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Resumen

La tecnologia de estimulacién eléctrica funcional
(EEF) multicanal se utiliza actualmente en la in-
vestigacién del control motor artificial. Este trabajo
describe el disefio y evaluacion de un prototipo de
estimulador eléctrico muscular de cuatro canales con-
trolado remotamente. El prototipo propone una alter-
nativa moderna para el bloque de control, utilizando
el microcontrolador wifi/ESP32. Este permite una
secuencia de activacién de canales configurable de
manera remota y una extensiva configuracion de los
parametros de un estimulo en forma de onda bifésica.
La senal de corriente se demultiplexa en cuatro sali-
das. Este estudio también contribuye detallando la
evaluacion funcional de la etapa de amplificacién y
estableciendo la dependencia de la magnitud de la
carga en los limites de la corriente de salida. La prueba
experimental preliminar demuestra la capacidad del
prototipo para generar secuencias de estimulacion
controladas en los musculos de la mano. El desem-
peno funcional y experimental del prototipo sugiere su
potencial uso para investigaciones del control motor
artificial.

Palabras clave: estimulador eléctrico funcional mul-
ticanal, estimulador muscular, control motor artificial

Abstract

Multichannel Functional Electrical Stimulation (FES)
technology is widely employed in artificial motor con-
trol research. This study presents the design and eval-
uation of a four-channel, remotely controlled surface
electrical muscle stimulator prototype. The proto-
type introduces a modern alternative for the control
block, employing a Wi-Fi-enabled solution based on
the ESP32 microcontroller. This controller enables
remote configuration of activation sequences for indi-
vidual channels and supports extensive customization
of parameters for a biphasic waveform stimulus. The
current signal is demultiplexed into four outputs. Ad-
ditionally, this study provides a detailed functional
evaluation of the amplification stage and examines
the load-dependent limitations of the output cur-
rent magnitude. Preliminary experimental testing
demonstrates the prototype’s ability to generate con-
trolled stimulation sequences in hand muscles. The
prototype’s functional and experimental performance
suggests its potential application in artificial motor
control research.

Keywords: Multichannel Functional Electrical Stim-
ulator, Muscle Stimulator, Artificial Motor Control.
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1. Introduccién

Los trastornos neurodegenerativos, como la enfer-
medad de Parkinson (EP), la atrofia muscular espinal y
la esclerosis lateral amiotréfica, entre otros [1-3], tienen
un impacto profundo en el sistema nervioso, afectando
frecuentemente las funciones motoras. Los sintomas co-
munes asociados con estos trastornos motores incluyen
dificultad para iniciar y coordinar movimientos muscu-
lares suaves, inhibicién de movimientos involuntarios,
desafios con el ajuste postural, debilidad progresiva
de los musculos de las extremidades y atrofia muscu-
lar [4-6].

La terapia de estimulacién eléctrica desempena un
papel crucial como tratamiento no farmacologico para
los trastornos motores asociados con enfermedades neu-
rodegenerativas. Las técnicas no invasivas comunes in-
cluyen la estimulacion eléctrica nerviosa transcutanea
(TENS) y la estimulacién eléctrica funcional (FES). La
TENS se enfoca principalmente en las fibras nerviosas
aferentes para mitigar la atrofia muscular, aliviar el
dolor, mejorar la fuerza muscular y apoyar la terapia
de movimiento funcional [7]. En contraste, la FES es-
timula los nervios motores para inducir contracciones
en musculos débiles o paralizados. Esta técnica es par-
ticularmente eficaz para pacientes con discapacidades
motoras, como aquellos que experimentan paralisis o
debilidad muscular severa [8].

El control motor artificial mediante FES es una es-
trategia asistencial disefiada para lograr movimientos
funcionales e intencionales mediante la induccién de
contracciones controladas en grupos musculares especi-
ficos [9]. El potencial terapéutico de esta técnica ha
sido ampliamente estudiado en diversas condiciones,
incluyendo la enfermedad de Parkinson [10], la para-
plejia [11] y las neuroproétesis [12]. Investigaciones re-
alizadas por Qi Wu et al. [13] y Masdar et al. [14]
demostraron la eficacia de la estimulacion eléctrica en
la restauraciéon y mantenimiento de la actividad muscu-
lar en pacientes paralizados con lesiones de la médula
espinal y déficits neuronales relacionados. Ademads, es-
tudios de Hai-Peng Wang et al. [15] y Keller T. [16]
destacaron el uso de la estimulacién eléctrica para
mejorar el control motor y apoyar el entrenamiento
de la funcién motora en pacientes con accidente cere-
brovascular.

