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Resumo

O corpo humano pddese ver coma un sistema multicorpo: un conxunto de
solidos moébiles unidos por medio de pares cinematicos. Isto fai posible a aplicacion
das técnicas de dindmica multicorpo (métodos computacionalmente eficientes para
formular e resolver as ecuaciéns do movemento destes sistemas) para a anélise e
simulacién de movementos humanos. Nesta tese, aplicase o enfoque de dinamica
directa, que implica que as ecuaciéns do movemento se integran no tempo, & andlise
da marcha de suxeitos sans e lesionados medulares, capaces estes ultimos de caminar
coa axuda de ortesis e muletas, e 4 simulacién da resposta do conxunto cabeza-pescozo
ante impactos balisticos con proteccion.






Resumen

El cuerpo humano puede verse como un sistema multicuerpo: un conjunto de
solidos moviles unidos por medio de pares cinematicos. Esto hace posible la aplicacion
de las técnicas de dindmica multicuerpo (métodos computacionalmente eficientes
para plantear y resolver las ecuaciones del movimiento de estos sistemas) para el
analisis y simulacién de movimientos humanos. En esta tesis, se aplica el enfoque de
dinamica directa, que implica que las ecuaciones del movimiento se integran en el
tiempo, al analisis de la marcha de sujetos sanos y con lesion medular, capaces estos
ultimos de caminar con ayuda de értesis y muletas, y a la simulacién de la respuesta
del conjunto cabeza-cuello ante impactos balisticos con proteccién.






Abstract

The human body can be seen as a multibody system: a set of mobile solids
linked by joints. This allows the application of multibody dynamics (computationally
efficient methods for setting and solving the equations of motion of these systems)
to the analysis and simulation of human movements. In this thesis, the forward
dynamics approach is applied, meaning that the equations of motion are integrated
in time, to the analysis of the human gait of healthy and spinal cord injured subjects,
these last able to walk with the help of orthoses and crutches, and to the simulation
of behind-armor ballistic impacts onto the human head-neck set.
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Capitulo 1

Introduccion

Las técnicas de simulacion del movimiento mediante métodos de dinamica multi-
cuerpo han servido desde los afios setenta como una ayuda al disefio de maquinas y
vehiculos, porque permiten estudiar el comportamiento de los sistemas sin necesidad
de construir un prototipo. De la misma manera, la aplicacién de estos métodos al
estudio del movimiento del cuerpo humano suscita un enorme interés en campos
como el médico, deportivo, ergonémico, etc.

En este sentido, la complejidad del cuerpo humano ha hecho de este tipo de
simulaciones un gran reto, dificil de conseguir. No obstante, el avance de los métodos
de simulacion multicuerpo, el gran incremento en la capacidad de computacion de los
ordenadores, y la investigacién en biomecéanica (que ha ido proporcionando modelos
computacionales cada vez mas completos y precisos de los distintos elementos del
cuerpo humano), han permitido la realizacién de anélisis y simulaciones biomecanicas
del cuerpo humano cada vez mejores y mas tutiles.

Esta tesis se desarrolla en el contexto de dos proyectos de investigacion, uno de
ellos dedicado al disefio de oOrtesis activas para asistencia a la marcha de lesionados
medulares, y otro a la simulaciéon biomecéanica del conjunto de cabeza-cuello ante
impactos balisticos con proteccion. Por ello, el objetivo final de la misma ha sido el
desarrollo de métodos basados en dindmica directa para el andlisis y la simulaciéon
con aplicacién a estos problemas.

1.1 Estado del arte

1.1.1 Analisis y simulaciéon de marcha

La marcha es probablemente el movimiento que mas ha atraido el interés de los
investigadores en biomecanica, ya que representa una capacidad clave en los sujetos
sanos, mientras que su alteracion o eliminacién debido a enfermedad o accidente
causa una reduccién relevante en la calidad de vida de la persona afectada.

Usualmente, para realizar un analisis de marcha, se empieza por construir un
modelo multicuerpo del sujeto mas o menos preciso. Este modelo es entonces animado
utilizando el movimiento real, capturado épticamente en un experimento. Después,
una vez que se conoce el movimiento del modelo, se realiza un analisis dindmico
inverso para resolver las reacciones externas y los pares netos que generaron el
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1. Introduccién

movimiento.

Este enfoque funciona perfectamente para la fase de simple apoyo de la marcha,
ya que las Uinicas reacciones externas son las tres componentes de la fuerza y las tres
componentes del momento debidas al contacto pie-suelo, esto es, seis reacciones en
total. No obstante, durante la fase de doble apoyo, las reacciones externas pasan
a ser doce, dado que los dos pies estan en contacto con el suelo, lo que lleva a una
indeterminacion. Para solucionar este problema, las reacciones de contacto pie-suelo
suelen ser medidas durante el experimento mediante placas de fuerza.

Desafortunadamente, debido a las varias fuentes de error en los procesos experi-
mental y computacional, siempre aparecen algunas discrepancias entre las reacciones
externas totales resultado de la dindmica inversa y resultado de las medidas experi-
mentales, lo que lleva a una inconsistencia en los resultados. Para mitigar esto, se
han propuesto en la bibliografia muchas soluciones que béasicamente modifican el
movimiento adquirido o los parametros del modelo para minimizar estas discrepancias
[1].

Este método de analisis de marcha mediante dindmica inversa a nivel esquelético
suele acompanarse, a nivel musculo-esquelético, de métodos de optimizacion estatica
para estimar las fuerzas musculares [2].

Una forma alternativa de realizar el analisis de marcha es mediante un anélisis
dinamico directo. Esto puede parecer extrano, ya que el movimiento es conocido, y,
por tanto, el enfoque obvio para calcular las reacciones externas y pares netos seria
la dindmica inversa. Sin embargo, el problema puede enfocarse de una forma en la
que las ecuaciones del movimiento se integran con respecto al tiempo. Esta opcion
puede ser ventajosa en algunos casos.

Por ejemplo, cuando el sujeto emplea dispositivos asistivos para caminar, como
ortesis o exoesqueletos, un analisis dinamico directo permite considerar separadamente
la dindmica del sujeto y la de los dispositivos de asistencia. Esto hace posible la
estimacién de las fuerzas de interaccion entre sujeto y dispositivo cuando la captura
de movimiento no proporciona suficiente resolucién para distinguir los movimientos
de ambos, y no permite por tanto aplicar un andlisis dindmico inverso [3].

