta del pie

que pisa sobre el suelo, la estructura se ilustra en al Figura 4.6.

El eje Y del acelerometro de la IMU es paralelo a la longitud del segmento (muslo) donde
fue montado mientras que Z es perpendicular. El mecanismo se restringié para permitir el
movimiento solo del segmento del muslo en un rango de 240-90° simulando una extensién
completa de pierna cuando esta a 90° y en cuclillas"que corresponde a 240° girando en la
articulacién de la rodilla. Los angulos de 90° y 240° fueron ajustados utilizando un medidor
de angulos marca Mitutoyo serie 950 modelo 317, este medidor mide con respecto al plano
horizontal de la tierra (utiliza un acelerémetro) y se restringié el giro de la articulacién, este

arreglo se muestra en la Figura 4.6.

El cuaternion de orientacion de la IMU se transmitio via Bluetooth expuesto en el servicio
implementado en la seccion 4.1.6. Se implement6 un algoritmo para la lectura de este utilizando
la libreria BluePy de IanHarvey en su versién 1.1.4, Python 3.6 y BlueZ 5.43. El Hardware

utilizado para la adquisicién fue una Raspberry modelo 3B+ que posee Bluetooth 4.2.

Para verificar la medicién de orientacion de la IMU, en la articulacién de la estructura de acero
inoxidable se montd un potenciémetro en configuracion de divisor de voltaje conectado a un
convertidor analdgico a digital modelo ADS1115 y se calibré para el rango de rotacién. La

medicién del ADC se ley6 cada 1ms con la misma Raspberry via 12C.

4.2.3. Comunicacion inalambrica

Se utilizé la aplicacion BleScanner de Bluepixel Technologies en su version 3.16 para conectarse
via Bluetooth con el uC, con esta aplicacion se verific la estructura de la GATT, las caracte-
risticas para el cuaternion de orientacion y se probaron sus propiedades de lectura y escritura,

para determinar la maxima capacidad de refresco de estas, se utilizé el programa creado en la
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Detalle de orientacién de la IMU

Figura 4.6: Estructura de medicién de orientacién con IMU
Se ilustra el mecanismo disefiado para las pruebas de medicién de orientacién, este mecanismo simula ser una pierna y tiene
medidas tomadas de una persona de 1.7m. Sobre este mecanismo se fijé el medidor de orientacién en la posicién que a 120mm del
eje de rotacion de la rodilla, los segmentos de pie y pierna se mantuvieron fijos, el segmento libre para rotacién fue el de la pierna
en el cual estaba colocado el medidor de orientacién. El detalle de orientacién de la IMU muestra como se colocaron los ejes de la

misma con respecto al eje de giro en la rodilla
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seccion 4.2.2 en el que la lectura del cuaternién se realizé tan rapido como él uC respondi6 a

las peticiones de lectura.

4.2.4. Control

Se implemento en el uC un sistema de control tipo proporcional en el que se compara la orienta-
cién obtenida de la IMU con la enviada via Bluetooth y se generaron dos experimentos cada uno
con diferente tipo de salida: el primero controlando el ancho de los pulsos de estimulacion en un
rango de 0-500 s con un periodo de 1000 s y el segundo fue manteniendo un ancho de pulso
de 125 s y variando la frecuencia entre 0-100 Hz proporcionalmente a la diferencia entre ambos
cuaterniones (el deseado y el medido), estos rangos corresponden a los pardmetros tipicos de
estimulacion descritos en la seccion 2.1.1. Los pulsos fueron de CD. El mecanismo de pruebas
fue puesto en una orientacion de 90° para obtener el cuaternién de orientacion correspondiente

y se uso este valor como referencia en el controlador Quat;,.

4.2.5. Salida de estimulacion

Para medir la salida de estimulacién resultante de la etapa de control se utiliz6 un segundo
uC en modo de captura de pulsos, para medir la frecuencia y el ancho de los pulsos con una

resolucion de ps.

La medicion se envid al mismo sistema de adquisicion implementado con la Raspberry en este

caso con comunicacion UART cada 10ms.

4.2.6. Caracterizacion conjunta

El mecanismo se roté de forma manual durante periodos de 20s en el rango de giro de 240-
90° y se obtuvieron de forma simultanea las lecturas del ADC, Cuaterniéon de orientacién
via Bluetooth y ancho/frecuencia de pulso. Todas las adquisiciones fueron realizadas con la

Raspberry y se almacenaron de forma independiente ya que corrian en procesos independientes
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con frecuencias de adquisicion distintas; para el analisis se realiz6 una interpolacion lineal de los
datos de tiempo faltantes entre las series. El cuaternion fue convertido a angulos de Euler para

generar las graficas comparativas contra el angulo leido con el ADC de la seccion de resultados.

4.2.7. Pruebas en sujetos

Se realizé una prueba de estimulaciéon en un sujeto sano masculino de 28 afios de edad y 1.7m
de altura. Los electrodos utilizados fueron de tipo superficiales con gel y autoadheribles, marca
RecoverPad de 50x50mm, estos se colocaron en el cuadricep de la pierna derecha con una
separacién de 7em, estando el sujeto sentado con la pierna a 270° (apuntando hacia el suelo sin
peso vy sin tocar el suelo como se ilustra en la Figura 4.7 este arreglo es similar al que se usa en

las pruebas de reflejos del tendén rotuliano.