A pesar de la disponibilidad de diversas tecnologias
comerciales de estimulacién eléctrica, los paradigmas
experimentales en el control motor artificial, a menudo,
requieren estimuladores con capacidades que superan
las ofrecidas por las tecnologias estandar de TENS y
FES [17,18]. Por ejemplo, caracteristicas avanzadas
como estimulacién multicanal con patrones de sa-
lida programables de forma remota y parametros de
estimulo personalizables son fundamentales en este
contexto [19]. Sin embargo, los relatos detallados de
prototipos avanzados de estimulacién eléctrica siguen

siendo limitados. Un ejemplo notable es el prototipo
de estimulador programable multicanal desarrollado
por Qi Xu et al. [20]. De manera similar, Hai-Peng
Wang et al. [15] propusieron un estimulador FES capaz
de multiplexar sefiales de un circuito amplificador a
multiples salidas con estimulos programables. A pesar
de estos avances, los informes actuales sobre tecnologia
de estimulacién eléctrica multicanal para control motor
complejo presentan limitaciones significativas [15], [20].
En primer lugar, muchos estudios previos dependen
de bloques de control electrénico dificiles de adquirir
o replicar debido a herramientas de desarrollo y doc-
umentacién inaccesibles [15], [19]. Por ejemplo, los
prototipos descritos en [15] y [20] emplean tecnologias
de control obsoletas. En segundo lugar, estos informes,
frecuentemente, carecen de descripciones exhaustivas
de las evaluaciones de desempefio y de las limitaciones
de la amplificacién de sefiales y los circuitos de fuente
de corriente, lo que dificulta los esfuerzos de repro-
ducibilidad y validaciéon. Para abordar la necesidad de
investigaciones contrastadas y reproducibles en el con-
trol motor avanzado, es esencial explorar tecnologias
modernas y facilmente replicables para la estimulacién
eléctrica. Este estudio tiene como objetivo disenar y
evaluar un prototipo de estimulador eléctrico super-
ficial inaldmbrico multicanal para FES. Las especi-
ficaciones de diseno incluyen funcionalidad de con-
trol remoto mediante un teléfono inteligente y el uso
de componentes electronicos ampliamente disponibles
con recursos de desarrollo extensos para facilitar su
replicacion. Ademas, el prototipo es capaz de generar
secuencias programables de sefales bipolares rectan-
gulares multiplexadas en cuatro canales aislados. El
bloque controlador se implementa utilizando el micro-
controlador inaldmbrico ESP32, una plataforma ampli-
amente adoptada conocida por su gran comunidad de
soporte, versatilidad y escalabilidad [21-24]. Asimismo,
se realizé una prueba experimental preliminar para
evaluar la capacidad del prototipo de generar con-
tracciones musculares programables y secuenciales en
musculos de la mano, capturadas mediante un guante
sensor equipado con acelerémetros.

2. Materiales y métodos

2.1. Metodologia de diseno

La Figura 1 ilustra la arquitectura general del estimu-
lador eléctrico superficial multicanal (MSES, por sus
siglas en inglés). El sistema consta de dos componentes
principales: (i) un médulo de hardware que genera es-
timulos de corriente en forma de onda bifésica a través
de cuatro canales activados de manera asincroénica, y
(ii) un moédulo de software, implementado como una
aplicacion para teléfonos inteligentes, que permite a
los usuarios configurar parametros de estimulacién,
incluyendo la magnitud, el periodo total, el intervalo
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entre estimulos y las secuencias de estimulacion en los
canales de salida. La comunicacién entre los médu-
los de hardware y software se realiza a través de una
conexién inaldmbrica (wifi).

