
ESTRATEGIAS PARA LA ASISTENCIA A LA MARCHA DE 

SUJETOS CON HEMIPARESIA A TRAVÉS DE UNA ÓRTESIS 

ACTIVA DE RODILLA 
 

 

Julio S. Lora-Millan1, Juan C. Moreno2, Eduardo Rocon1 

1Centro de Automática y Robótica, Consejo Superior de Investigaciones Científicas – Universidad 

Politécnica de Madrid (CSIC-UPM), Madrid 
2 Grupo de Neuro-Rehabilitación, Consejo Superior de Investigaciones Científicas (CSIC), Madrid. 

Correspondencia: julio.lora@csic.es 

 

 

 

Resumen 

 
La hemiparesia es una de las consecuencias motoras 

más comunes del accidente cerebrovascular. La 

marcha hemiparética está caracterizada por una 

fuerte asimetría, y los pacientes que la sufren 

desarrollan mecanismos de compensación para 

lograr una marcha funcional; no obstante, estos 

pacientes siguen requiriendo de dispositivos que 

asistan su marcha. En este documento proponemos 

dos estrategias para generar patrones de asistencia 

que sean implementados por una órtesis activa de 

rodilla. Ambas estrategias están basadas en la 

cinemática de la extremidad no afecta del usuario y se 

coordinan con su movimiento gracias a la estimación 

en tiempo real de la fase de la marcha. La generación 

de estos patrones de asistencia ha sido validada con 

datos experimentales de tres sujetos sanos. Los 

resultados obtenidos demuestran que la asistencia 

generada es acorde al movimiento del lado no afecto 

y está sincronizada con el movimiento del usuario. 

 
Palabras clave: Asistencia de la marcha, 

Hemiparesia, Oscilador de Frecuencia Adaptativo, 

Órtesis activa de rodilla. 

 

 

 

1 INTRODUCCIÓN 

El accidente cerebrovascular es una de las causas 

principales de invalidez en la sociedad moderna [1]. En 

Europa, su incidencia alcanza los 1,1 millones de 

pacientes al año [2], de los cuales un 80% desarrolla 

problemas de movilidad [3]. La hemiparesia es uno de 

los principales efectos del ictus y conlleva una marcha 

fuertemente asimétrica debido a la pérdida de 

movilidad en un lateral del cuerpo [4]. Como 

consecuencia, los pacientes desarrollan mecanismos de 

compensación para lograr una marcha funcional [5]. 

Así mismo, estos pacientes tienden a ralentizar la 

velocidad de su marcha  [6]  y les supone un gran 

consumo metabólico  [7]. 

A pesar de las recientes terapias de rehabilitación, los 

pacientes no suelen restaurar al completo su movilidad 

y requieren de dispositivos que asistan su marcha [8]. 

Recientemente, numerosos exoesqueletos robóticos y 

órtesis activas tratan de ayudar a estos usuarios en sus 

actividades de la vida diaria  [9].  

Sin embargo, aún no se conoce cómo los usuarios 

responden a la asistencia proporcionada por estas 

órtesis activas, especialmente cuando esta asistencia se 

basa en el propio movimiento del usuario. Por otro 

lado, a la hora de valorar la asistencia prestada por el 

robot, también se busca poder analizar tanto el efecto 

directo que tiene sobre la extremidad impedida, como 

los efectos indirectos que tiene sobre la dinámica 

global de la marcha. 

En el marco del proyecto REFLEX (symmetRy 

rEinForcer uniLateral powEred eXoskeleton), hemos 

diseñado una órtesis activa de rodilla para sujetos 

hemiparéticos para mejorar la simetría de su marcha. 

Nuestro objetivo es utilizar la propia cinemática del 

lateral no afecto para generar la asistencia que debe 

prestar el dispositivo. Para ello se han propuesto dos 

estrategias de control, la primera replica directamente 

el movimiento de la pierna sana sobre la impedida, 

mientras que la otra utiliza el movimiento de la pierna 

sana para aplicar un patrón sano normalizado sobre la 

pierna afectada. Trabajos anteriores se han basado en n 

máquinas de estados finitos para imponer un patrón de 

marcha sano  [10], [11], o han replicado directamente 

el movimiento de la pierna sana sobre la impedida en 

basándose en el cálculo del tiempo que se han de 

retrasar ambos movimientos [12]. 