La estrategia de estimulacion fue comenzar con un solo pulso de CD de la menor potencia
que el dispositivo podia producir, esto fue 1V con 80 psec, el voltaje se aument6 en escalones
de 10V hasta que produjera contracciones visibles, el ancho de pulso se mantuvo. El tiempo
entre pulsos fue de entre 2 a 5 minutos que corresponde al tiempo en que se modificaban los
parametros de estimulacién. Una vez que se identificd el voltaje que producia contracciones
visibles, se mantuvo este voltaje y se aplicaron trenes de 3 pulsos consecutivos manteniendo
el ancho de pulso de 80 psec pero reduciendo el tiempo entre pulsos a 333 msec y un periodo

entre cada tren de pulsos igual a 10sec.

La medicién de la contraccién producida se ha obtenido de forma estimada a partir de videos

que se tomaron durante el experimento.

Durante el experimento se tomaron medidas de seguridad eléctrica, como fue desconectar todos
los instrumentos y equipos de la corriente eléctrica operando todo con baterias. El fusible de
entrada que desconecta la bateria fue probado provocando un exceso de demanda de corriente
a la salida del estimulador con una resistencia de 1k{2 y verificando que el fusible se abriera

correctamente.
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Figura 4.7: Arreglo de pierna con estimulador

Se ilustra una persona sentada, con los electrodos en el cuddricep, el acomodo de la pierna a 270° libre sin tocar el suelo y el

desplazamiento generado hasta 320°.
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Resultados

5.1. Estimulacion eléctrica

El regulador de voltaje implementado con el INA226 tuvo a su salida de un rizado de 4V, 3.4V,
3V, 3V y 2V para las salidas configuradas de 1V, 10V, 100V, 180V y 200V como se ilustra
en las graficas de la Figura 5.1. Puede observarse que el rizado no es proporcional al voltaje se

salida, se mantiene entre los 3V y 4 V.

La constante de carga de (Cr) para pasar de 10V a 200 V de una sola escritura en el registro del
INA226 fue de aproximadamente 1.2s y 9.5s para descargarse hasta por lo menos 10V a través
de la resistencia de 5k2, su grafica corresponde a la senal (a) de la Figura 5.2. En contraste,
escribiendo cada valor de 10V a 200 V con incrementos de 1 V y monitorizando el voltaje antes

de escribir el siguiente valor, el tiempo de carga fue de 2.2s (Figura 5.2 (b)).

La frecuencia maxima del generador de pulsos en modo de CD fue de 3.1kHz, y el ancho de
pulso méas angosto que pudo generar ha sido de 115 ps; su grafica se ilustra en la Figura 5.3.
En color azul (b)) se ilustran los pulsos de control medidos a la salida del uC y en rojo (a)) los

pulsos de estimulacién medidos en la carga.

45
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Voltaje 1 Salida regulada a 200V
: V=50.0V/div; t=200ms/div
Max = 198V Min = 196V
|F ~ OHz
Salida regulada a 180V
- — e~ 1V=50.0V/div; t=200ms/div
: Max = 183V Min = 180V
S 00— 1  —— 1 T [F~0Hz
Salida regulada a 100V

oy : T _V=50.0V/div; t=8ms/div
: : Tiempo|Max = 100V Min = 103V
....... . IO TS S . i i J[E = 125H7

Salida regulada a 10V
V=10.0V/div; t=200ms/div
Max = 14V Min = 10.6V

F = 3.2Hz

Salida regulada a 1V
V=10.0V/div; t=400ms/div
Max = 5.6V Min = 1.6V

F = 500mHz

Figura 5.1: Rizado de salida regulada

Se ilustran los diferentes niveles de rizado de la salida regulada por el INA226.

Voltaje D ' a) Carga con dV = 200V

' P i V=50.0V/div; t=2s/div
Max = 200V Min = 8V
F=105mHz

b) Carga con dV = 1V
V=50.0V/div; t=2s/div
Max = 200V Min = 8V
F = 95mHz Gnd= -200V

Cursor A: t=1.2s
Cursor B: t=9.5s
Cursor C: t=-1s

Tiempo

o+

Figura 5.2: Constante de carga y descarga de Capacitor de regulacién (Cr)
Se representan los tiempos de carga y descarga de 10 a 200v a la salida del regulador implementado con el INA226, en rojo
cambiando de 10 a 200V en un solo comando (para determinar la méxima capacidad de carga) y en azul ejecutando una

regulacion de voltaje en pasos de 10v
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Voltaje : : a) Pulsos potencia (CD)
: i : V=50.0V/div; t=80us/div
: : Max = 204V Min = -2V

. F=3.1KHz Ancho= 115us
b) Pulsos de control
V=1.0V/div; t=80us/div
Max = 3.3V Min = 0V
F=3.1KHz Ancho= 166us

Cursor A: t=115us
Tiempo| Cursor B: t=324us
Cursor C: t=-79us
Cursor D: t=87us

oy

& 66

Figura 5.3: Generador de Pulsos de CD

Se ilustra la maxima frecuencia del generador de pulsos a su méxima potencia (200V) para una salida de CD y el retardo respecto

a los pulsos de control

Como generador de pulsos de CA la maxima frecuencia de salida fue 1.5kHz con pulsos de un
ancho minimo de 86 ps. La Figura 5.4 muestra la salida del puente H asi como los pulsos de

control para la incursién positiva (b) y negativa (c).