Conexion
inaldambrica

Loy

)

Médulo de
hardware

Figura 1. Arquitectura general del MSES

2.2. Hardware

La arquitectura del hardware consta de tres bloques
principales: suministro, control y generacién de esti-
mulos de corriente, como se muestra en la Figura 2.
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Figura 2. Arquitectura del hardware del MSES

El bloque de suministro (sourcing block) es alimen-
tado por una bateria de 5 VDC, generando dos niveles
de voltaje aislados. Un nivel de bajo voltaje de + /-
5 VDC es proporcionado por un convertidor DC-DC
aislado (modelo THM 10-0521WI) para alimentar los
circuitos digitales dentro del bloque de control y el
circuito de acondicionamiento de sefial analdgica en la
etapa inicial del generador de estimulos de corriente.
Ademds, un nivel de alto voltaje de +/— 60 VDC se gen-
era utilizando un convertidor DC-DC aislado (modelo
R05-100B) para suministrar el generador de estimulos
de corriente.

El bloque de control es gestionado por un mi-
crocontrolador ESP32 (Ten silica Xtensa, procesador

de 32 bits, LX6), que cuenta con capacidades de co-
municacién inaldmbrica integradas. El algoritmo del
firmware procesa los comandos entrantes, como iniciar,
detener, actualizar estimulos y secuencia de canales,
asi como los pardmetros de estimulo, incluyendo los
periodos de corriente anddica y catédica, magnitud e
intervalos entre canales, desde la aplicacién remota. El
bloque de control ajusta la amplitud del estimulo a
nivel bajo utilizando un convertidor digital a analégico
(DAC) de 8 bits conectado a un circuito amplificador
de ganancia unitaria, proporcionando un rango de sa-
lida del DAC de 0 a 3.3 VDC. Ademaés, realiza dos
funciones criticas dentro del bloque generador de esti-
mulos de corriente: invertir la magnitud amplificada
del pulso eléctrico para producir un estimulo bifasico
y demultiplexar el estimulo hacia un canal de salida
designado.

El generador de estimulos de corriente eléctrica
consta de cuatro etapas principales. La primera etapa
convierte el voltaje de bajo nivel de la sefial DAC en
una sefial de corriente de alto voltaje (+/— 60 VDC),
siguiendo las recomendaciones detalladas en [15]. Es-
pecificamente, la sefial DAC se alimenta en un cir-
cuito convertidor de voltaje a corriente, cominmente
conocido como amplificador de transconductancia. La
senal de corriente resultante alimenta dos circuitos de
amplificacién de corriente (Wilson Current Mirror -
WCM), cada uno alimentado por los niveles HV+ y
HV-, creando un flujo de corriente constante a través
de OUT+ y OUT- cuando se conecta una carga, como
se muestra en la Figura 3. En el circuito WCM, el uso
de valores de resistores (R+ y R—) menores a 1 kQ
ocasiona la degradacién de la senal en la salida, par-
ticularmente para resistencias de = 1k€). Este estudio
adopto valores de resistores de 2,4 k€2 para R+ y R—,
que demostraron los niveles de ruido més bajos en la
salida y minimizaron la caida de voltaje a través de
VCE en los transistores Q1 y Q2. Los valores especifi-
cos de R+ y R— también influyen en el voltaje maximo
en OUT+ y OUT-, limitando consecuentemente la
corriente méxima de salida [15].

En la segunda etapa, el terminal de salida del WCM
se conecta a un circuito inversor de fase que presenta
una topologia de puente H de cuatro interruptores
programables controlada por el bloque de control. Este
circuito invierte la direccién del flujo de corriente a
través de la carga para generar una forma de onda
bifasica o deshabilita completamente la transmision
del estimulo. El hardware puede configurarse para pro-
ducir una forma de onda cuadrada con duraciones
especificadas para el ciclo anddico (corriente anddica,
interruptores S1 encendidos), ciclo catédico (corriente
catddica, interruptores S2 encendidos) y el intervalo
entre estos ciclos. Finalmente, la senal bifasica pasa
a través de un circuito selector (demultiplexor) que,
conforme configuraciéon del bloque de control, dirigira
el estimulo a una de las cuatro salidas disponibles.
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Figura 3. Esquema eléctrico del circuito convertidor de voltaje a corriente (V-a-C) y los circuitos Wilson Current
Mirror (WCM). El circuito V-a-C utiliza amplificadores operacionales TLC2252 (OA1 y OA2) y un resistor variable
(RAdj) para ajustar el rango de corriente de trabajo. El WCM emplea transistores NPN (2N6517, Q2) con el resistor
R~ para amplificar la sefial a HV—, y transistores PNP (2N6520, Q1) con el resistor R+ para lograr HV+.

