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La estimulacién eléctrica funcional (EEF 6 FES, Functional Electrical Stimulation) se ha
utilizado desde los afios 60 para asistir la bipedestacion y la marcha de lesionados medulares.
Esta técnica emplea estimulos eléctricos aplicados sobre nervios periféricos para producir la
contraccién involuntaria de musculos denervados, logrando asistir un movimiento funcionalmente
atil. El empleo de FES presenta numerosas ventajas, sin embargo, su uso en solitario presenta
algunos inconvenientes, entre ellos: aparicion temprana de fatiga muscular y marcha erratica con
grandes sobreaceleraciones debido a la dificultad para controlar el par a nivel articular. Es pues
indispensable para controlar adecuadamente el movimiento producido por la estimulacion y
simular efectos como la aparicién de fatiga, disponer como paso previo de un modelo mecanico
de musculo activado artificialmente que reproduzca con fidelidad el movimiento obtenido cuando
la sefial de estimulacion aplicada es conocida. El propdsito de este estudio es desarrollar y
validar experimentalmente un modelo mecanico de musculo activado artificialmente basado en el
modelo muscular de Hill. En comparacion con el modelado de un muasculo activado
fisiolégicamente, en el mdsculo activado artificialmente deben ser considerados un conjunto
adicional de pardmetros y dindmicas de comportamiento que condicionan los resultados de fuerza
muscular obtenidos. Para validar el modelo se lleva a cabo el analisis dindmico inverso (ADI) del
movimiento de extensién de rodilla, realizado en un banco de quadriceps por un sujeto sano cuyos
extensores de rodilla (quadriceps y vasto femoral) son estimulados de forma superficial. EI par
motor en la rodilla estimado mediante el ADI del movimiento adquirido se utiliza para calcular
los esfuerzos musculares, y con ellos, invirtiendo el modelo, el perfil de actuacién que produce
dicho movimiento. Los resultados se comparan con el perfil de FES aplicado al sujeto. Finalmente
se lleva a cabo un ajuste de parametros del modelo de forma que la bondad de los resultados
obtenidos sea aceptable.

1. Introduccién

La estimulacion eléctrica funcional (EEF 6 FES) ha sido utilizada durante varias décadas como una técnica de
rehabilitacién para recuperar, total o parcialmente, la pérdida de funcionalidad motora en sujetos con
discapacidad. Esta técnica utiliza estimulos eléctricos en nervios periféricos para producir contracciones de
caracter invvoluntario para obtener un movimiento funcional. El trabajo de Liberson et al. [1] fue el primero en
utilizar FES para restaurar la marcha de pacientes hemiplégicos o lesionados medulares en el afio 1961. Desde
entonces, esta técnica ha sido ampliamente desarrollada, encontrando aplicaciones en el agarre manual [2,3],
soporte en pie [4] o pedaleo en rehabilitacion [5] entre otros. La EEF también ha sido utilizada para mejorar los
patrones de marcha en sujetos con discapacidad motora [6,7].

El uso de EEF para la asistencia de la marcha en lugar de los mecanismos de actuacion tradicional, por ejemplo
Lokomat, presenta numerosas ventajas para los pacientes con discapacidad motora: previene la atrofia muscular,
reduce la espasticidad [8], mejora la circulacion vascular y se ha demostrado que aporta beneficios psicologicos
[9,10]. Sin embargo, el uso individual de este tipo de técnicas presenta numerosas desventajas, entre ellas la
aparicién temprana de fatiga muscular y el desarrollo de movimiento erratico con grandes sobreaceleraciones
debido a la dificultad de controlar el par articular [11-13]. En este sentido, las ortesis hibridas, que combinan
ambos tipos de actuacion (tradicional y mediante FES) suponen para los pacientes un gran avance ya que
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permiten una mejor rehabilitacion de la funcion motora perdida [14,15]. Para un correcto disefio de estos
dispositivos y para preveer la aparicion de fatiga y controlar el movimiento resultante, la simulacién se convierte
en una herramienta de gran utilidad [16,17]. Para ello es indispensable disponer de un modelo mecéanico de
masculo activado artificialmente que permita reproducir con fidelidad el movimiento obtenido cuando la sefial
de estimulacién es conocida. Por otra parte, los dispositivos comerciales de FES estan disefiados para realizar un
determinado programa de rehabilitacion. Para el disefio de ortesis hibridas funcionales es imprescindible
disponer de un modelo que permita obtener los parametros de la sefial de excitacidn a partir de un movimiento
que se considere el adecuado para la rehabilitacion o asistencia a la marcha del paciente. Este Gltimo punto es
parte de los objetivos de un proyecto que estan llevando a cabo los autores, cuyo fin es el disefio de una ortesis
activa a nivel de rodilla, tobillo y pie [17], como dispositivo de ayuda a la marcha de personas con lesion
medular donde el movimiento de extensién de la rodilla sea parcial o totalmente asistido mediante FES.