5.1.1. Pruebas en sujetos

Al utilizar el dispositivo desarrollado en un sujeto sano, fue posible determinar el nivel de
contraccion muscular que el dispositivo puede producir para diferentes niveles de voltaje. La

Tabla 5.1 resume los efectos de los diferentes niveles de voltaje que se probaron.

El voltaje de 60 V fue suficiente para provocar contracciones musculares que a su vez produjeran
desplazamiento de la extremidad. Para el arreglo ilustrado en la Figura 4.7 el resultado fue una
extension de la extremidad hasta aproximadamente 320° para un solo pulso, después de alcanzar
esta orientacion la pierna regresaba a su posicién original (270°), el efecto fue similar al de dar
una patada durante una prueba de reflejos del tendén rotuliano, este comportamiento se repitié

durante el experimento en la configuracion de un pulso tnico espaciado.

Para el experimento de trenes de tres pulsos, el resultado fue similar, el primer pulsos provoco
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: Voltajep : a) Pulsos potencia (CA)
: I : : : V=50.0V/div; t=80us/div
Max = 204V Min = -202V

F=1.5KHz Ancho= 86us
b) Pulsos de control (+)
V=1.0V/div; t=80us/div
Max = 3.3V Min = 0V
F=1.5KHz Ancho= 167us
c) Pulsos de control (-)

Tiempo| V=1.0V/div; t=80us/div
Max = 3.3V Min = 0V
F=1.5KHz Ancho= 167us

Cursor A: t=-256us
Cursor B: t=-115us
Cursor C: t=53us
Cursor D: t=86us
Cursor E: t=224us
Cursor F: t=338us

®' @ @ @ @ ' ® @ Cursor G: t=424us

Figura 5.4: Generador de Pulsos de CA

Se ilustra la maxima frecuencia del generador de pulsos a su méxima potencia (200V) para una salida de CA y el retardo respecto

a los pulsos de control

Tabla 5.1: Relacién de voltaje y nivel de contraccién muscular

Voltaje Efecto
1V - 10V Sin efecto visible ni sensacion.
El misculo comienza a responder a la estimulacion,
10V - 30V  se sienten los pulsos, se observan pequenos espasmos,
no hay desplazamiento de la extremidad.
El musculo se contrae, los pulsos de estimulacién se sienten "fuertes',
30V - 60V .
la extremidad se desplaza.
60 - 180V No se probd.
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la extension de la pierna hasta aproximadamente 320°, después ocurria una pérdida de la
extension como en el primer experimento; sin embargo, la llegada del segundo pulso detenia
la caida de la pierna en aprox. 300° haciéndola que se extendiera nuevamente a los 320°; el
mismo comportamiento ocurrié con el tercer pulso, el efecto fue similar al de una persona con

Parkinson que trata de mantener una contraccién isométrica.

5.2. Portabilidad

5.2.1. Dimensiones y peso

La Figura 5.5 muestra el ensamble resultante del dispositivo con su alimentacién, IMU y uC con
comunicacion Bluetooth, las dimensiones aproximadas del ensamble fueron de 50x100x20 mm

y un peso de 100 g.

5.2.2. Autonomia

El consumo minimo del sistema (de la alimentacién de baterias) fue de 90 mA, este se presenta
cuando a la salida no se conecta ninguna carga (Rp = o0) y corresponde al consumo minimo
del elevador de voltaje en conjunto con el regulador de 3.3 V. La Figura 5.6 (a) corresponde a

este caso.

La situacién con el maximo consumo (1.153 A) ocurre cuando se configura una salida de 200V
con la carga de 5k y la estimulacién se mantiene constante (pulsos de ancho = 00), esta
situacién se ilustra en la Figura 5.6 (a). En una operacién con pulsos de CD o CA de 80-120 ps
la demanda de corriente se mantuvo en el rango de 100-200 mA. La autonomia utilizando las
baterias NL147 fue de 8 h en un estado de espera y de 40 min en la situacion de mayor demanda
(Figura 5.6 (b)).

El divisor de voltaje que se colocé en la entrada del INA226 para reducir el voltaje, tuvo

un consumo de 100 pA con una potencia disipada de 20mW. Considerando la impedancia de
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50.95

| !