2.3. Software

Este proyecto utilizé la plataforma Modular para de-
sarrollar una aplicacién de interfaz de usuario basada
en teléfono inteligente, como se muestra en la Figura
4 [25]. La aplicacién permite a los usuarios ajustar
los pardmetros del estimulo (Figura 4a), incluyendo
la magnitud del estimulo (I+, I-), el periodo total
(T), el periodo de corriente anddica (Tp, positivo),
el periodo de corriente catédica (Tn, negativo) y dos
periodos no estimulados: Tcl (entre Tp y Tn) y Tc2
(después de Tn). Cuando se aplica estimulacién a un

Informacion: Mensaje Enviado

PARAMETROS DEL ESTIMULO

10ms 5ms 10ms 15ms

Tp Tcl Tn Tc2

s 1(+),

16)

|

T=1/F

40 ms

(a)

canal especifico, el estimulo se entrega repetidamente
a esa salida durante un periodo configurado por el
usuario, Tr, asegurando contracciones mecanicas con-
sistentes que no se podrian lograr con un solo pulso
de estimulo cuadrado. La interfaz de usuario admite
actualizaciones en tiempo real de los pardmetros de
estimulacién en el hardware y gestiona la aplicaciéon
de los estimulos (Figura 4b). Durante la estimulacién
multicanal, el estimulo configurado se dirige secuencial-
mente a los canales habilitados en orden ascendente
(es decir, del canal 1 al canal 4).

FRECUENCIA (Hz) / PERIODO (ms)
F 25 T 40

INTERVALOS (ms) /T = (Tp + Tc1 + Tn + Tc2)

Tp 10 Tc1 5 Tn 10 Tc2 15ms
AMPLITUD (mA)
5 5
SELECCION CANALES
Intervalo de tiempo de 20

repeticion (Tr - ms):
C1 C2 C3 C4

8O0

Secuencia de activacién
(C1 - cC4)

(D On/Off
(b)

Figura 4. Aplicacién de interfaz de usuario. (a) Panel de forma de onda que muestra los pardmetros del estimulo. (b)
Controles para ingresar los pardmetros del estimulo y gestionar el protocolo de estimulaciéon

2.4. Pruebas de desempeno

La evaluacién del desempenio del sistema implica de-
terminar los limites operativos de los pardmetros del
estimulo y el paradigma de estimulacién multicanal.
La primera prueba evalué la magnitud del estimulo
activando una sola salida (canal 1) y variando tanto
la magnitud del estimulo como los valores de carga
resistiva (1 k€, 5 kQ y 10 kQ).. Durante esta prueba,
la salida del DAC se configuré en nueve valores fijos

dentro de su rango dindmico, lo que permiti6é derivar
una ecuacién que relaciona los valores digitales con-
figurados en el DAC con los niveles de corriente de
salida. La segunda prueba midié la estabilidad de la
corriente eléctrica y los tiempos de subida y bajada del
estimulo de onda cuadrada bajo diferentes condiciones
de carga. La prueba utilizé un nivel de corriente fijo
de 5 mA, con valores de periodo para Tp, Tn, Tcl, Tc2
y el periodo total (T) establecidos en 25 ms, 25 ms,
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10 ms, 40 ms y 100 ms, respectivamente (F = 10 Hz).
Se aplicaron valores de carga resistiva de 1, 3.3, 5.6,
10, 12 y 20 kQ. La ultima prueba evalué la capacidad
del sistema para redirigir secuencialmente el estimulo
configurado a través de multiples canales, siguiendo
el paradigma de estimulaciéon multicanal. Esta prueba
midi6 simultdneamente dos canales (canales 1y 2),
utilizando magnitudes de estimulo de 2.5 mA y 5 mA,
con periodos Tp y Tn de 25 ms y 40 ms, respectiva-
mente, y un periodo Tr igual al periodo total T (un
estimulo por canal).