En este contexto, el propdsito de este estudio es desarrollar y validar experimentalmente un modelo mecanico de
musculo activado artificialmente basado en el modelo muscular de Hill [18]. En comparacion con el modelado
de un musculo activado fisiologicamente, en el musculo activado artificialmente deben ser considerados un
conjunto adicional de parametros y dinamicas de comportamiento que condicionan los resultados de fuerza
muscular obtenidos. Para el caso de un musculo activado artificialmente, la dindmica de contraccion descrita en
[18] se mantiene, mientras que la dindamica de activacion se modifica para tener en cuenta los parametros de la
sefial de estimulacién [19], regulada por su intensidad (en términos de amplitud de la sefial o ancho de pulso) o
frecuencia. En la literatura se encuentran modelos de musculo activado artificialmente que tienen en cuenta la
amplitud o ancho de pulso [20], frecuencia [21] o una combinacién de ambos [19]. Este trabajo utiliza el modelo
de musculo presentado en [19] donde se emplea para predecir pares articulares a partir de un perfil de
estimulacion dado. En este trabajo se utiliza dicho modelo para estimar los parametros de la sefial de
estimulacion que producen un movimiento dado.

2. Métodos

En esta seccion se describe la metodologia utilizada para obtener los parametros de la sefial de FES a partir de
una cinematica dada. Brevemente, a partir de un movimiento inducido por FES, se lleva a cabo un analisis
dindmico inverso (ADI) para obtener los pares articulares y fuerzas de reaccion en las articulaciones. Con estos
valores, mediante técnicas de optimizacion es posible obtener los esfuerzos musculares y, a partir de ellos, los
patrones de activacién muscular. Por otra parte, a partir de la sefial de FES que produce el movimiento, es
posible obtener una historia de activaciones musculares. Una vez que ambas activaciones son comparadas y
minimizada su diferencia, es posible calcular los parametros de la sefial de FES (amplitud, ancho de pulso o
frecuencia) invirtiendo el modelo completo (figura 1 (a)).

2.1. Modelo Biomecanico. Analisis Dinamico Inverso

Para este trabajo se utilizé un modelo biomecénico 3D de la pierna compuesto por 3 solidos rigidos unidos por
pares de esféricos, cuya dindmica es descrita por las ecuaciones:

Mg+ @ h=Q

D
d(q,t)=0

donde M es la matriz de masas del sistema, q es el vector de aceleraciones generalizadas, ®¢A son las fuerzas

generalizadas asociadas a los multiplicadores de Lagrange (A) y Q es el vector de fuerzas generalizadas. Por

ultimo & es la matriz de restricciones del sistema 'y @, la matriz Jacobiana de las ecuaciones de restriccion.

Utilizando un enfoque basado en dindmica inversa, introduciendo datos antropométricos y cinematicos en la Ec.
(1), es posible estimar los pares motores y las fuerzas articulares resultantes. A continuacion, utilizando
algoritmos de optimizacion estatica o dinamica, se pueden estimar los esfuerzos musculares. Por ultimo,
invirtiendo la dindmica de activacion es posible obtener el perfil de activaciones que generd dicho movimiento.
Estas dos ultimas dindmicas seran descritas en detalle en la siguiente seccion.

2.2. Modelo muscular

El comportamiento dindmico del tejido muscular activado fisiolégicamente viene determinado por dos
ecuaciones diferenciales en cascada. La primera de ellas es la dindmica de activacion Ec. (2), que transforma el
estimulo nervioso o excitacion neuronal en una sefial de activacion muscular. La segunda de ellas es la dindmica
de contraccién Ec. (3), que transforma la sefial de activacion en fuerza. Ambas ecuaciones son descritas de la
siguiente manera:
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a(t) = (u(t)—a(t)) - (tu(t) +t,) ()
dFd—n;(t): h a(t), F™(t), 1™ (t),I™(t) 3)

donde a(t) es la activacion muscular, u(t) la sefial de excitacion, t, = 1/T¢oy Y & = 1/(Tyise — tz) SON
parametros que dependen de las constantes de activacion y desactivacion T, Y Trqy [22], y finalmente, F™, I™

y U™ son la fuerza muscular, la longitud del elemento muscular y la velocidad de contraccion del mismo,
respectivamente.