18.57

Figura 5.5: Montaje del dispositivo en el mecanismo de medicién de orientacion.
Se ilustra el montaje del dispositivo desarrollado asi como sus dimensiones sobre el mecanismo en el que se realizaron las

mediciones de orientacién.
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a) Consumo b) Autonomia
1200 1/ —@— a) Pulsos de CD, ancho = 0o, Rp = 0o 12001 —@— Con baterfas NL147
~ b) Pulsos de CD, ancho = oo, Rp = 5k S ’
1000 4 —F <) Pulsos de CD, ancho = 115ps, Rp = 5kQ / 1000 -
—A— d) Pulsos de CA, ancho =86 s, Rp = 5kQ
800 A / 800 -
< <
=600 4 =600 A
400 4 400
200 1 A 200 A
& . 3
0 25 50 75 100 125 150 175 200 0 1 2 3 4 5 6 7 8
A% h

Figura 5.6: Consumo eléctrico y autonomia
Las curvas ilustran el nivel de consumo eléctrico para las diferentes pruebas a, b, ¢, d. En la grafica izquierda se indica la
demanda de corriente a las baterias para cada voltaje de salida configurado y en la gréafica de la derecha se representa la relaciéon

entre la demanda de corriente a las baterias y la autonomia de las mismas

entrada del INA226 en VBUS de 830k{2 se obtuvo una resistencia equivalente con el divisor de
voltaje de 236 k2, con lo que el voltaje méximo en VBUS con los componentes seleccionados
fue de 26.7 V. La potencia disipada por el resistor de 5k{2 para una caida de voltaje de 200V

provoco una temperatura de 50 °C.

5.3. Medicion de orientacion

La méxima frecuencia de lectura y escritura simultanea del cuaternion de orientacién via Blue-
tooth fue de 10 Hz; en el uC la actualizacion en el lazo de retroalimentacion para el control de

estimulacion ocurre a 100 Hz.

Al comparar la medicion de orientaciéon obtenida del ADC (referencia) y la implementada con
la IMU en el uC, se observa en ambas un comportamiento similar. Se obtuvo un error en el
peor de los casos de 12°, que se presenta en el estado estable cuando el mecanismo se mantuvo
fijo en 90° y un error en el mejor de los casos de 0.01° cuando el mecanismo estaba en rotacién.

Estas mediciones se ilustran en la Figura 5.7.1 y 5.7.2 en las que puede observarse la desviacion
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1) Control de ancho de pulso (medicién) 2) Control de frecuencia de pulsos (medicién)
300 7 300 4
—— a) ADC dngulo a) ADC dngulo
—— b) Cuaternién a dngulo —— b) Cuaternién a dngulo
250 250 1
& 200 A 8 200 1
= =
i fd
9 9
150 4 150 4
100 4 100 4
. . T . . T T : . . . . . T T )
0.0 2.5 5.0 7.0 100 12.5 15.0 17.5 200 0.0 2.5 5.0 7.0 10.0 12.5 15.0 17.5 20.0
3) Control de ancho de pulso (salida) 4) Control de frecuencia de pulsos (salida)
500 c) Ancho de pulso (s) J —— ) Frecuencia de pulsos Hr.J
80
400
" ::\ GO
S‘ 300 4 .g
2 2
g g 40
= 200 1 R
100 209
L] T T T T T T T 1 T T T T T T T 1
0.0 2.5 5.0 7.5 100 12.5 15.0 17.5 200 0.0 2.5 5.0 7.5 10.0 12.5 15.0 17.5 20.0
Tiempo s Tiempo s

Figura 5.7: Medicién de orientacién y salida de estimulacién
Las graficas de la izquierda corresponden a la configuracién de dispositivo para generar una salida de ancho de pulso controlada
mientras que las de la derecha fueron para frecuencia de pulsos controlada. Izquierda y derecha fueron realizadas en diferente
tiempo. Las graficas superiores muestran la comparacién entre la medicién del ADC del eje de rotacién contra la salida del
medidor de orientaciéon implementado con la IMU. Las graficas inferiores muestran la salida de estimulaciéon que el dispositivo

modificé basado en la orientacién de su grafica superior.

de la medicion para el estado estable y con mayor efecto en la posicion de 90° y corresponden a

los minimos y maximos obtenidos de diferentes repeticiones de rotacion manual del mecanismo.

5.4. Control de estimulacion

Se utilizaron dos tipos de salida, una de frecuencia variable (Figura 5.7 lado derecho) y una
segunda de ancho de pulso variable (Figura 5.7 lado izquierdo). Estos pulsos de salida fue-

ron registrados junto con la mediciéon de orientacion, ambas salidas fueron consistentes con la
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orientacion medida y presentaron un desfase de 10-50 ps. Las salidas del estimulador para cada
configuracion se muestra en las Figuras 5.7.3 y 5.7.4. El rango medido fue de 0-500 ps para el

control proporcional de ancho de pulso y de 0-100 Hz para el controlador de frecuencia.
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Actualmente la FES en extremidades inferiores se utiliza principalmente como asistente en
afecciones de pie caido [86,99,115]. Para su implementaciéon como un sistema completo de
produccién de marcha en sujetos con paraplejia se presentan atin grandes retos en cuestiones
de seguridad para evitar caidas y lesiones, se tienen limitaciones de desplazamiento y duracion
de las sesiones de estimulacién, el control de los movimientos resultantes no es fino y se reclutan
mas fibras de las necesarias y finalmente los altos requerimientos de potencia para lograr las

contracciones [106].

El propésito de este trabajo ha sido determinar si es posible integrar en un solo dispositivo los
elementos que permitan realizar la estimulacién eléctrica con fines de produccién de marcha
al mismo tiempo que se mide y controla la estimulaciéon basandose en la orientacién de la ex-
tremidad, lo anterior atendiendo los requerimientos que favorezcan la portabilidad, autonomia,
ergonomia y facilidad de instalacion; ademés de promover su adopcién y uso permanente en

aplicaciones de produccién de marcha.