Ademas, descendiendo al nivel muscular, la soluciéon basada en dindmica directa
permite que las ecuaciones de la dindmica de activaciéon y contraccion muscular sean
también integradas en el tiempo junto con las ecuaciones de movimiento [4], lo que se
puede considerar como mas consistente dinamicamente que los enfoques basados en
dindmica inversa, aun cuando estos tengan en cuenta de alguna manera la dinamica de
activacion, o incluso la de contraccién, para evitar valores fisiologicamente imposibles
[5].

Sin embargo, también existen algunas desventajas cuando se aplica un enfoque
dinamico directo: dado que implica la integracién en el tiempo de las ecuaciones de
movimiento, los retos inherentes de la dindmica de la marcha (contacto intermitente,
inestabilidad, etc.) deben ser afrontados. De hecho, el problema tiene mucho en
comin con la simulacién de robots humanoides [6], y puede ser percibido como
un paso intermedio de cara a la prediccién de movimiento de marcha humano [7],
con un nivel menor de dificultad dado que el movimiento resultante es conocido de
antemano.

Si el movimiento es conocido y las ecuaciones dinamicas del modelo han de ser
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1.1 Estado del arte

integradas en el tiempo como requiere el enfoque dinamico directo, el procedimiento
mas obvio parece la aplicacion de métodos basados en técnicas de control que busquen
seguir la marcha grabada. Imponer los valores adquiridos a algunas coordenadas del
modelo no se puede considerar dindmica directa, aunque el guiado cinematico a través
de restricciones rednomas si podria ser equivalente a métodos basados en técnicas de
control, dependiendo del método que se utilice para imponer esas restricciones [8].

Ademads, un esquema de este tipo basado en técnicas de control se puede aplicar
a todos los grados de libertad del modelo, o s6lo a aquellos correspondientes a
las articulaciones (aquellos que pueden ser realmente controlados por el sujeto),
recibiendo los seis grados de libertad del sélido base las reacciones con el suelo
medidas, ya sea directamente o a través de modelos de contacto.

Se pueden encontrar algunos trabajos en la bibliografia que usan un enfoque
dindmico directo para el andlisis de marcha. Por ejemplo, en [4] se presenta el
método CMC (Computed Muscle Control) para anélisis de marcha a nivel misculo-
esquelético: a nivel esquelético, el método aplica el CTC (Computed Torque Control)
a los grados de libertad del modelo actuados por musculos, mientras que los seis
grados de libertad del sélido base estan gobernados por un tipo de controladores
proporcional-derivativos con ganancias variables actuando en los pies. Otro ejemplo
es [3], donde se estiman las fuerzas de interaccién entre la pierna del sujeto y una
ortesis de tobillo-pie: en este trabajo, la mayoria de los grados de libertad del
modelo (excepto el dngulo del tobillo que se deja a su propia dindmica) son guiados
cineméaticamente, igual que el movimiento del tobillo de la értesis.

En resumen, en anteriores contribuciones se han presentado varias estrategias:
controladores de distintos tipos para conseguir el seguimiento de las trayectorias de
las articulaciones o del solido base, guiado cinematico de algunos grados de libertad
del modelo y movimiento libre de otros. Asi, hay distintas opciones, que deben ser
estudiadas para clarificar cudles son las mas apropiadas para realizar andlisis de
marcha mediante dinamica directa, para aquellos casos en que este enfoque resulta
ventajoso con respecto al enfoque de dindmica inversa. Por tanto, uno de los objetivos
de esta tesis, que se aborda en el Capitulo 3, es explorar las opciones disponibles
para aplicar el enfoque de dindmica directa al analisis de marcha de sujetos sanos y
lesionados a nivel esquelético, y dar algunos criterios al respecto.

1.1.2 Modelizacién y simulacién del conjunto cabeza-cuello

El conjunto cabeza-cuello es también muy relevante desde el punto de vista
biomecanico por la gravedad de las lesiones que se pueden producir en érganos tan
sensibles como el cerebro o la columna cervical (traumatismos craneo-encefélicos,
hemorragias internas, tetraplejias, hemiplejias, etc.). Esta circunstancia descarta
ademas en muchos casos la posibilidad de la experimentacién directa con sujetos
humanos vivos, que si es posible por ejemplo en el caso del analisis de marcha.

Se hace por tanto especialmente importante el desarrollo de técnicas de simulacion
y experimentales alternativas que permitan evaluar el riesgo de lesiones en diferentes
aplicaciones. Dentro de las experimentales, destaca el uso de maniquies (dummies)
que se comportan ante el impacto de forma parecida a la que muestra una persona
humana, y que permiten la medida de fuerzas, aceleraciones, y otras magnitudes, v,
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1. Introduccién

por tanto, aproximar el alcance de las lesiones que se pueden derivar de ese impacto.
Estos maniquies son una alternativa al uso de cadaveres. No obstante, se trata de
equipos extremadamente caros (cientos de miles de euros).

Ademas, la experimentacién suele implicar, en el &mbito automovilistico o militar,
ensayos destructivos del vehiculo o dispositivo, lo que produce un gran gasto en
vehiculos, materias primas, instalaciones, tiempo, personal, etc. Por esto, de la
mano de los ensayos experimentales, se ha procurado desarrollar también modelos
de simulacién, que permitan probar conceptos de una forma rapida y barata.

La aplicaciéon que méas ha desarrollado la simulacién del conjunto cabeza-cuello
es la industria automovilistica, en su busqueda de una mayor seguridad para los
pasajeros de los vehiculos. Las lesiones en el conjunto cabeza-cuello derivadas de
accidentes de trafico, como el caso del latigazo cervical, son importantes y frecuentes,
lo que ha hecho que tanto la industria como los organismos ptublicos hayan dedicado
muchos esfuerzos a esta investigacion.

Ademads de la industria automovilistica, también la industria armamentistica se
ha interesado mucho por la simulacion del conjunto cabeza-cuello. Las principales
potencias a nivel mundial estan invirtiendo cada vez mas en mejorar la seguridad de
los soldados en el campo de batalla. En este sentido, uno de los aspectos més criticos
es la seguridad del conjunto cabeza-cuello ante los impactos de bala, fragmentos y
ondas expansivas, que concentra en torno al 20% del total de las lesiones, con tasas
de mortalidad superiores al 50% [9].