En el caso de un musculo activado artificialmente (figura 1 (a)), la dindamica de contraccion, siempre que no
intervengan procesos de fatiga, no varia ya que los parametros musculares se consideran los mismos que para el
caso fisiolégico. La dinamica de activacion si se espera que cambie ya que tiene que tener en cuenta los
parametros de excitacion artificial al producirse dicha excitacion en la neurona motora, no en el tejido muscular
[10]. En la siguente seccidn se detalla el proceso de activacion artificial.

2.3. Dindmica de activacion artificial

En un musculo activado por FES, la dindmica de activacion puede ser dividida en una no-linealidad estatica
(relacionada con la frecuencia y la amplitud de la sefial) y una dindmica lineal representada por una ecuacion
diferencial de segundo orden que relaciona la sefial de FES con la activacion. Esta separacion ha sido utilizada
ampliamente en modelos musculares activados por FES [23].

La no-linealidad estatica modela la influencia de la intensidad (amplitud o ancho de pulso) o frecuencia de la
sefial de estimulacion (Ug;,, Y ferim TESPECtivamente). Por tanto la sefial de excitacidn artificial se puede escibir
como:

e(t) = Su ’ Sf (4)

donde S, y Sy son factores de escala para la ampitud y la frecuencia del estimulo. EI primer parametro representa
una curva de reclutamiento isométrico dividida en tres regiones, descrito en [19]:

0 U stim < Utr
u. -U
S, =+——&r for U, <U,, <U, 5)
Usat - Utr
1 Usat < Ustim
El segundo parametro se puede escribir como [21]:
__ a4
St = I ol R T & ()

Donde a,, a,, RY f, son términos constantes [19]. De hecho, asumiendo Sy = 0 para fy;,,, = 0,y Sy = 1 para
frecuencia de fusion critica (f = f.r) es posible obtener los valores de a, y f, como:

a =-ae "~ 7)
fo=R-In[ (a,~1)-e™"" —a, | ®)

El pardmetro a, se puede determinar experimentalmente ya que se define como el ratio entre la fuerza maxima
isométrica y la fuerza desarrollada a la frecuencia de estimulacion f.r, esto es, a, = F,,,./Fcr. Watanabe et
al. [21] determinaron que el pardmetro R podia ser medido experimentalmente.

Atendiendo a la dindmica lineal, esta puede ser representada mediante una ecuacion diferencial de segundo
orden, tal y como se describe en [19]:

k,-&(t) +k, -a(t) +a(t) =e(t) 9)
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donde ky =T, * Trise/fau ¥ K2 = (Trise/fau + Te), Si€NAO Ty, Y Trqy CONStantes temporales, como se describio

anteriormente. El parametro T, es una constante temporal para el tiempo de excitacion en un musculo estimulado
artificialmente.

2.4. Dindmica de contraccién

El modelo de Hill [18] es un modelo mecanistico (cuasi-determinista, cuasi-empirico) que permite determinar las
fuerzas que ejercen los musculos reproduciendo la dindmica de contraccion muscular humana. Esta compuesto
por un elemento activo contractil (CE) y dos elementos pasivos: uno en paralelo (PE) y otro en serie (SE), que
representan las rigideces del tejido conectivo que envuelve el masculo y el tend6n respectivamente. La fuerza
que realiza la unidad muasculo-tenddn, F™ t , depende del nivel de activacion, y del comportamiento fisiologico
del masculo, esto es, de la longitud muscular , I™(t) y de su velocidad de contraccién, 1™ (t), definidas por las
curvas fuerza-longitud y fuerza-velocidad. Este trabajo utiliza el modelo de Thelen [24] implementado en el
entorno de simulacién OpenSim [25].

(a) Dinamica de activacion artificial M) )
Parametros FES
——————————— 1
Uggim : Reclutamiento :
| estatico no lineal ' "
Fori | e FoTTTTTITY a(t) FM(1), 8(t)
stim <> : Sy = fUstim) |E ¢ Dindmica Lineal : Dindmica de contraccion |3
| 1
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Figura 1. (a) Representacion esquematica de las dindmicas del modelo muscular excitado por FES.
(b) Pardmetros de la sefial de FES. (c) Montaje experimental.

3. Adquisicién de datos

Las pruebas experimentales se realizaron sobre un varén sano (1.71m, 71.6 kg) en un banco de cuadriceps (ver
figura 1 (c)). El sujeto no presentaba ningdn historial de enfermedad neurolégica.