La tabla 6.1 incluye los trabajos que fueron encontrados en la literatura relacionados al desarro-
llo de estimuladores portatiles para produccién de marcha. En comparacion con los listados en

dicha tabla, el presente logré una mayor produccién de potencia, se diferencia también en que

95
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integra un lazo de control con comunicacién inaldmbrica, todas estas funciones en un mismo

dispositivo.

Los resultados de las pruebas de potencia aplicando pulsos en el modelo de tejido, muestran
que cuenta con el voltaje de salida necesario para producir la contraccion isométrica de los
musculos de las extremidades inferiores (200V), equivalentes al del estimulador con més alto
voltaje utilizado como referencia en la la tabla comparativa 6.1 desarrollado por Simcox [27] y
que fue utilizado para produccién de movimiento con fines de entrenamiento; adicionalmente y
en comparacion con el mismo, con el presente se logré la produccion de un poco mas del doble
de corriente de estimulacién (18.75mA vs 40mA) por lo que se valida que de acuerdo con los
antecedentes, cuenta con la potencia necesaria para la produccién de contracciones isométricas

en extremidades inferiores.

En las pruebas reales en un sujeto, 60V fueron suficientes para producir contracciones mus-
culares que a su vez provocaron la extension de la extremidad que se estaba estimulando. En
esta parte se requiere ejecutar un banco de pruebas mas elaborado pues actualmente se desco-
noce el efecto que se tendria en una extremidad que si esté apoyada en el piso y cargando el
peso del sujeto. Con las pruebas realizadas se cree que la potencia obtenida es suficiente para
aplicaciones de estimulacion en extremidades inferiores, sin embargo, estas pruebas se hicieron
en un sujeto sano y se sabe que la respuesta en un sujeto con paraplejia serd menor debido
a la espasticidad, por ello se requeririan pruebas en sujetos con atrofia muscular para validar
que la potencia es suficiente. En el aspecto de sensacién durante la aplicacion de los pulsos de
estimulacion, se describié que estos resultan incémodos, no agradables, la contracciéon muscular
resulta anormal o de golpe, después de algunos minutos de estimulacion el musculo se "siente

cansado".

Considerando que los requerimientos de potencia descritos en los antecedentes puedan estar
sobrados, a reserva de la validacion en las situaciones descritas de sujetos con atrofia y cargando
peso a la extremidad, se recomienda explorar la viabilidad de sacrificar potencia de salida,
incluso podria mantenerse el elevador actual pero obtener del mismo una salida simétrica sin
puente H, o bien utilizar una versién del elevador que ya cuente con salida simétrica y que la

suma de sus salidas sea el voltaje maximo necesario de acuerdo al segmento de la extremidad
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que se vaya a estimular.

El estimulador que se presenta cuenta con un solo canal de salida, lo que permite el control de
un solo musculo. La adiciéon de un canal extra es posible y el costo de ello seria un aumento
en volumen para colocar un segundo puente H; adicionalmente, ocurriria una divisién de la
frecuencia maxima de los pulsos de estimulacién entre ambos canales. Se considera que dicha
modificacién no representa un aumento de la complejidad en el control de la salida de esti-
mulacion siempre que se conmute entre ambos canales la salida tnica del elevador de voltaje,
de igual forma en que se reporté en el estimulador de 8 canales usando una sola fuente de
corriente de Simcox [27]. En este aspecto, el estimulador de 8 canales representa una mejor
relacién de peso/canales ya que con el presente se tendrian que colocar 8 modulos que repre-
sentan un peso de 1.28 kg para estimular la misma cantidad de misculos, o bien 800g si se
realiza la modificacién para contar con dos canales de salida por moédulo para el control de los
musculos agonistas y antagonistas del segmento a mover. Con base en lo anterior, el dispositivo
desarrollado coincide con las caracteristicas de los estimuladores presentados en la tabla 6.1;
sin embargo, se considera que debe mejorarse la relacién de peso/canales de estimulacién, ya
sea incluyendo mas salidas o bien reduciendo el peso y con ello capacidad de las baterias. De
acuerdo a los antecedentes, la potencia necesaria para lograr la contraccion de un musculo esta
relacionada con la longitud de este, por lo que se considera que podrian fabricarse los médulos
de estimulacion con diferentes capacidades de potencia en lugar de un médulo genérico; es decir,
utilizar elevadores de menor voltaje y baterias de menor capacidad en funcién del segmento a
estimular. En los grupos musculares como los plantares, donde la distancia entre los mismos
es corta en comparaciéon con la que existe entre el muslo y la pierna, el uso de un modulo
de estimulacién con méas de dos salidas cableadas hacia cada musculo seria viable e incluso
mas conveniente mientras que el diseno actual podria mantenerse para la estimulacion modular
de las secciones grandes de las extremidades inferiores como son muslo y gliteos en donde se

requiere mas potencia y existe mas espacio para colocar el estimulador actual.