Este trabajo utiliza el dispositivo ya presentado en [13] 

para implementar nuevos controladores que 

proporcionen asistencia al usuario. La originalidad de 

esta aportación radica en basar el controlador en la 

estimación en tiempo real de la fase de la marcha 

obtenida a través de un Oscilador Adaptativo de 

Frecuencia (Adaptive Frequency Oscillator – AFO) 

para generar la asistencia requerida en la pierna afecta 

en base al movimiento de la pierna no parética, en lugar 

de las máquinas de estados finitos reportadas 
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previamente. En el presente documento se presentan 

las estrategias de asistencia siguiendo los dos 

paradigmas planteados, así como una primera 

validación de los patrones de asistencia con tres sujetos 

sanos.  

2 ESTRATEGIAS DE CONTROL 

PARA LA ASISTENCIA DE LA 

MARCHA HEMIPARÉTICA 

El objetivo principal de REFLEX es prestar asistencia 

a la pierna parética de sujetos con hemiparesia de 

acuerdo con el movimiento de su pierna no afecta 

(también llamada pierna maestra). De acuerdo con este 

paradigma, la Figura 1 representa el funcionamiento 

global del controlador de este dispositivo. Dicho 

controlador utiliza la información cinemática de la 

pierna maestra para sincronizar la asistencia que se 

debe prestar a la pierna parética. 

Esta sincronización se basa en la estimación de la fase 

de la marcha en tiempo real que es calculada por el 

AFO. Esta herramienta matemática, aprovecha la 

forma de onda cuasi senoidal del ángulo de flexión de 

la cadera para estimar la fase de la marcha de la pierna 

maestra. Dado que los movimientos de ambas piernas 

están desfasadas 180º en una marcha sana [14], la fase 

de la marcha en la pierna asistida se estima retrasando 

180º la fase de marcha calculada en tiempo real por el 

AFO. Esta fase deseada, junto con la cinemática y la 

fase de la pierna maestra, son utilizadas por el 

generador de patrones para calcular la cinemática 

deseada para la pierna asistida.  

2.1 ESTIMACIÓN DE LA FASE DE LA 

MARCHA EN TIEMPO REAL. 

Como ya se ha mencionado, REFLEX utiliza un AFO 

para estimar en tiempo real la fase de la marcha de la 

pierna maestra. En este contexto, la fase es una variable 

que aumenta monótonamente en el rango [0, 2π] y se 

restablece cuando se completa el ciclo de la marcha.  

Los AFOs son sistemas dinámicos que se pueden 

sincronizar con señales periódicas aprendiendo sus 

características como variables de estado [15]. Siendo 

m  el ángulo de flexión de la cadera de la pierna 

maestra, un AFO puede estimar su fase ( )m t  de 

acuerdo con el siguiente sistema dinámico [16]: 

 ( ) ( ) ( )ˆ
m mt t t  = −  (1) 

 ( )sin mt   = −  (2) 

 ( )sinm mt    = −  (3) 

 ( ) ( ) ( )cos 0, ,k m fk t k N   = =  (4) 

 ( ) ( ) ( )sin 0, ,k m fk t k N   = =  (5) 

 ( ) ( )
0

ˆ cos sin
fN

m k m k m

k

k k    
=

= +  (6) 

Donde m  y   son la fase y la frecuencia del 

oscilador sincronizado con la pierna maestra; k  y k  

son los coeficientes de Fourier utilizados para estimar 
ˆ
m  y ( )t  es el error en dicha estimación.   y   

son constantes de aprendizaje y   es un factor de 

 
Figura 1: Estrategia de control del dispositivo REFLEX:  La asistencia proporcionada por el 

exoesqueleto robótico se sincroniza con el movimiento de la pierna maestra. El ángulo de la cadera de 

esta pierna alimenta un oscilador de frecuencia adaptativo (AFO) para estimar en tiempo real la fase de 

la marcha de la pierna maestra. Esta fase es retrasada 180º para obtener la fase de marcha para la pierna 

asistida. La fase de la marcha estimada para ambas piernas y el movimiento de la rodilla de la pierna 

maestra se utiliza para generar el patrón a seguir por el exoesqueleto de manera que asista el 

movimiento de la otra extremidad. 
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acoplamiento que determinan la respuesta dinámica del 

error ( )t . En cada instante de ejecución, se considera 

una nueva entrada m  que permite la actualización de 

todas las variables involucradas.  

De cara a otorgar significado fisiológico a la fase 

estimada por el AFO, es necesario introducir un factor 

de corrección de manera que el inicio del contacto del 

pie con el suelo coincida con la fase cero de la marcha 

( 0m = ). Siguiendo el método propuesto por [17], la 

fase estimada se corrige mediante un offset  , el cual 

es actualizado cada vez que se detecta el evento de 

inicio de la fase de apoyo. 