3.1. Cinematica

La cinemética de la rodilla fue adquirida mediante unidades de medida inerciales (o0 IMUs por sus siglas en
inglés) 3DM-GX2 de MicroStrain (Williaton, VT). Estos IMUs combinan acelerometros triaxiales, giroscopios y
magnetémetros. Del mismo modo poseen un pequefio procesador para el filtrado y procesado de las sefiales. Uno
de los sensores fue colocado en el muslo, alejado de la zona de estimulacién para no impedir el acortamiento de
fibras durante la estimulacion con la correa de fijacion. Otro sensor IMU fue colocado en la tibia. Ambos
sensores fueron conectados a un equipo de adquisicion mediante conexién USB. La frecuencia de adquisicion
fue 100 Hz. El software de adquisicién para el sensor se desarrolld en Simulink®, permitiendo la medida directa
del angulo de la rodilla a través de los angulos de Euler obtenidos mediante los IMUs.

3.2. Estimulacion muscular

Como dispositivo de estimulacion se utiliz el ISTIM Modular Stimulation System [26] desarrollado en el
Instituto Superior Técnico de la Universidade Técnica de Lisboa. El grupo muscular estimulado fue el
cuadriceps, mediante aplicacion de electrodos en el recto anterior (RA) y vasto lateral y medial (VL y VM). La
forma de onda producida por el estimulador es una onda cuadrada (figura 1 (b)). Este tipo de pulso es preferible
frente a otros ya que el balance de cargas entre electrodos no produce efectos electroliticos y, por tanto, el riesgo
de dafio disminuye en pruebas de larga duracion [27]. Los valores de frecuencia varian de 1-200 Hz en pasos de
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1 Hz, el ancho de pulso varia de 1 a 500 ps en pasos de 2 ps y por Gltimo la amplitud varia de 0-50 V (bajo una
resistencia de 500 Q) en pasos de 0.5V.

4. Procedimiento experimental

Una vez fueron colocados los electrodos, se realizaron diferentes ensayos para determinar los umbrales de
excitacién y saturacion del sujeto ante los diferentes parametros de la sefial de excitacién, esto es, amplitud
frecuencia y ancho de pulso. Para ello se fijaron dos de estos parametros en valores tipicos de excitacion [13]
mientras se varia el tercer parametro. La forma de onda utilizada fue modulada en amplitud, ya que el sujeto se
siente mas confortable con el uso de esta modulacion. La onda portadora fue limitada a los valores dados por los
umbrales para facilitar la inversion del modelo. Los tipos de onda utilizadas fueron Ruido Aleatorio Filtrado
(FRN) con diferente grado de no-estacionariedad (tipos 1 y 2), y Senoidal (SIN). Este tipo de sefiales contienen
suficiente rango de variacion alcanzando multiples niveles distribuidos aleatoriamente a lo largo del ciclo. Se
incluyd un periodo de 5 minutos entre ensayos para evitar la fatiga muscular del sujeto. Se realizaron 4 test
diferentes en el sujeto antes de la aparicién de fatiga.

El andlisis de las sefiales fue realizado en MATLAB® ejecutado en un Intel® Core™ i5 CPU a 3.20GHz. Las
sefiales cinematicas fueron filtradas mediante Analisis de Espectro Singular (SSA) [28]. EI ADI del movimiento,
asi como el calculo de activaciones fue realizado en OpenSim [25].

5. Resultados y Discusién

Las activaciones obtenidas mediante OpenSim pueden contener un cierto offset o estar sujetas a un cierto
escalado dada la gran cantidad de parametros que emplea esta aplicacion. Para ajustar los parametros del modelo
se propone un esquema de optimizacion por minimos cuadrados:

2
Min J = z[am—mj (10)
=1 Cz

donde C; y C, son constantes. Una vez obtenidos estos pardmetros es posible realizar la inversion del modelo
ajustando previamente las activaciones obtenidas mediante OpenSim a la escala del modelo de FES.