Con respecto al ancho de pulso, en la tabla 6.1 puede observarse que el presente trabajo no ha
logrado producir pulsos tan cortos como los reportados en [27,50], si bien los 80 s obtenidos
estan en el rango de lo reportado en los antecedentes y es un valor menor que el de los trabajos

86,99, 140, 165] cuyos fines fueron también la produccién de marcha, se requiere una mayor
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investigacién para determinar el impacto que este ancho de pulso tiene en el control fino de la
contracciéon muscular utilizando (200 V), ya que como se indic6 en los mismos antecedentes en
la seccion de parametros de estimulacién 2.1.1 a mayor amplitud y tiempo de aplicaciéon de la

corriente de estimulacion, ocurrird un mayor reclutamiento de fibras.

El estimulador desarrollado cuenta con una mayor frecuencia de estimulaciéon reportada por
los demas estimuladores por al menos un orden de magnitud; sin embargo, es posible que
dichos trabajos solo hayan probado o reportado su capacidad hasta 100 Hz pues se sabe que
frecuencias mayores no incrementan la efectividad de la contracciéon. Uno de los resultados
importantes del dispositivo desarrollado es la capacidad de generar una estimulacion con pulsos
de voltaje modulados para crear diferentes formas de onda con un maximo de 97 mHz para
la envolvente. Dicha limitante se debe principalmente al tiempo de descarga del capacitor de
regulacién (Cr), si el valor de este se reduce, puede aumentarse la frecuencia para la onda
moduladora; no obstante, ello implica un incremento en el rizado del voltaje de salida, este
rizado es una variacion de voltaje que puede impactar la repetibilidad de las contracciones
musculares entre pulso y pulso. En este aspecto, en este trabajo se ha logrado un método para
regular altos voltajes con control digital que no se ha encontrado reportado en ningiin otro
estimulador, se considera que es una forma innovadora, compacta y de facil implementacion
para dicho fin con el sacrificio de contar con una lenta relacion de cambio para producir la
reduccion de voltaje. El dispositivo desarrollado tiene una salida de voltaje controlado, atn
asi, con el lazo implementado de sensado de corriente y el control digital del voltaje en (Cr)
puede implementarse una salida de corriente controlada, no para su uso en tiempo real por la
limitacién de la descarga de (Cr) pero si como un mecanismo para el cambio lento de impedancia

en el musculo por fatiga o acumulacion de cargas.

Para el control de la estimulacién, se hizo uso de una IMU de 9 ejes en comparacion de los 6
utilizados en [115]; sin embargo, la precisién de su medicién no fue reportada ya que el medidor
no fue parte del desarrollo. Autores que han reportado el uso de una IMU para la medicion de
orientacién, han indicado que fue posible obtener una medicién con un error de 5% [124,166].
En el dispositivo desarrollado, el error de la medicién se expresa como la diferencia en grados
y fue de 12° en el peor de los casos que fue cuando el mecanismo estuvo a 90°, esto es un efecto

que ocurre en diferentes orientaciones para cada configuraciéon de las IMUs como 0,90° y sus
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complementos, en el caso de [166] se puede observar en sus graficas que para 0° tuvieron una
diferencia de aproximadamente 10° entre la medicion con la IMU y el instrumento de referencia.
En [124] puede observarse que su desviacion llegd hasta aproximadamente 12° y como lo indican
en sus resultados tomd 2 min para llevarlo a aproximadamente 2°. El dispositivo desarrollado
muestra un mejor comportamiento (Fig. 5.7) en el estado estable; no obstante, la desviacion
que se observa en los angulos criticos y en el estado estable indican que el método de filtrado

debe mejorarse para el estado estable.

Finalmente, la implementacion del control, estimulacién y comunicacién inaldmbrica en un solo
uC, fue exitosa, las caracteristicas del microcontrolador seleccionado permiten que el desarrollo
sea replicado con facilidad en los uCs CC2540, CC2640 y CC2650, los cuales estan presentes en
tarjetas de desarrollo de TI, pero ademas en gran cantidad de adaptadores USB a Bluetooth,

lo cual permitiria un desarrollo aiin méas compacto que el logrado en este trabajo.

El control implementado ha sido uno de tipo proporcional en el que los niveles de potencia y
frecuencia de estimulacion se controlaron solo con la intencién de demostrar la relacién de orien-
tacion con la salida de estimulacién, para la implementacion de una estimulacién en musculos,
se requiere el diseno de un control especifico para el movimiento que se desee provocar, en
cuyo caso y dependiendo del tamano de cédigo requerido para ello, asi como la capacidad de