 
Contactom =  (7) 

 ˆm m  = −  (8) 

donde ˆm es la fase de la marcha corregida. Para evitar 

que la corrección de la fase provoque cambios bruscos 

en la estimación, el factor de corrección es filtrado 

mediante un filtro Butterworth paso bajo de primer 

orden con frecuencia de corte de 0.5Hz. 

Una vez que se ha adquirido la fase de la pierna 

maestra, esta se retrasa  rad para estimar la fase de la 

pierna asistida a  de acuerdo con la siguiente 

ecuación:  

 ( )( )ˆmod ,a m   = +  (9) 

Se han realizado los siguientes cambios de variable, de 

manera que estas pasen a tener significado para el 

análisis de la marcha. 

 ( )
( )ˆ

100
2

m
m

t
t





=   (10) 

 ( )
( )

100
2

a
a

t
t





=   (11) 

 ( )
( )

2

t
f t




=  (12) 

De esta manera, las fases de la marcha ( )m t  y ( )a t  

están en el rango 0-100 y se refieren al porcentaje 

dentro del paso. Del mismo modo, la frecuencia de la 

marcha ( )f t  es la frecuencia en tiempo real en pasos 

por segundo.  

2.2 ESTRATEGIAS PARA LA ASISTENCIA 

A LA MARCHA HEMIPARÉTICA 

Una vez que el sistema ha estimado la fase del 

movimiento de ambas piernas, el algoritmo es capaz de 

generar un patrón de asistencia según el movimiento 

medido en la pierna maestra. Para ello, se han 

desarrollado dos estrategias de asistencia diferentes. La 

primera de ellas tiene como objetivo replicar el 

movimiento promedio de la pierna maestra, mientras 

que la segunda pretende aplicar un patrón sano 

estándar de manera síncrona con el movimiento del 

lateral no afecto. 

2.2.1 Estrategia de replicación 

Siguiendo el paradigma introducido por Wang et al. 

[12], se ha desarrollado una estrategia de asistencia que 

pretende replicar el movimiento de la pierna maestra 

del usuario. El concepto de esta estrategia está 

representado en la Figura 2 

En una primera etapa, se considera el movimiento de 

flexión / extensión de la rodilla de la pierna maestra, el 

cual se mapea sobre la fase de la marcha estimada para 

esta pierna. Mediante interpoladores lineales, el 

sistema reconstruye la cinemática del paso en 50 

puntos, separados regularmente un 2% del paso. Esta 

información es almacenada en un búfer que contiene la 

cinemática de los últimos cinco pasos; calculándose el 

patrón promedio como la media del contenido de este 

buffer. Este patrón promedio será utilizado como 

patrón de asistencia en función de la fase estimada para 

la pierna asistida ( )( )ref a  .  

 
Figura 2: Estrategia de replicación para el control del dispositivo: la cinemática de los últimos cinco 

pasos se almacena en un buffer para calcular el movimiento promedio en función de la fase de la 

marcha. Este patrón promedio será aplicado por el exoesqueleto de acuerdo con la fase estimada para la 

extremidad asistida. 
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Para mejorar el control del dispositivo, no sólo se 

genera el patrón de valores angulares, sino que también 

las trayectorias de velocidad y aceleración angulares 

que debe seguir la articulación. Para ello se parte del 

patrón promedio, suavizado por un filtro Butterworth 

paso bajo (quinto orden, frecuencia de muestreo de 

50Hz y frecuencia de corte de 10Hz), el cual es 

derivado respecto la fase para obtener los patrones de 

velocidad y aceleración, de acuerdo con las siguientes 

ecuaciones: 

 ( )
( ) ( )

·
ref a ref a a

ref a
a

d d d

dt d dt

    
 


= =  (13) 

( )
( ) ( )2 2 2

2 2

ref a ref a a
ref a

a

d d d

dtdt d

    
 



 
= =  

 
 (14) 

Los valores instantáneos de ref , ref  and ref  se 

calculan interpolando linealmente los puntos que 

definen los tres patrones cinemáticos teniendo en 

cuenta la fase estimada para la pierna asistida, así como 

su derivada. 

2.2.2 Estrategia de sincronización de patrón 

normalizado 

Esta segunda estrategia se basa en la aplicación de las 

trayectorias para asistencia robótica de la marcha 

publicadas por Koopman et al. [18]. Esta estrategia 

utiliza la información de la pierna maestra para adaptar 

el patrón estándar al movimiento del usuario, 

representándose esquemáticamente en la Figura 3.  