En los ultimos anos, el desarrollo de la ciencia de materiales ha permitido avanzar
mucho en el diseno de cascos que impidan la penetracion de balas y proyectiles, y en
los que la transmision de la fuerza a la cabeza sea tal que se minimice el riesgo de
sufrir fracturas [10, 11, 12, 13]. Sin embargo, son menos los trabajos en los que se
investiga el efecto de la transmision de energia cinética a la cabeza como consecuencia
del impacto de la bala en el casco. Las aceleraciones lineales y angulares que le son
comunicadas al conjunto cabeza-cuello pueden provocar también graves lesiones en
el cerebro, musculos, ligamentos, vértebras, etc. [14, 15, 16].

La evaluacion de la probabilidad de sufrir lesiones y de su gravedad como resultado
de un impacto es un campo de investigacion en si mismo. Para la evaluacién de
lesiones cerebrales, se han propuesto gran nimero de indicadores, siendo quiza los
més relevantes el HIC (Head Injury Criterion) y el BrIC (Brain Injury Criterion)
[17]. Existen también indicadores que se basan en magnitudes dificiles de medir
como las presiones o tensiones intracraneales, que suelen ser evaluadas mediante
simulaciones con modelos de elementos finitos. Un ejemplo de modelo de elementos
finitos disenado para evaluar criterios de lesién cerebral es SIMon [18]. Para evaluar
el riesgo de lesiones en el cuello, se han propuesto también una serie de indicadores,
siendo quizé los mas relevantes el NIC (Neck Injury Criterion), Nij, Nkm y LNL
(Lower Neck Load) [19, 20].

Existen en la bibliografia bastantes ejemplos de modelos multicuerpo del conjunto
de cabeza-cuello, la mayoria dedicados a la investigacion de impactos en el ambito
automovilistico. Estos modelos han ido ganando en complejidad a medida que
el incremento de la capacidad de computacion de los ordenadores y el avance en
el desarrollo de modelos biomecanicos para los distintos elementos que componen
el cuerpo humano lo han hecho posible. Una revision de los primeros modelos
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multicuerpo de cabeza-cuello desarrollados puede encontrarse en [21]. Especialmente
relevante es el trabajo de de Jager [22], donde se presenta un modelo de cabeza-cuello
con nueve solidos rigidos (cabeza y vértebras C1 a T1), y modelos para los tejidos
blandos. Este modelo ha sido tomado como base para muchos modelos y estudios
posteriores [21, 23, 24, 25].

En cuanto a la simulacion de impactos balisticos, son muy abundantes en la
bibliografia los modelos de elementos finitos de cabeza, cerebro o casco [26, 10, 11, 27].
Y algunos de ellos incluyen también el cuello [16].

En cambio, existen muy pocos modelos multicuerpo de cabeza-cuello aplicados
a este tipo de simulacion. El autor no ha sido capaz de encontrar ninguno en la
bibliografia, siendo lo més parecido un modelo de maniqui [15].

En esta tesis, por tanto, se desarrolla un modelo multicuerpo detallado del
conjunto cabeza-cuello para la simulacién de un impacto balistico sobre la cabeza,
con casco protector. La validacion del modelo queda como trabajo futuro, cuando se
disponga de datos experimentales.

1.2 Objetivos

El objetivo general de la tesis es el desarrollo de métodos basados en dinamica
directa para el andlisis y la simulacion de modelos biomecanicos multicuerpo. En
concreto, esta tesis se centra en el andlisis de marcha de sujetos sanos y de lesionados
medulares que precisan de dispositivos asistivos para caminar, y en la simulacion
del comportamiento del conjunto cabeza-cuello ante un impacto balistico con casco
protector.

Esto se ha concretado en los siguientes objetivos especificos:

e desarrollar métodos para el analisis dinamico directo del movimiento de marcha
en sujetos sanos y lesionados, y estudiar la capacidad de estos métodos para
estimar las fuerzas de interaccion entre el sujeto lesionado y sus dispositivos
asistivos.

e implementar en lenguaje C++ una formulacion multicuerpo eficiente para
modelos biomecanicos.

e modelizar detalladamente y simular la respuesta del conjunto cabeza-cuello
ante un impacto balistico con casco protector.

1.3 Esquema de la tesis

El Capitulo 2 presenta los modelos multicuerpo de sujeto humano utilizados
en esta tesis para el analisis de marcha, que incluyen modelos de sujetos sanos y
modelos de sujetos lesionados medulares que precisan de dispositivos asistivos para
caminar, tales como 6rtesis y muletas. Ademas, se presentan las dos formulaciones
multicuerpo que se emplean en la tesis, una global y otra topoldgica semi-recursiva,
indicando sus ventajas e inconvenientes. Por ultimo, se describe el problema del
analisis de marcha, que empieza por la reconstruccién del movimiento grabado, y se

23
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resumen dos métodos de analisis: el mas habitual, basado en dindmica inversa, y otro
basado en control 6ptimo. El problema basado en control 6ptimo se usa también
como banco de ensayos para evaluar la distinta eficiencia de las dos formulaciones
multicuerpo presentadas, y valorar la conveniencia de contar con las expresiones
analiticas de las derivadas de las formulaciones en este tipo de problemas.

El Capitulo 3 desarrolla en profundidad el enfoque de dinamica directa para
el analisis de marcha. Para ello, se valoran distintos métodos de control para
la realizacion del andlisis dindmico directo de la marcha, distinguiendo entre los
completamente actuados (més sencillos y menos realistas, ya que asumen actuaciones
externas que el sujeto humano no proporciona, no requiriendo asi el uso de modelos
de contacto), y los infractuados, més realistas, pero que suponen un reto mayor para
el controlador, ya que las reacciones externas han de ser proporcionadas mediante
modelos de contacto pie-suelo (y muleta-suelo, en el caso de marcha asistida). En este
capitulo se desarrollan y prueban asimismo distintos modelos de contacto pie-suelo y
muleta-suelo para usar con los métodos infractuados, asi como los procedimientos
necesarios para ajustar sus parametros. Por tltimo, se lleva a cabo una validacion
experimental de la capacidad de estos métodos para estimar las fuerzas de interacciéon
entre un sujeto lesionado y sus dispositivos asistivos (értesis).