procesamiento se recomienda evaluar un uC con mayor espacio de memoria como el CC26x2R.
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Tabla 6.1: Comparativa de trabajos
Autor Simcox Subramanya Jitprasutwit Tamtrakarn Wu 2002 Watanabe  Presente
2004 2015 2015 2015 2016, 2017
Estimulacion
Canales 8 1 1 1 4 1 1
Voltaje 200V 120V v 21V 88V NR 200V
Corriente 18.75mA 80 mA 20-40 mA 19.2mA 110 mA NR 40mA
Ancho 25-500 s 200-500ps 400 ps 326 ps 50-100 ps 300 ps 80-120 ps
Frecuencia 17-100 Hz 10-100Hz  40Hz 28.6 Hz 3-100 Hz 30Hz 1.5kHz
Control FCC FCC FCC FCV FCC NR FCV
Polaridad CA CA CA CA CA NR CA
Forma, Cuadrada  Cuadrada, Cuadrada  Cuadrada  Arbitrario NR Arbitrario
y EMG
Alimentacién
Voltaje 6V 9V NR 6V 9V NR 11.1V
Corriente 2000mAh NR 180mA h 225mAh 550mA h NR 2200 mA h
Tipo 4*NiMH NR Li-po 2*CR2032 G6LR61 NR Li-ion
Autonomia 45 min NR 300 min 660 min 1 min NR 40 min
Otros
Dimensiones 9 x6x3cm NR 6 x3x1lcm NR NR NR 5x10x2cm
Peso 500 g NR 18g NR NR NR 160 g
Comunicaciéon  Alambrica  No No No Alambrica BT 2.0 BT 4.0
Sensores No No Presién No No IMU 6ax, IMU 9ax
presiéon y
EMG
Aplicacion
Ejercicio Marcha Marcha Marcha y FES Marcha Marcha

ejercicio




Capitulo

Conclusiones

Con el desarrollo del dispositivo descrito en este documento se demostré la viabilidad de desa-
rrollar un estimulador para FES con mediciéon de orientacién y comunicacion inalambrica ya
que el dispositivo que se desarrollé cuenta con todas estas funcionalidades. Uno de los objetivos
principales a demostrar fue que: siendo un dispositivo portatil alimentado por baterias, tuviese
la potencia de estimulacién requerida para producir contracciones en extremidades inferiores;
dicho objetivo fue alcanzado y el disefio actual puede servir de referencia para prototipos de
investigacion en donde un solo dispositivo pueda ser utilizado en cualquiera de los musculos de

las extremidades inferiores.

Para el desarrollo se tenia como objetivo producir un dispositivo de un solo canal para controlar
la orientacion de un segmento de las extemidades inferiores, dicho objetivo se ha cumplido. Sin
embargo, siendo un sistema con un enfoque modular, hace falta probar su integracién en un
sistema mayor. Ademas, se reconoce que para un dispositivo de uso real, la portabilidad del
dispositivo puede mejorarse si se disena enfocado al segmento de la extremidad que estimulara,
es decir: alta potencia para musculos largos y distantes como cuadriceps y femorales. Y que
podrian implementarse médulos de menor potencia pero miltiples canales de salida para los

musculos pequenos y cercanos como los plantares.

Adicionalmente, la portabilidad del sistema y la densidad de potencia mejoraran si se aprovecha
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en un futuro disefio la progresiva miniaturizacién de los componentes, durante el desarrollo
de este dispositivo se identific6 un circuito encapsulado que puede reemplazar al puente H
de este desarrollo, este es el (PWDI13F60) que cuenta con la potencia requerida de salida y
proporcionaria una reduccién de volumen asi como un aumento en la velocidad de conmutacion,

por lo que se recomienda explorar esta opciéon para una mejora a futuro.

En el dispositivo desarrollado, la principal fuente de peso y volumen ha sido la alimentacién
de baterias, en este aspecto, las mejoras que pueden realizarse son: a) optimizar el uso de
la energia disponible para poder utilizar baterias de menor capacidad; esto podria lograrse
reduciendo la cantidad de componentes y la transformacién de voltajes; b) eliminar el puente
H como generador de pulsos de CA reemplazandolo con un elevador con salida simétrica, de

esta forma ain se pueden obtener pulsos de 100V o sélo de 100V para CD.

La prueba que se realizo en un sujeto sano, permitio validar parcialmente que la potencia dispo-
nible era suficiente para producir contracciones que resultaran en la extension de la extremidad
estimulada, parcialmente debido a que se requieren mas pruebas que validen que lo mismo
aplica en sujetos con atrofia muscular debida a la paraplejia asi como pruebas en las que el
arreglo del experimento implique que la extremidad estimulada cargue el peso del sujeto y se
valide que el periodo interestimulo en conjunto con la medicién de orientacion es suficiente para

lograr una contraccién isométrica.

En el dispositivo desarrollado se logré una salida de voltaje controlado, esto permite un diseno
eléctrico mas sencillo y portatil, adicionalmente se logré un control de corriente con una velo-
cidad de respuesta limitada por lo que se recomienda mejorar este control para disponer tanto

de una salida de voltaje como de corriente controlada.

En el aspecto de medicion de orientacion, se logré que el dispositivo mida con la velocidad
requerida para una produccion de marcha y con precision similar a la de otros trabajos reporta-
dos; sin embargo, se requiere mejorar el filtrado de la medicién para corregir el desplazamiento
en el estado estable ya sea modificando los parametros en el filtro utilizado o con la imple-
mentacién de un filtro distinto. Fisicamente el dispositivo construido cuenta con un décimo eje

(barémetro) que puede utilizarse para calcular la altura respecto al nivel del mar pero este no
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fue integrado al filtrado, por lo que esta inclusiéon puede considerarse para un trabajo o mejora

a futuro.