En una primera etapa, esta estrategia analiza el patrón 

cinemático de la pierna maestra para extraer el rango 

de movimiento y la fase en la que se produce la máxima 

flexión de la rodilla en cada paso. Estas características 

se almacenan en un búfer de cinco pasos, utilizándose 

el promedio de los cinco últimos pasos para escalar y 

desplazar el patrón de referencia. Para evitar cambios 

bruscos, filtros Butterworth paso bajo de primer orden 

y frecuencia de corte de 0,5Hz suavizan estos factores 

antes de su aplicación. 

Al igual que la estrategia anterior, también se generan 

referencias en velocidad y aceleración. En este caso, se 

han calculado previamente las derivadas del patrón 

angular con respecto a la fase de la marcha para, 

posteriormente, escalarlas y desplazarlas por los 

mismos factores que la referencia angular. Mediante la 

aplicación de las ecuaciones (13) y (14), estas 

derivadas con respecto a la fase de la marcha se pasan 

al dominio del tiempo, para utilizarse como referencias 

de velocidad y aceleración en la pierna asistida. Una 

vez que estos patrones de referencia están 

completamente definidos, se utilizan splines cúbicos 

para interpolar los valores de ref  , ref y ref de 

acuerdo con la fase estimada para el movimiento 

asistido.  

3 VALIDACIÓN EXPERIMENTAL 

En esta sección, se va a detallar la validación 

experimental que se ha realizado sobre la generación 

de las trayectorias de asistencia. Para ello, se reclutaron 

tres sujetos sanos (varones, edad: 24,67±3,79 años, 

altura: 1,78±0,02m, media ± desviación estándar) cuya 

marcha fue adquirida para simular la acción de los 

controladores y validar su funcionamiento. Estos 

sujetos vistieron sensores inerciales en las 

extremidades inferiores y sensores de presión en las 

plantillas para monitorizar la cinemática y eventos de 

la marcha mientras andaban sobre una cinta rodante. 

Los sujetos realizaron dos tareas diferentes: (1) 

caminar durante dos minutos a una velocidad constante 

que fue seleccionada por ellos mismos para resultar 

confortable; y (2) caminar a velocidad variable en el 

rango entre 1km/h y 3km/h (la velocidad se varió 

aleatoriamente en saltos de 0.2km/h cada 15s). Puesto 

 
Figura 3: Estrategia de sincronización de un patrón normalizado. Dicho patrón es escalado y desplazado 

en función de las características de los últimos cinco pasos completados por la extremidad no afecta. 

Este nuevo patrón adaptado a la marcha del paciente  será aplicado por el exoesqueleto de acuerdo con 

la fase estimada para la extremidad asistida. 
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que se trata de sujetos sanos, el objetivo de la 

validación es comparar los patrones generados por 

ambas estrategias con el movimiento de la pierna 

derecha (pierna equivalente) de los sujetos cuando se 

utiliza el movimiento de la pierna izquierda (pierna 

maestra) como base de los algoritmos.  

3.1 ESTIMACIÓN DE LA FASE DE LA 

MARCHA EN TIEMPO REAL 

Para evaluar el rendimiento del AFO, se utilizaron los 

datos de los ensayos a velocidad variable; 

concretamente, utilizamos el ángulo de la cadera 

izquierda y el contacto del talón izquierdo como 

entradas del AFO para estimar la fase en tiempo real. 

Esta fase estimada ha sido comparada con la fase real 

de la marcha calculada en base a los eventos de 

contacto del pie, considerando cada inicio del contacto 

como el comienzo de un nuevo paso.  

La Figura 4 representa la fase estimada por el AFO 

durante un ensayo; nótese cómo el AFO se adapta a los 

cambios de velocidad manteniendo válidas las 

estimaciones. El error medio obtenido en la estimación 

de la fase es de 0.28 ± 2.36%, con un valor RMS de 

2.37%. 

3.2 GENERACIÓN DE LOS PATRONES DE 

ASISTENCIA 

Para evaluar la generación del patrón de asistencia, se 

han utilizado los datos experimentales para simular la 

acción del controlador. Se ha considerado la pierna 

izquierda como la pierna maestra por lo que el patrón 

generado debe estar sincronizado con el movimiento 

de la pierna derecha (pierna equivalente). La Figura 4 

muestra el patrón generado por ambas estrategias 

durante una porción de un ensayo a velocidad variable; 

nótese cómo el controlador reacciona al cambio en la 

velocidad de la marcha con una pérdida mínima de 

sincronía. 