El Capitulo 4 presenta un modelo biomecanico detallado del conjunto cabeza-
cuello para la simulacién de impactos balisticos, basado en otros modelos de la bibli-
ografia desarrollados para simulacién de latigazo cervical en el &mbito automovilistico.
Incluye modelos de las vértebras cervicales y cabeza, discos intervertebrales, contactos
intervertebrales, misculos y tendones. Se presentan también algunos resultados de
dos simulaciones de impacto de bala frontal y lateral.

Por 1ltimo, el Capitulo 5 presenta las conclusiones y futuras lineas de investi-
gacion que quedan abiertas con esta tesis.

Como contribuciones mas relevantes de esta tesis pueden destacarse las si-
guientes:

e El apartado 2.6 sobre analisis de marcha mediante control éptimo, en el que se
compara la eficiencia de dos formulaciones multicuerpo y el uso de derivadas
analiticas o numéricas para este tipo de analisis.

e El estudio de un método de control infractuado para el analisis dinamico directo
de la marcha, con distintas variantes, para el caso de sujetos sanos y de marcha
asistida, que se desarrolla en el apartado 3.2.

e El analisis comparativo, en el caso de andlisis de marcha asistida, entre consi-
derar las ortesis como embebidas en la pierna del sujeto o considerarlas como
solidos independientes unidos al cuerpo por elementos de fuerza; y las posibi-
lidades que ofrece esta tultima opcion para estimar las fuerzas de interaccién.
Esto se desarrolla en los apartados 2.2 y 3.3.

e El método de equilibrio para obtener unas condiciones iniciales para la simu-
lacion musculo-esquelética del conjunto cabeza-cuello que se recoge en el
apartado 4.2.
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Capitulo 2

Modelos humanos y formulaciones
multicuerpo para el analisis de
marcha

En esta tesis se utilizan los siguientes modelos humanos para el anélisis de marcha,
cada uno de ellos para representar a un sujeto diferente (excepto en el caso del modelo
plano, que es una simplificacién del modelo tridimensional de sujeto sano):

e un modelo tridimensional de sujeto sano.
e un modelo plano de sujeto sano.

e un modelo tridimensional de sujeto lesionado medular bilateral, que camina
asistido por dos muletas y oOrtesis en las dos piernas.

e un modelo tridimensional para sujeto lesionado medular unilateral, que camina
asistido por dos muletas y una értesis en su pierna izquierda.

Para obtener la cinematica en cada modelo, cada sujeto fue sometido a un
experimento de captura de movimiento de marcha en la sala de captura de movimiento
de que dispone el laboratorio. Todos los estudios fueron aprobados por el comité
ético de la universidad y contaban con el consentimiento informado de los sujetos.

En cuanto a la dindmica multicuerpo, en esta tesis se emplean las siguientes
formulaciones, que seran descritas en detalle mas adelante:

e Una formulacién global en coordenadas mixtas (naturales y angulares), con la
aplicacion del método de matriz R.

e Una formulacién topologica semi-recursiva.

En todos los casos se utiliza la formulacién global para las tareas de la definicién
del modelo, la obtencién del movimiento del modelo a partir de los resultados de los
distintos experimentos de captura de movimiento, y la definiciéon y obtencién de los
valores de los grados de libertad del modelo. Una vez hecho esto, para el analisis del
movimiento obtenido, se utiliza ademéas de la formulaciéon global una formulacién
semi-recursiva, mas eficiente.
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2. Modelos humanos y formulaciones multicuerpo para el analisis de
marcha

2.1 Sujetos sanos

2.1.1 Modelo tridimensional

Se creé un modelo tridimensional para representar a un hombre adulto sano,
de 27 anos, 84 kg y 1.75 m de estatura. Sobre este sujeto se realizé el siguiente
experimento de captura de movimiento: caminé sobre una plataforma con dos placas
de fuerza (AMTI AccuGait, con una frecuencia de muestreo de 100 Hz) embebidas
en el suelo, y su movimiento fue capturado por 12 cdmaras infrarrojas (Natural Point
OptiTrack FLEX V100, con una frecuencia de muestreo de 100 Hz) que registraron
la posicion de los 37 marcadores 6pticos que llevaba pegados a la piel.

El cuerpo humano se modelizé6 como un sistema multicuerpo 3D formado por
solidos rigidos, como se muestra en la Figura 2.1. Esta formado por 18 segmentos
anatomicos: dos pies, dos puntas del pie (el conjunto de los dedos del pie se considera
un unico sélido), dos piernas, dos muslos, pelvis, torso, cuello, cabeza, dos brazos,
dos antebrazos y dos manos. Los segmentos se enlazan con juntas esféricas ideales,
definiendo asi un modelo con 57 grados de libertad (6 del sélido base méas 51 de las
17 juntas esféricas). Los ejes globales se definieron como sigue: eje x en la direccién
postero-anterior, eje y en la direccién medio-lateral, y eje z en la direccion vertical,
como se muestra en la Figura 2.1a.

Los parametros geométricos e inerciales del modelo se obtuvieron, para los
miembros inferiores, aplicando ecuaciones de regresion partiendo de un conjunto
reducido de medidas tomadas al sujeto, siguiendo los procedimientos descritos en [28].
Para los miembros superiores, se utilizaron datos de tablas estdndar [29] escalandolos
de acuerdo con la masa y altura del sujeto. Finalmente, para hacer coincidir la masa
total del sujeto con la real, se aplicé un segundo escalado a los parametros inerciales
de la parte superior del cuerpo.

El modelo computacional se definié con 228 coordenadas mixtas (naturales y
angulares). El subconjunto de coordenadas naturales comprende las tres coordenadas
cartesianas de 22 puntos, y las tres componentes cartesianas de 36 vectores unitarios,
haciendo asi un total de 174 variables. Los puntos en la Figura 2.1 corresponden a las
posiciones de todas las articulaciones (puntos blancos en la Figura 2.1b), junto con
puntos de los cinco segmentos distales -cabeza, manos y dedos de los pies- (puntos
negros en la Figura 2.1b). Cada uno de los 18 sélidos se definié por sus puntos
proximal y distal, mas dos vectores unitarios ortogonales alineados en las direcciones
postero-anterior y medio-lateral, respectivamente (vectores rojos y verdes en la Figura
2.1¢), cuando el modelo se encuentra en una postura erguida.