La orientacion ha quedado limitada para realizar un control fino para produccién de movimiento,
sin embargo el procesamiento interno de la orientaciéon ocurre con la frecuencia ideal. Las
limitaciones que aqui ocurrieron son precisamente por el tamano de los paquetes transmitidos
y el hecho de utilizar un procesador con hilos de procesamiento que no ocurren en tiempo real.
Para un control més fino y que posea la capacidad de recibir secuencias de orientaciones se
requerira utilizar un uC con mayor memoria y frecuencia de reloj. Si se desea mantener el uC
utilizado aqui o el c6digo, pueden implementarse dos mejoras: En primer lugar el uC esta listo
para funcionar como Bluetooth 5.0, en este desarrollo se ha utilizado como Bluetooth 4.2 por
que este requiere menos espacio de memoria y se deseaba aprovecharla para la funcién principal
que era el control de estimulacién. En segundo lugar, es necesario migrar a un uC de la misma
familia pero de mayor memoria como el recientemente liberado para produccion (CC2642R)

que posee mas del doble de memoria.

De esta forma se concluye que con el presente desarrollo se ha generado un antecedente para
desarrollos futuros de estimuladores para FES que pretendan ser utilizados en la investigacién,
en los que se requiera contar con medicion de orientaciéon y comunicacién inalambrica y que
el investigador pueda configurar sus caracteristicas de salida en base a los segmentos de las

extremidades que se pretendan incluir en el lazo de control.
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Tabla 8.1: Lista general de componentes electrénicos del dispositivo

Part Value Device Package Description
A PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
B PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
C1 22uF C-EUCI1210 C1210 CAPACITOR, European symbol
C2 1uF C-EUCI1210 C1210 CAPACITOR, European symbol
C3 InF C-USC1206 C1206 CAPACITOR, American symbol
C4 22uF C-EUCI1210 C1210 CAPACITOR, European symbol
C5 1uF C-EUCI1210 C1210 CAPACITOR, European symbol
C6 100uF CPOL-USE5-13  E5-13 POLARIZED CAPACITOR, American symbol
Ccr InF C-USC1206 C1206 CAPACITOR, American symbol
D1 CD214A DO-214AC SCHOTTKY
D2 CD214A DO-214AC SCHOTTKY
D3 CD214A DO-214AC SCHOTTKY
D4 CD214A DO-214AC SCHOTTKY
D6 CD214A DO-214AC SCHOTTKY
D7 BZG03 BZGO03 DO214AC ZENER
D8 SMBJ200A SMBJ200A DO214AA
ELECTRODES JAC2.5 JAC2.5 SPC JACK 2.5
F1 50mA TR5 TR5 FUSE
F2 HOLDER 19559 19559 FUSE HOLDER
F3 250mA PTC660 P660 PHILIPS PTC
GNDC PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
IN.AI PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
IN.B.I PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
IN.B.S PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
IN_AS PTRI1 PTRI1 JUMPER TEST PIN
JP1 JP2S JP2 5.08 JUMPER
JP2 JP2S JP2 5.08 JUMPER
JP3 JP2S JP2 5.08 JUMPER
JP4 JP1E JP1 JUMPER
JP5 JP1E JP1 JUMPER
JP6 JP2S JP2 5.08 JUMPER
K1 AQY214 AQY21SOP SOP04 PhotoMOS Relay NAiS
K2 AQY214 AQY21SOP SOP04 PhotoMOS Relay NAiS
K3 AQY214 AQY21S0P SOP04 PhotoMOS Relay NAiS
K4 AQY214 AQY21SOP SOP04 PhotoMOS Relay NAiS
K5 AQY214 AQY21SOP SOP04 PhotoMOS Relay NAiS
L1 1uH L-USL1812 L1812 INDUCTOR, American symbol
L2 1uH L-USL1812 L1812 INDUCTOR, American symbol
PWM PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
R1 330 R-US_M1206 M1206 RESISTOR, American symbol
R2 330 R-US M1206 M1206 RESISTOR, American symbol
R3 4k7 R-US_R2010 R2010 RESISTOR, American symbol
R4 4k7 R-US_R2010 R2010 RESISTOR, American symbol
R6 330 R-US_M1206 M1206 RESISTOR, American symbol
R8 330K R-US M1206 M1206 RESISTOR, American symbol
R9 3.3M R-US_M1206 M1206 RESISTOR, American symbol
R10 1.5R R-US_R1206 R1206 RESISTOR, American symbol
R11 330 R-US_M1206 M1206 RESISTOR, American symbol
R12 330 R-US_ R2010 R2010 RESISTOR, American symbol
R13 14D390K P592 P592 VARISTOR
SL1 Mo05 05P AMP QUICK CONNECTOR
SL2 MO05 05P AMP QUICK CONNECTOR
SW1 SS22SDH SS22SDH SS22SDH4
TP 0V PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
TP 12V PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
TP GH PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
TP HV PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
TP HVEL PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
U$2 WRH12200S-8  WRH12200S-8 WRH
Ul INA226AIDGST INA226AIDGST SOP50P490X110-10N  Bi-Directional CURRENT/POWER MONITOR with 12C Interface, MSOP-10
VBUS PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
VSHUNT PTR1 PTR1 JUMPER TEST PIN
X3 CON.BAT 733980-62 733980-62 FEMALE PRINT CONNECTOR
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