Los parametros de FES que producen el movimiento dado se obtienen de la siguiente manera: a partir del
movimieto dado (en este caso inducido por FES), una vez filtrado con SSA el &ngulo de flexo-extension de
rodilla medido, se realiza un ADI en OpenSim y una optimizacidn estatica para obtener el perfil de activaciones
que producen el movimiento adquirido. A continuacidn, teniendo en cuenta la modulacion de la sefial empleada
se fijan los otros dos pardmetros de la sefial de FES y se invierte, en primer lugar la dinamica lineal para obtener
e(t), y después las no linearidades estaticas descritas anteriormente, teniendo en cuenta que si la sefial original
esta modulada en amplitud (o ancho de pulso) el término S, permanecera constante. En este trabajo se utilizo
modulacién en amplitud mientras que el valor de frecuencia se mantuvo fijo a 30 Hz. La seleccién del método de
modulacién depende del sujeto y de las caracteristicas del dispositivo de electroestimulacion: el ancho de pulso
es mas facilmente controlable que el resto, mientras que con la frecuencia se consiguen valores mas elevados de
par.

En la figura 2 se observan los resultados obtenidos. En linea discontinua se muestra la sefial original, mientras
que la estimacion obtenida aparece en linea continua. Para la evaluacion de los resultados se utilizaron los
estimadores de error RMSE y NRMSE, cuyos valores se encuentran recogidos en la tabla 1. Como puede
observarse, los mejores resultados se obtienen para la sefial FRN, y SINnormai, COrrespondientes a sefiales que
poseen variabilidad suficiente pero sin cambios bruscos en la forma de onda. Estos resultados pueden ser
aplicados a la marcha humana ya que las variaciones observadas en el angulo de la rodilla no son tan rapidas y
por tanto la estimacion se aproximaria mejor a la realidad. En relacidn al error, las sefiales muestran consistencia
entre ensayos, lo que indica la robustez de la metodologia.

Los resultados muestran que el modelo puede ser utilizado para obtener una estimacion de los pardmetros de
FES para conseguir realizar un movimiento dado. Este hecho puede ser Util para el especialista para disefiar
correctamente el programa de rehabilitacion para un sujeto determinado. Ademas, el modelo tiene en cuenta la
fisiologia del proceso de electroestimulacion funcional, ya que no se utilizan cajas negras en la estimacion de los
pardmetros. Otra caracteristica importante de este modelo es que puede ser utilizado también en dindmica
directa. En concreto, la prediccién del movimiento producido por FES puede constituir una herramienta
importante en la optimizacion de la actuacion coordinada FES-motor en ortesis hibridas.
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Por dltimo, es necesario comentar algunas desventajas de esta metodologia. En el proceso propuesto, dos
pardmetros de la estimulacion permanecen constantes mientras sélo uno varia a lo largo del tiempo. Esto puede
suponer un problema en algunas aplicaciones, ya que el par producido puede ser insuficiente para realizar un
movimiento concreto [29]. Otra desventaja del método es la alta dependencia de valores fisiolégicos de la
literatura, ya que muchos de ellos no pueden ser medidos in vivo, lo que conlleva una incertidumbre en los
resultados obtenidos. Por Gltimo, en la figura 3 se muestran las divergencias obtenidas al invertir el modelo en
presencia de fatiga muscular. Estas variaciones no son contempladas por el modelo, y seran incluidas en
posteriores estudios.

6. Conclusiones

En este trabajo se ha presentado un método para obtener los parametros de estimulacién FES que producen un
movimiento dado. La metodologia propuesta aqui esta basada en el ADI del movimiento y en la inversion de la
dinamica de activacion del musculo excitado artificialmente, siendo Gtil para el disefio de programas de
rehabilitacién para coseguir un patrén de movimiento deseado. Del mismo modo, si el objetivo es simular el
movimiento a partir de los parametros de estimulacion, se pueden utilizar las mismas dindmicas de activacion y
contraccion para predecir el movimiento actuado por FES y mejorar el disefio de ortesis hibridas de ayuda a la
marcha.
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Figura 2. Comparativa de la sefial original (linea a trazos) con la sefial invertida a través del modelo (linea
continua) para las sefiales utilizadas: FRN con diferente grado de no-estacionariedad (FRN; y FRN,), y senoidal
(SIN).

Tabla 1: Indicadores de error (RMSE y NRMSE) para las sefiales utilizadas. El superindice indica el nimero de
test y el subindice el tipo de sefial (normal y lenta para FRN, con fatiga y sin fatiga para el tipo SIN)

Sefial RMSE NRMSE
%) (%)
FRN! 7,0532 20,3988
FRN? 2,3813 18,0414
FRN, 1,3624 9,9858
SINNormat 2,3941 13,4194
SIN}atiga 2,6142 21,5900

SINZ iga 3,1887 24,6423
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Figura 3. Efectos de la fatiga muscular en la inversion del modelo. Linea a trazos: sefial original. Linea
continua: sefial invertida.
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