 
Figura 4:  Ejemplo de la generación del patrón de asistencia en base a los datos experimentales de un 

sujeto sano. Se muestra un ejemplo de las referencias calculadas de acuerdo con las dos estrategias de 

asistencia y se comparan con el movimiento de la pierna maestra y de la pierna equivalente. 

 
Figura 5: Ejemplo de los resultados de la 

estimación de la fase de la marcha durante un 

ensayo a velocidad variable. El panel A compara 

la fase estimada por el AFO con la fase real 

durante un intervalo del ensayo. El panel B 

muestra la mediana y percentiles 10-90 de la 

estimación y el error obtenido. En ambos paneles 

el error se representa respecto el eje derecho. 
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Con el fin de validar el patrón generado por las 

estrategias de asistencia, se evalúan tanto la forma de 

onda del patrón generado como su temporización. Para 

valorar la forma de onda, se utiliza la representación en 

phase portraits de los patrones cinemáticos 

(representación del ángulo de flexión frente a la 

velocidad angular, Figura 6) que describen la dinámica 

del movimiento[19]. La similitud se evalúa de acuerdo 

con la siguiente métrica: 

 ( )
1 2

% 100
1 2

P P
Similitud

P P


= 

  (15) 

Donde 1P  y 2P  son las áreas encerradas por ambos 

phase portraits, siendo 1 2P P el área común a 

ambos y 1 2P P la unión de ambas áreas. El panel A 

de la Figura 7 muestra la distribución de esta métrica 

en función de la estrategia de asistencia y la velocidad 

de la marcha. 

En cuanto a la validación de la temporización del 

patrón generado, se ha comparado este movimiento 

con el realizado por la pierna equivalente, es decir, la 

pierna que no fue utilizada como base de la generación. 

Esta temporización se ha evaluado a través de dos 

métricas: la correlación entre ambos movimientos 

(Figura 7, panel B) y el retraso en la flexión máxima 

de rodilla (Figura 7, panel C) 

La similitud promedio del patrón de asistencia con el 

movimiento de la pierna maestra es del 77.5±5.92% 

para la estrategia basada en el patrón normalizado y del 

84.31±8.43% para la estrategia de replicación. En 

cuanto a la temporización de la asistencia, la 

correlación promedio es de R=0.9±0.1 y el retardo 

promedio es de -0.021±0.060s para la estrategia basada 

en el patrón normalizado mientras que la estrategia de 

replicación obtuvo una correlación de R=0.95±0.08 y 

un retraso promedio de -0.012±0.053s.  

Después de comprobar la no normalidad de los datos 

en algunas de las distribuciones (test de Kolmogorov-

Smirnov, P<0.01) se han buscado diferencias 

significativas entre estrategias así como el efecto de 

 
Figura 6: Phase portraits para la comparación del 

movimiento de la pierna maestra con las 

referencias generadas por ambas estrategias. Se 

muestran los resultados de un sujeto bajo las 

condiciones de velocidad de marcha variable 

(panel A) y velocidad constante (panel B) 

                       

 
Figura 7: Evaluación de la referencia generada por las dos estrategias de asistencia. El panel A muestra la 

similitud del phase portrait entre la referencia y el movimiento de la pierna maestra. El panel B muestra la 

correlación entre la referencia y el movimiento de la pierna equivalente. La longitud de las barras indica la 

mediana de la métrica y los bigotes los percentiles 10-90. El panel C muestra el retardo en la flexión máxima 

de rodilla entre la referencia y la pierna equivalente; la distribución está representada por su violin plot 

(boxplot junto al histograma en forma de área). Los marcadores (*) indican diferencias significativas entre 

las distribuciones 
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variaciones en la velocidad de la marcha; están 

representadas por los marcadores de la Figura 7 (test 

de Kruskall-Wallis, P<0.01). 

4 DISCUSIÓN 

En este documento se presentan dos estrategias para 

generar patrones de referencia para asistencia 

unilateral de la marcha en pacientes hemiparéticos. 

Ambas estrategias se basan en la estimación en tiempo 

real de la fase de la marcha mediante un AFO y en la 

medición de la cinemática de la pierna maestra, es 

decir, la extremidad sana, del paciente. Ambas 

estrategias generan un patrón de asistencia que está 

sincronizado con el propio movimiento del paciente, 

una de ellas mediante la replicación del movimiento de 

la pierna no afecta y la otra mediante la sincronización 

de un patrón sano estándar que se adapta al movimiento 

del usuario. 