2.5. Prueba de aplicacion preliminar

Esta prueba de aplicacién preliminar sirvié como una
evaluacién inicial de la tecnologia propuesta, sin efec-
tuar pruebas extensas en individuos sanos o pacientes
con enfermedades neurodegenerativas. El objetivo prin-
cipal fue evaluar la capacidad del sistema para generar
estimulos de corriente eléctrica controlados a través
de multiples canales, induciendo contracciones inten-
cionales de los dedos en una secuencia predetermi-
nada. El experimento se llevé a cabo en el Laboratorio
del Grupo de Investigacién en Ingenieria Biomédica
(GIIB-UPS) con dos participantes, ambos autores de
este estudio. Ambos participantes informaron estar en
buen estado de salud, sin antecedentes de trastornos
musculares o neurolégicos, afecciones cardiacas o uso
de marcapasos. Esta prueba sigui6 los principios éticos
establecidos en la Declaracién de Helsinki [26], y se
obtuvo el consentimiento informado de ambos partici-
pantes. Se identificaron tres regiones de estimulaciéon
(R1, R2, R3) en el antebrazo y una regioén de tierra
(RG) en el olécranon para la colocacién de los electro-
dos (Figura 5a). Esta configuracién siguié un protocolo
previamente establecido [27] para provocar contrac-
ciones en los dedos indice, medio y anular + menique,
correspondientes a la estimulacién en R1, R2 y R3,
respectivamente.

Antes de iniciar la estimulacién multicanal, se deter-
miné la magnitud del estimulo necesaria para provocar
contracciones musculares visibles, pero sin dolor. Para
lograr esto, se aplicé estimulaciéon de un solo canal,
aumentando gradualmente el nivel de corriente desde
0 mA hasta que se observé una contraccién visible,
asegurandose de que no hubiera dolor para el partic-
ipante. Los parametros seleccionados para la prueba
multicanal fueron los siguientes: periodo total (T) de
20 ms, fases anédica (Tp) y catédica (Tn) de 200 ps,
un intervalo entre fases (Tcl) de 100 s, un intervalo
de repeticién (Tr) de 5 s, y una magnitud de estimulo
de aproximadamente 5 mA. Estos niveles de estim-
ulacion estan en linea con los utilizados en estudios
previos [28].

Para la estimulacion multicanal, se utilizaron tres
canales (C1, C2, C3) y dos modos de estimulacién. En
el primer modo, los canales C1, C2 y C3 se conectaron

a las regiones R1, R2 y R3, respectivamente. En el
segundo modo, las conexiones se reconfiguraron a R2,
R3 y R1, respectivamente. En ambos modos, el estim-
ulador fue programado con un patrén de estimulacién
secuencial de C1 — C2 — C3.

Figura 5. (a) Regiones de colocacién de electrodos para
estimulacién en el antebrazo (R1, R2, R3) y referencia en
RG. (b) Guante sensorial con sensores MPU6050 adjuntos
al dedo indice, medio, anular y menique.

Se desarroll6 un guante sensorial para medir ob-
jetivamente el movimiento de los dedos en respuesta
a cada estimulo. Este guante incorpora cuatro sen-
sores de aceleracion (MPU6050), cada uno adjunto al
dedo indice, medio, anular y meidiique (Figura 5b). Los
sensores se comunican con un microcontrolador AT-
mega328 (Arduino Nano) a través del protocolo 12C, y
los datos registrados se almacenan en un archivo dig-
ital .txt, utilizando comunicacion serie. Los datos de
los sensores facilitan el calculo del 4ngulo de rotacién
(pitch) de cada dedo a medida que se flexiona. Antes
de la estimulacion, se instruy6 al participante para que
mantuviera la mano en una posiciéon natural y relajada
(reposo), durante la cual se registraron los dngulos de
rotaciéon medios iniciales. En consecuencia, los datos
de los sensores se expresan como valores relativos a las
posiciones iniciales de los sensores.
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3. Resultados y discusién