Las 54 coordenadas angulares restantes estan comprendidas por los 3 angulos
globales que definen la orientacion del sélido base (pelvis) y los 17 conjuntos de 3
angulos que definen la orientacién de cada uno de los demas sélidos con respecto al
anterior en la cadena cinematica.

2.1.2 Modelo plano

El modelo plano fue obtenido como una proyeccion en el plano sagital de una
version simplificada del modelo tridimensional descrito antes. El modelo cuenta con
12 segmentos y 14 grados de libertad, como se muestra en la Figura 2.2. Los ejes
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2.1 Sujetos sanos
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Figura 2.1: Modelo tridimensional de sujeto sano. Los puntos rojos indican la
posicion de los marcadores, y los puntos blancos la localizacién de las juntas Jy
a Ji7 del modelo.

globales se definieron como sigue: el eje x en la direcciéon postero-anterior, y el eje y
en la direccion vertical.

El modelo computacional se definié con 38 coordenadas mixtas (naturales y
angulares). El subconjunto de coordenadas naturales comprende las dos coordenadas
cartesianas de 13 puntos, lo que supone 26 variables. Los puntos corresponden a
las posiciones de todas las juntas de revolucién (puntos blancos en la Figura 2.2
izquierda). Cada uno de los 12 cuerpos se definié con sus puntos proximal y distal.
Las 12 variables restantes son el angulo que define la orientacién del tronco con
respecto al eje y del sistema inercial, més los 11 angulos que definen la orientaciéon de
cada segmento con respecto al anterior en la cadena cinematica (Figura 2.2 derecha).
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Figura 2.2: Modelo plano.

Este modelo plano se puede encontrar en la "Library of Computational Benchmark
Problems" [30] desarrollada por el "IFToMM Technical Commitee for Multibody
Dynamics". El problema, denominado "Gait 2D", proporciona los parametros ge-
ométricos e inerciales del modelo, las historias de los marcadores utilizados para
capturar 6pticamente el movimiento del sujeto descrito anteriormente, y las reac-
ciones con el suelo medidas por las placas de fuerza. Se proporciona asimismo la
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evolucion temporal de las 14 coordenadas independientes que definen el movimiento,
esto es, las dos coordenadas cartesianas de la junta de la cadera y las 12 variables
angulares mostradas en la Figura 2.2 derecha, obtenidas tras una proyeccion sobre
el plano sagital del movimiento obtenido en el apartado anterior para el modelo
tridimensional de sujeto sano.

2.2 Sujetos lesionados medulares

2.2.1 Lesionado medular bilateral

El sujeto que representa este modelo fue una mujer adulta de 41 afos, 65 kg
y 1.52 m de altura, con una lesién en la vértebra toracica 11 (T11), que precisa
para caminar de la asistencia de dos muletas y ortesis en sus dos piernas. En el
experimento, portaba un par de ortesis pasivas de tipo rodilla-tobillo-pie y unas
muletas instrumentadas. Su movimiento de marcha fue capturado por 12 camaras
infrarrojas (Natural Point OptiTrack FLEX V100, con frecuencia de muestreo 100
Hz) que registraron la posicién de 43 marcadores 6pticos (los 37 utilizados en el
experimento con sujeto sano mas los 3 marcadores que monta cada muleta), como se
observa en la Figura 2.3. La plataforma contaba asimismo con dos placas de fuerza
(AMTT Accugait con frecuencia de muestreo de 100 Hz) embebidas en el suelo para
registrar las fuerzas de contacto pie-suelo.
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Figura 2.3: Sujeto lesionado medular realizando el experimento de captura de
movimiento, y modelo computacional.

Las ortesis eran un par de bitutores estandar que permitian el bloqueo de la
rodilla durante la marcha, para impedir la flexiéon de la rodilla bajo el propio peso
del sujeto durante la fase de apoyo, y contaban con unas piezas poliméricas al nivel
tobillo-pie que proporcionaban rigidez para prevenir la caida del pie en la fase de
balanceo (antiequino). Una de ellas se muestra en la Figura 2.4.
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2.2 Sujetos lesionados medulares

Figura 2.4: Ortesis utilizadas por el sujeto lesionado en el experimento.

Se utilizaron muletas instrumentadas para poder medir las reacciones de las
muletas con el suelo. Para ello, se utilizdé como técnica la extensometria, empleando
células de carga basadas en galgas extensométricas. Se asumio que sélo existe una
unica fuerza de reaccion en el centro de la punta de la muleta, por lo que se requirieron
cuatro puentes de Wheatstone en cada muleta para medir las tres componentes de
la fuerza en la punta y la reaccién en el apoyo del antebrazo del sujeto. Ademas,
se colocaron tres marcadores en cada muleta para proporcionar su posicion para
la captura de movimiento. La posicion de las células de carga y de los marcadores
se puede observar en la Figura 2.5. Més detalles sobre la instrumentacion de las
muletas se pueden encontrar en [31].

Marcadores 6pticos

/ !

Figura 2.5: Muleta instrumentada con galgas extensométricas y marcadores
opticos.

El modelo multicuerpo utilizado es muy similar al modelo tridimensional de sujeto
sano del apartado 2.1.1. El tnico cambio es la inclusion de los sélidos de las ortesis y
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muletas.

Las muletas se introdujeron en el modelo como sélidos rigidos en coordenadas
naturales. Se modelizaron utilizando dos puntos, uno localizado en la interseccion
entre la barra de la muleta y el apoyo de la mano (compartido con la mano, y, por
tanto, ya en el modelo), y otro localizado en el centro de masas de la muleta; y dos
vectores unitarios ortogonales, uno hacia delante y otro ortogonal a éste y al eje de
la muleta, anadiendo asi un total de 18 variables al modelo (dos puntos y cuatro
vectores unitarios). La inclusién de las muletas no anadié ningtin grado de libertad
al sistema, ya que se consideran acopladas a las manos.

En cuanto a las értesis, se consideraron dos opciones, tomarlas como fusionadas con
los modelos de muslos y piernas del sujeto, o modelizarlas como sélidos independientes.
Ambas opciones se discuten en detalle mas adelante.