La estimación en tiempo real de la fase de la marcha ha 

demostrado ser capaz de adaptarse a los cambios de 

velocidad de la marcha, manteniendo un error RMS 

inferior a 2.4%. Esto está en línea con los resultados 

publicados por otros trabajos que también utilizan un 

AFO para la estimación en tiempo real de la fase de 

marcha: Zheng et al. obtuvieron errores RMS del 3% 

mediante el uso de sensores capacitivos [20] y Yan et 

al. reportaron errores RMS del 2% en base a medidas 

de la fuerza de reacción del suelo, y del 1.4% en base 

al ángulo de la cadera medida a través de un encoder 

[21]. 

En cuanto a la generación de los patrones de asistencia, 

cabe destacar que la estrategia de replicación obtiene 

mejores métricas que la estrategia basada en el patrón 

normalizado, reportando similitudes promedio con la 

pierna maestra sobre el 84% y el 77% y correlaciones 

del 0.95 y 0.9 respectivamente. Estas discrepancias son 

debidas a la diferencia existente entre el patrón 

normalizado y el propio patrón del sujeto, siendo, 

lógicamente, más similar la asistencia a su propio 

patrón cuando se utiliza la estrategia de replicación 

Por otra parte, si bien la estrategia basada en el patrón 

normalizado no muestra cambios ante variaciones de 

velocidad de la marcha, la estrategia de replicación 

obtiene mejores resultados a velocidad constante. Esto 

es debido a que, el cálculo del patrón promedio es más 

consistente cuando el sujeto camina a velocidad 

constante pues supone una mejor estimación de la fase 

de la marcha por parte del AFO y el propio patrón de 

la pierna sana es más repetitivo si no existen cambios 

de velocidad. 

Comparadas con las estrategias de control reportadas 

previamente para el prototipo REFLEX, esta 

metodología se basa en la estimación de la fase de la 

marcha realizada por el AFO, la cual es una señal 

continua y robusta ante cambios de velocidad. Frente a 

las estrategias basadas en retrasos y máquinas de 

estados finitos [13] esta nueva metodología permite un 

cálculo más robusto del patrón de asistencia y permite 

cerrar el lazo de control, no sólo en posición sino 

también en velocidad y aceleración para un mejor 

seguimiento de trayectorias. 

5 CONCLUSIÓN 

En este documento se han introducido dos nuevas 

estrategias de control para una órtesis activa de rodilla 

que tienen por objeto asistir la marcha de sujetos 

hemiparéticos en base al movimiento de su pierna no 

afecta. Las estrategias presentadas han sido evaluadas 

en base a datos experimentales obtenidos de sujetos 

sanos y  han sido validadas tanto desde el punto de vista 

de la dinámica del movimiento y como de la sincronía 

con la propia marcha de los sujetos.  

Las estrategias presentadas en este trabajo permitirán 

la asistencia de la marcha de sujetos con hemiparesia y 

permitirán llevar a cabo nuevas terapias de 

rehabilitación que busquen aumentar la simetría de la 

marcha y la reducción de mecanismos de 

compensación. Así mismo, se abre la posibilidad a 

realizar nuevos estudios para analizar el efecto que 

tiene la asistencia robótica sobre estos pacientes y 

estudiar cómo el movimiento de los propios pacientes 

se adapta a la asistencia prestada por el dispositivo. 
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English summary 
 

 

STRATEGIES FOR HEMIPARETIC 

GAIT ASSISTANCE TRHOUGH AN 

ACTIVE KNEE ORTHESIS 
 

Abstract 

 
Hemiparesis in one of the most common consequences 

of stroke. Hemiparetic gait is characterized by a 

strong asymmetry and patients usually develop 

compensation mechanism to achieve a functional gait; 

however, these patients still need devices that assist 

their gait. In this document, we propose two strategies 
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to generate assistive gait patterns for an active knee 

orthosis. Both strategies are based on the kinematics 

of the unimpaired limb and use a real-time gait phase 

estimation to synchronize the generated pattern with 

the movement of the user. We have validated these 

pattern generation with experimental data from three 

healthy subjects. Results point out that generated 

assistance is in accordance with the motion of the 

sound limb and it is synchronized with the movement 

of the user.  

Keywords: Gait assistance, Hemiparesis, Adaptive 

Frequency Oscillator, Active Knee Orthosis. 
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