3.1. Indicadores de desempeno

La salida del DAC vari6 linealmente en un rango de
-0.08 a 2.93 V para valores de entrada entre 0 y 255
unidades digitales. Para lograr una salida de 10 mA
en el bloque generador de corriente eléctrica a partir
del voltaje maximo de salida del DAC, RAdj en el
circuito V-a-C (Figura 3) se ajusté segin la ecuacion:
RAdj = VDACmaz/Imax, es decir, 2.93V/10mA =
293(Q2. RAdj ajusta el nivel de corriente en la salida
del circuito V-a-C, que posteriormente se amplifica
a través del circuito WCM (Figura 3). La Figura 6a
ilustra una relacién directamente proporcional entre
el voltaje a través de la carga y los niveles del DAC.
El voltaje de salida aumenta con el valor de la carga
para mantener un nivel de corriente constante en la
salida. Sin embargo, a medida que la magnitud de
la carga aumenta, tanto el voltaje de salida como el
nivel de corriente alcanzan la saturaciéon. Este com-

*  RIK
L * R5K
R10K

Tensién de carga (v)
N w A& o ® N ®
o o o o o o o
x
®

=]
x
x
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portamiento se atribuye al voltaje maximo disponible
en los terminales OUT+ /- durante la prueba de de-
sempefio, que alcanzé un valor méximo de 77.6 VDC.
Es importante destacar que durante las pruebas expe-
rimentales, los convertidores DC-DC se configuraron
para proporcionar +/—64 V para +/-HV. La Figura
6b demuestra una relacién aproximadamente lineal
entre la corriente de salida y la variable de control
del DAC para tres cargas resistivas (1, 5 y 10 kQ).
Se alcanzé una corriente méxima de 7.63 mA para
la carga de 10 k€2, lo que es consistente con la expli-
cacién de la saturacién proporcionada anteriormente.
Para la carga de 5 k€2, la tendencia lineal se calculo
utilizando regresiéon por minimos cuadrados para deter-
minar la relacién salida/entrada. Este analisis arrojé la
ecuacion: Io,:(mA) = (0.038x valor digital) —0.0819,
que se integra en el algoritmo de firmware para conver-
tir la magnitud del estimulo, expresada en unidades de
corriente eléctrica, en valores digitales del DAC: valor
digital = (1000 x I, + 81.9)/38.8.

*  RiIK
9f| = RsK
R10K bl

Corriente de carga (mA)
<%

®x

0 50 100 150 200 250
Niveles Dac (8 bits - 256 niveles)

(a)

0 50 100 150 200 250
Niveles Dac (8 bits - 256 niveles)

(b)

Figura 6. Mediciones de voltaje y corriente para un solo estimulo aplicado a cargas resistivas de 1, 5 y 10 k€2, dentro
del rango de la variable de control DAC. (a) Voltaje de salida en la carga vs. Niveles DAC, (b) Corriente de salida en la

carga vs. Niveles DAC.

La Figura 7a ilustra la forma de onda de la sefial
de corriente de salida para resistencias de carga que
van de 1 kQ a 20 k9. En general, la magnitud medida
del estimulo bifdsico se mantiene estable, con un valor
promedio de 4.38 mA y una desviacién estandar de
+/- 618 pA (12.37 % en relacién con la magnitud del
estimulo). La variacién méxima (14.5 %) se observd
con una carga de 20 k2. La Figura 7b muestra las
mediciones del tiempo de transicién de la senal para
cambios entre magnitudes de estimulo del 10 % al 90
% y viceversa. El tiempo promedio de subida fue de
10.1 ws, con tiempos minimos y méaximos de 1.6 us
y 11.7 us, respectivamente. Se observaron algunas no
linealidades en la magnitud de la senal, como un pico
al inicio de la transicion, a medida que la resistencia
de carga disminuia. Por otro lado, el tiempo promedio

de caida fue de 10.9 ps, con tiempos minimos y méaxi-
mos de 0.4 us y 11.3 us, respectivamente. En general,
tanto los tiempos de subida como los de caida aumen-
taron ligeramente a medida que la resistencia de carga
aumentaba.