Los parametros geométricos e inerciales del modelo se obtuvieron igual que en el
caso de sujeto sano: para los miembros inferiores, aplicando ecuaciones de regresion
partiendo de un conjunto reducido de medidas tomadas al sujeto, siguiendo los
procedimientos descritos en [28]; y para los miembros superiores, utilizando datos
de tablas estdndar [29], escaldndolos de acuerdo con la masa y estatura del sujeto.
Para ajustar la masa total del sujeto, se aplico un segundo escalado a los parametros
inerciales de la parte superior del cuerpo. Para las ortesis y muletas, estos parametros
se estimaron a partir de medidas en el laboratorio y apoyandose en modelos de CAD.

2.2.1.1 Modelo de 46rtesis embebida en miembro inferior

En la primera opcién, las ortesis se incluyeron en el modelo alterando las
propiedades inerciales de los muslos, piernas y pies de manera adecuada, e in-
cluyendo elementos muelle-amortiguador de torsion a nivel de rodilla y tobillo para
representar los mecanismos de bloqueo y antiequino, respectivamente.

De esta manera, el modelo humano 3D resultante incluyendo las értesis (como
embebidas) y las muletas consta de 57 grados de libertad y estd definido por 246
coordenadas dependientes mixtas (naturales y angulares). Como en los casos anteri-
ores del modelo 3D, el vector de 57 coordenadas independientes esta formado por las
tres coordenadas cartesianas de la articulacion lumbar més los 18 conjuntos de tres
angulos que definen la orientacion de los solidos.

2.2.1.2 Modelo de 6rtesis como mecanismo independiente

En la segunda opcidn, las ortesis se consideraron como mecanismos independientes.
La parte inferior de cada ortesis se considerd conectada al tobillo del sujeto por
una junta de revolucion en la direccion del eje del tobillo, obtenida tras procesar el
movimiento adquirido, mientras la parte superior se conecta a la inferior mediante
otra junta de revolucién a nivel de la rodilla, de forma que cada ortesis anade dos
grados de libertad.

Fue preciso, por tanto, anadir coordenadas naturales adicionales para incluir los
cuatro nuevos solidos que representan las ortesis. Como se observa en la Figura
2.6, se defini6, para cada Ortesis, un nuevo punto a nivel de rodilla (p1), y otro a
nivel de cadera (p2), mientras que el punto a nivel de tobillo fue compartido con el
ya definido en la articulaciéon del modelo humano. Ademas, fueron necesarios tres
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2.2 Sujetos lesionados medulares

nuevos vectores unitarios para cada pieza: para la pieza inferior v! (compartido
con el pie) en la direccion del eje del tobillo de la értesis, v2 y v3; y, para la pieza
superior, v4 (compartido con la parte inferior) en la direccion del eje de rodilla de
la 6rtesis. El vector unitario v1 se calcula a partir del movimiento adquirido, no es
conocido a priori. Ademads, nétese que los ejes del tobillo de 6rtesis y rodilla pueden
ser diferentes; v1 y v4 no tienen por qué ser el mismo vector unitario, y no lo son de
hecho en este caso. Finalmente, los angulos relativos entre el pie y la pieza inferior,
y entre la pieza inferior y la superior, respectivamente, fueron anadidos a la lista de
coordenadas independientes. En definitiva, un incremento total de cuatro puntos,
doce vectores unitarios y cuatro angulos fue necesario para los dos dispositivos, de tal
forma que el modelo 3D resultante, incluyendo las ortesis como sélidos independientes,
pasé a tener 61 grados de libertad y a estar definido con 298 coordenadas mixtas
(naturales y angulares). El vector de 61 coordenadas independientes esta formado
por las tres coordenadas cartesianas de la articulaciéon lumbar mas los 18 conjuntos
de tres angulos que definen la orientacién de los segmentos corporales, mas los dos
conjuntos de dos angulos que definen las posiciones de las értesis.

Ademas, se incluyeron elementos muelle-amortiguador de torsién en las juntas a
nivel de rodilla y tobillo, para representar los mecanismos de bloqueo y antiequino.
Los elementos de conexiéon entre los segmentos corporales y la ortesis se modelizaron
como elementos muelle-amortiguador lineales, conectando puntos centrales de ambos,
a nivel de cadera y de rodilla.

Figura 2.6: Modelo de la értesis como mecanismo independiente.

2.2.2 Lesionado medular unilateral

El sujeto que representa este modelo fue en este caso un varén adulto lesionado
medular de 49 anos de edad, 82 kg y 1.90 m de estatura, que requeria, para caminar,
la asistencia de dos muletas, de una ortesis rodilla-tobillo-pie en su pierna izquierda,
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y de un dispositivo antiequino en su pie derecho, como se puede observar en la Figura
2.7. Su movimiento de marcha fue capturado por 12 cdmaras infrarrojas (Natural
Point OptiTrack FLEX V100, con frecuencia de muestreo 100 Hz) que registraron la
posicion de 43 marcadores épticos (los 37 utilizados en el experimento con sujeto sano
mas los 3 marcadores que monta cada muleta). La plataforma contaba asimismo con
dos placas de fuerza embebidas (AMTI Accugait con frecuencia de muestreo de 100
Hz) para registrar las fuerzas de contacto pie-suelo.

Figura 2.7: Sujeto lesionado medular unilateral realizando el experimento de
captura de movimiento.

El modelo es idéntico al del apartado anterior, de sujeto lesionado con oOrtesis
independientes, excepto que en este caso sélo se considera el anadido de una sola
6rtesis, con lo que el sistema queda constituido por 59 grados de libertad (57 del
sujeto mas los dos anadidos por la oOrtesis siguiendo la metodologia del apartado
anterior), y 272 coordenadas mixtas. El antiequino del pie derecho no se incluye en
este modelo.

Los parametros geométricos e inerciales del modelo se obtuvieron igual que en el
caso de sujeto sano: para los miembros inferiores, aplicando ecuaciones de regresion;
y para los miembros superiores, utilizando datos de tablas estandar y escalando.
Para las ortesis y muletas, estos parametros se estimaron a partir de medidas en el
laboratorio y apoyandose en modelos de CAD.

2.3 Formulaciones de dinamica multicuerpo

En esta tesis se utilizan dos formulaciones multicuerpo, una formulacién global
de matriz R con coordenadas mixtas (naturales y angulares), y una formulacién
topolodgica semi-recursiva en coordenadas relativas.
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2.3 Formulaciones de dinamica multicuerpo

2.3.1 Meétodo global: matriz R

Los métodos globales se caracterizan por el uso de un conjunto de coordenadas que
define la posiciéon de cada cuerpo independientemente. Debido a esto, los términos
dinamicos pueden calcularse independientemente para cada cuerpo y ensamblarse
después en el sistema total. Existen muchas formulaciones de métodos globales.
En esta tesis se utilizan modelizaciones en coordenadas naturales y angulares y la
formulacién de matriz R, que se explica resumidamente a continuacion, y puede
encontrase en detalle en [32].

Las ecuaciones de movimiento utilizando las expresiones de Lagrange en coor-
denadas dependientes conducen al sistema de ecuaciones diferenciales-algebraicas
(DAE) de la Ec. 2.1, donde M es la matriz de masas del sistema en coordenadas
dependientes, A es el vector de multiplicadores de Lagrange, y Q el vector de fuerzas
generalizadas. El término ® representa las restricciones que se deben cumplir entre
las coordenadas, y ®4 es el jacobiano de dicho vector.

Mg+ @, A=Q (2.1a)
®=0 (2.1b)

Para convertir este sistema de ecuaciones diferenciales-algebraicas (DAE) en un
sistema de ecuaciones diferenciales ordinarias (ODE), existen distintas alternativas.

En este caso se utiliza el método de transformacién de velocidades conocido como
método de la matriz R [32], que se basa en establecer la siguiente relacién entre el
vector de velocidades dependientes ¢ y el vector de las independientes z:

q =Rz (2.2)

siendo R la matriz que en cada instante cumple esa relacién. Derivando esta tltima
expresion, se obtiene la siguiente relacion en aceleraciones:

q=Rz+ Rz (2.3)
Entonces, sustituyendo esta expresion en la Ec. 2.1a, se tiene:
MR% + MRz + @, A = Q (2.4)
Premultiplicando por la matriz R" y reordenando, queda:
R'MRz + (®,R)'A = R"(Q — MRz) (2.5)
Por otro lado, si derivamos la Ec. 2.1b, se obtiene:
®,q=0 (2.6)

Y si sustituimos en esta expresion la definicion de la matriz R de la Ec. 2.2, nos
queda:
(PR)z=0 (2.7)
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Dado que z es el conjunto de coordenadas independientes del sistema, y puede
tomar por tanto un valor arbitrario, para que la ecuacién anterior se cumpla es
preciso que el producto ®4R sea nulo para cualquier valor de z:

®,R=0 (2.8)
Si sustituimos ahora este resultado en la Ec. 2.5, se obtiene:
R'MRz=R'"(Q — MR2z) (2.9)

Que se puede expresar también como:

Mz = Q (2.10)

En definitiva, se llega a un sistema de ecuaciones que tiene el tamano del nimero
de coordenadas independientes del sistema, lo cual es una ventaja con respecto a
otros métodos que producen sistemas mucho mas grandes.

No obstante, se hace preciso el cdleulo de la matriz R y el vector Rz en cada
instante. De la Ec. 2.2 se puede deducir que cada columna ¢ de la matriz R se puede
calcular como el vector q de velocidades dependientes del mecanismo cuando se da
una velocidad de valor 1 a la velocidad independiente z; y 0 al resto de velocidades
independientes. Esto supone resolver tantos problemas de velocidad como grados
de libertad tenga el sistema. Si estos problemas de velocidad se resuelven mediante
el uso del sistema de la Ec. 2.6, se puede reaprovechar la factorizacion de la matriz
(por ejemplo por Cholesky), de forma que se puede realizar una sola factorizacion,
seguida de tantas sustituciones como grados de libertad. Y en el caso del vector
Rz, de la Ec. 2.3 se deduce que se puede calcular como el vector de aceleraciones
dependientes ¢ cuando todas las aceleraciones independientes del vector z se fijan
a 0. Este problema de aceleraciones se puede resolver empleando la expresién que
resulta de derivar la Ec. 2.6, con lo que se puede volver a aprovechar la factorizacion
utilizada en el calculo anterior, ya que sélo cambia el término independiente.

2.3.2 Método semi-recursivo

Por otro lado, las formulaciones topolégicas hacen uso de coordenadas relativas,
que definen la posicion de cada cuerpo con respecto al anterior en la cadena cinemaética.
Estas formulaciones estan pensadas para aprovechar la topologia de la cadena
cinematica, utilizando algoritmos que calculen los términos cineméaticos y dinamicos
de forma eficiente mediante métodos recursivos. Esto hace de estas formulaciones
una opcién muy adecuada para mecanismos que presentan la topologia de cadenas
abiertas con muchos elementos. No obstante, las formulaciones totalmente recursivas
suelen ser complejas de implementar, y, para mecanismos pequenos, no siempre
compensan [33, 34].

La formulacion empleada en esta tesis, que se explica brevemente en este apartado,
es una formulacién semi-recursiva, descrita en detalle en [35, 36], cuyo objetivo es
aunar las ventajas de las formulaciones globales y topologicas.

El método define un doble conjunto de coordenadas, por un lado las coordenadas
relativas y, por otro, un conjunto de seis coordenadas globales por sélido (coordenadas
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de elemento). Las ecuaciones dindmicas son expresadas en términos de las coorde-
nadas de elemento, y, después, se aplica una transformacién de velocidades que lleva
a un sistema de ecuaciones en las coordenadas relativas. Este enfoque puede parecer
idéntico al de la formulacion de matriz R explicada en el apartado anterior. Sin
embargo, la diferencia en este caso es que, escogiendo unas determinadas coordenadas
de elemento y desarrollando las expresiones, se llega a una formulacion en la que las
coordenadas de elemento ya no aparecen en absoluto, y los términos cinematicos
y dinamicos pueden ser evaluados siguiendo un procedimiento recursivo. Por eso,
esta formulacion puede calificarse de semi-recursiva, porque utiliza un procedimiento
recursivo para calcular los términos cineméaticos y dindmicos pero para llegar al final
al ensamblaje y resoluciéon de un tnico sistema de tamarfo igual al niimero de grados
de libertad del sistema.