Los nombres deben ser abreviados utilizando solo
las iniciales. Las amplitudes y los periodos generados
por el MSES coinciden estrechamente con los config-
urados en la interfaz de usuario, como se muestra en
la Figura 8, que ilustra una secuencia de estimulos
generados en los canales uno y dos, con variaciones
en algunos parametros del estimulo. En la Figura 8a,
los valores para Tp, Tn y la magnitud fueron 40 ms,
40 ms y 2.72 mA, respectivamente, mientras que en
la Figura 8b, estos valores fueron 25 ms, 25 ms y 5.26
mA. El perfodo total (T), que se establecié igual a Tr
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para esta prueba, fue de 100 ms. Ademas, la Figura durante la estimulacién secuencial en los canales uno

8 demuestra la ausencia de interferencia entre canales

Corrientes con diferentes cargas

R1K

R33K
R5.6K
R10K | 7
R12K
R20K

P ]

Corriente (mA)

6 . . . . . .
40 30 20 -0 0 10 20 30 40 50 60
Tiempo (ms)

(a)

y dos.

Tiempo de ascenso

RIK
———R33K[Y
R56K|
R10K
R12K

Corriente (mA)

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18
Tiempo (ps)
Tiempo de caida

Corriente (mA)

2 0 2 4 6 8 10 12 14 16
Tiempo (ps)

(b)

Figura 7. Pardmetros de la forma de onda del estimulo para diferentes resistencias de carga: (a) Estabilidad de la
corriente de la forma de onda del estimulo bifésico, (b) Tiempos de subida y bajada para una magnitud de estimulo de

5 mA
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Figura 8. Salida de dos canales aplicados de manera sincrénica. (a) Sefial con Tp y Tn de 40 ms y (b) Senal con Tp y

Tn de 25 ms

3.2. Prueba de aplicacion

Los eventos de contraccion y relajacién de los dedos,
junto con su relacién con las dos secuencias de estim-
ulacién propuestas, fueron analizados utilizando las
senales registradas por el guante sensorado para los
participantes #1 y #2 (Figura 9. En general, los datos
de los sensores demostraron que los patrones especifi-
cos de movimiento de los dedos estan principalmente
influenciados por la region estimulada, con menor influ-
encia de la secuencia de estimulacién (R1 — R2 — R3
o R2 — R3 — R1). Por ejemplo, en el participante
#1, la estimulacién de R2 causé predominantemente
la contraccién del dedo medio y tendencias de rela-
jacion en los dedos anular y menique. Este patrén
se observé tanto en las repeticiones de la secuencia
R1 — R2 — R3 (Figura 9a) como una vez en la se-

cuencia R2 — R3 — R1 (Figura 9b). Las secuencias
de estimulacién que comenzaban en R2 (desde el es-
tado de reposo) no generaban sefales asociadas con la
relajacién de los dedos anular y meiiique. Ademés, la
estimulacién de R3 indujo la contraccién de los dedos
anular, medio y menique en ambas secuencias en el
participante #1. Por el contrario, la estimulacién de
R1 generalmente mostrd un efecto de relajacion, partic-
ularmente cuando cualquier dedo estaba previamente
contraido. Este efecto fue evidente en la secuencia
R2 — R3 — R1 (Figura 9b) y durante la segunda
estimulacion de R1 en la secuencia R1 — R2 — R3
(Figura 9b). Cuando la estimulacién comenz6 en R1
(después del estado de reposo, Figura 9a), se observd
un movimiento de contraccién en el dedo anular. Los
patrones de contraccién observados en el participante
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#2 fueron similares a los notados en el participante
#1.

En resumen, la secuencia de estimulacion R1 —
R2 — R3 (Figura 9c) provocé el siguiente patréon
de movimientos: sin contraccién de los dedos (R1)
— contraccién predominante del dedo medio (R2) —
contraccion predominante del dedo anular, con contrac-
ciones menos pronunciadas del dedo medio y menique
(R3). Por el contrario, la secuencia R2 — R3 — Rl

Regiones de estimulacién

3 g 2 & 4 2

13

Angulo (Grados)

Tiempo (s)

(a)

Regiones de estimulacion

g 2 2 oz 2 2

Angulo (Grados)

Tiempo (5)

()

(Figura 9d) produjo el siguiente patrén de movimien-
tos: contraccién predominante del dedo medio (R2) —
contraccién predominante del dedo anular, junto con
contracciones menos pronunciadas del dedo medio y
menique (R3) — sin contraccién ni relajacién de los
dedos previamente contraidos (R1). Los eventos de
contraccién predominante para ambos participantes y
secuencias de estimulacién se resumen en la Tabla 1.

Regiones de estimulacion

4 2 13 4 e 3

Angulo (Grados)

[ 5 10 15 20 25 30 35
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] 2 ] ) =
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Figura 9. Angulos de rotacién obtenidos de los sensores de aceleracién adheridos al guante sensorizado. Los patrones
de movimiento corresponden a las secuencias R1 — R2 — R3 para (a) y (¢), y R2 — R3 — R1 (b) y (d), y para los
participantes #1 con (a) y (b) y #2 con (c¢) y (d)

Tabla 1. Resumen de los eventos de contraccién o relajaciéon de los dedos para dos secuencias de estimulaciéon en ambos
participantes (P#1, P#2)

Sec | R1 R2 R3 \ R2 R3 R1
p anular medio anular medio anular relajacién
#1 --- ---  medio/pequefio | ---  medio/pequeiio ---
relajacion  medio anular medio anular relajacion
P#2 --- ---  medio/pequefio | ---  medio/pequeino ---

4. Conlusiones capaz de entregar secuencias programables de senales
bifasicas rectangulares multiplexadas a través de cua-
tro canales aislados, con control operativo mediante

Este estudio presenta un prototipo para un sistema un teléfono inteligente.

multicanal de estimulacién eléctrica funcional (FES)
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El prototipo propuesto ofrece varios avances tec-
nolégicos y de documentacién en comparacién con
investigaciones previas sobre tecnologias de estimu-
lacién eléctrica similares. En primer lugar, el diseno
actual emplea el microcontrolador inalambrico ESP32,
ampliamente accesible, rentable y bien soportado. Este
controlador moderno simplifica el bloque de control
electrénico del estimulador, superando las limitaciones
de los disefios anteriores que dependian de contro-
ladores obsoletos, como se indica en [15], [20]. Esta
modificaciéon proporciona una alternativa reproducible
para el bloque de control de las tecnologias de estimu-
lacién, lo que podria facilitar futuras investigaciones en
control motor artificial. En segundo lugar, este estudio
proporciona datos detallados sobre el rendimiento del
circuito dentro del bloque generador de estimulos, una
caracteristica no abordada en los disefios previos de
estimuladores eléctricos multicanal [15], [20].

Especificamente, la salida actual exhibi6é una fuerte
dependencia del ajuste de las resistencias RAdj y Rvg
(Figura 3). Aunque el circuito genera estimulos de co-
rriente constante de manera eficaz, el nivel maximo
de corriente y el rango dindmico de la etapa amplifi-
cadora estan limitados por el aumento de la magnitud
de la carga conectada a la salida. En tercer lugar, este
prototipo introduce un esquema de multiplexacion es-
calable utilizando una combinacién de optoacoplador
y prueba por canal. Esta topologia permite una repli-
cacion sencilla para expandir el nimero de canales
segin sea necesario.

Ademés, las pruebas preliminares demostraron la
capacidad del sistema para generar secuencias pro-
gramables de contracciones musculares controladas.

Los resultados sugieren que el prototipo es ade-
cuado para su integracién en protocolos experimenta-
les extendidos para estimulacién muscular secuencial
multicanal. El trabajo futuro se centrard en desarrollar
una versién miniaturizada y embebida del prototipo
en forma de un dispositivo portatil equipado con un
acelerémetro. Esta iteracion mejorada facilitara aplica-
ciones experimentales mas amplias de la estimulacion
muscular secuencial multicanal, incluidos estudios so-
bre su impacto en condiciones como la enfermedad de
Parkinson y el accidente cerebrovascular.
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