Las coordenadas de elemento utilizadas en este método son las recogidas en la
Ec. 2.11, siendo § la velocidad del punto del cuerpo que en ese instante particular
coincide con el origen del sistema inercial, y w la velocidad angular del cuerpo.

7= (2.11)

Asi, aplicando las nociones de campos de velocidades y aceleraciones del solido
rigido, puede llegarse a la conclusion de que las relaciones entre las coordenadas de
un elemento (y sus derivadas) y el siguiente en la cadena cinemaética se ajustan a las
expresiones de las Ec. 2.12, 2.13, siendo z;, z; las velocidades y aceleraciones relativas
del cuerpo 7 respecto al © — 1. Los términos b;,d; corresponden a expresiones que se
pueden obtener analiticamente para cada tipo de junta que conecte los elementos ¢ e
i— 1.

Z:="7:1+biz +d; (2.13)

Por ejemplo, para el caso de juntas esféricas y de revolucién, que son las empleadas
en esta tesis, las expresiones de los términos bi y di se recogen a continuacion. Para
el caso de juntas de revolucién:

b= (2.14)
Wi Jexi
Ti(wio1w) 2 + (Di1wim1 — ;@)
Wi W%

6x1

siendo r; el vector de posicion del punto en que se encuentra la junta, u; un vector
unitario en la direccion de la junta, Z; la velocidad del grado de libertad de la junta
(dngulo de rotacién) y w;, w,;_1 las velocidades angulares de los sélidos que conecta.
La tilde sobre una variable (~) indica su matriz dual antisimétrica.

Para el caso de juntas esféricas, con tres grados de libertad, las expresiones son:
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f‘iAiflL
b; = 2.16
{ Ai_lL }6><3 ( )

d — { (w1 A, Lz; + Ai—lLZi) + (512'—‘10:’1'—1 — W;w;)r; } (2.17)

! w;1A;_1Lz; + A;_ Lz, 61 '

siendo A;_; la matriz de rotacién del sélido ¢ — 1, y z; el vector de velocidades

de los grados de libertad de la junta esférica (z; = [ & [ 4 ]"). Para los dngulos

utilizados (dngulos de Euler a 8 v que corresponden a las rotaciones xyz en ejes
seguidores) la matriz L tiene la expresién siguiente:

cosffcosy —siny 0
L= | cosfsiny cosy 0 (2.18)
—sin 3 0 1

En cuanto a los términos dinamicos, las expresiones de las matrices de masa
M, y vector de fuerzas generalizadas Q; para cada elemento se recogen en las
Ec. 2.19, 2.20, siendo m la masa del elemento ¢, I3 la matriz identidad 3x3, g la
posicion en coordenadas globales del centro de masas del cuerpo y g su matriz dual
antisimétrica, J el tensor de inercia del elemento en unos ejes paralelos al sistema
inercial y posicionados en su centro de masas, w la velocidad angular del elemento, y
f, n las fuerzas y momentos sobre el centro de masas del elemento, en coordenadas
globales.

M, = [ mly = —mg ] (2.19)
mg J—mgg
B f —w X (wx mg)

QZ‘—{n—waw+g><(f—w><(w><mg)>} (2.20)

Dada la expresion de la Ec. 2.12, se puede definir una matriz R que relacione
el vector que recopila las coordenadas de todos los elementos con el vector de
coordenadas relativas del sistema:

Z =Rz (2.21)
Y la derivada de la expresiéon anterior resulta:
Z =Ri+ Rz (2.22)

Las ecuaciones del movimiento del sistema pueden obtenerse por aplicaciéon del
principio de los trabajos virtuales (Ec. 2.23), siendo 7 el vector con las derivadas de
las coordenadas de elemento de todo el sistema, M una matriz que contiene en su
diagonal las matrices M; de los sélidos, Q el vector que contiene a todos los Q; de
los sélidos, y Z*T los desplazamientos virtuales.

Z'T(MZ - Q) =0 (2.23)
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Si sustituimos en la Ec. 2.23 las relaciones de las Ec. 2.21, 2.22, nos queda la
expresion siguiente:

z"'[R"MRz - R'(Q - MRz)] = 0 (2.24)

Dado que las velocidades relativas z son independientes, esto nos lleva a que las
ecuaciones del movimiento del sistema son:

R'MRz - R"(Q — MRz) =0 (2.25)
Y la Ec. 2.25 puede escribirse de forma més compacta como:
Mz - Q=0 (2.26)

Ahora bien, debido a la particular eleccién que se ha hecho de las coordenadas de
elemento, la matriz R puede expresarse segun la Ec. 2.27, siendo T una matriz que
depende de la topologia y contiene matrices identidad 6x6, y R, una matriz diagonal

que recoge los elementos b;.
R =TRy (2.27)

La estructura de la matriz T puede observarse en la Figura 2.8 para un ejemplo
concreto: cada fila esta compuesta por cada una de las cadenas que conducen a
cada uno de los sélidos del sistema partiendo del sélido base, colocando matrices de
identidad 6x6 en la posicién correspondiente a cada sélido de la cadena.

De la misma manera, y basandose en la expresion de la Ec. 2.13, se descubre que
el vector Rz se construye de una forma parecida: cada fila estd formada por la suma
de los elementos d; de los sélidos de cada cadena.

Si aplicamos ahora la expresion de la Ec. 2.27 a las definiciones de las matrices
M y Q, tenemos:

M =R'MR =R, (T"MT)R, (2.28)
Q=R (Q—-MRz) =R/ (T'(Q - MRz) (2.29)

El desarrollo de estas expresiones lleva a darse cuenta de que, dada la particular
estructura de la matriz T, es posible y mucho mas eficiente, en lugar de computar
estos productos de matrices, calcular directamente los términos que componen las
matrices M y Q utilizando un algoritmo recursivo.

Esto se implement6 en una libreria de C++ desarrollada en el laboratorio, y
bautizada con el nombre de BIOLIM.

2.4 Reconstruccion del movimiento

El primer paso, antes de realizar cualquier analisis, es obtener los valores de
posiciones, velocidades y aceleraciones del modelo a partir de los datos obtenidos en
el experimento de captura de movimiento del sujeto.

La informacion cinematica del movimiento se obtuvo de las trayectorias de los
marcadores Opticos pegados al cuerpo del sujeto en los experimentos de captura de
movimiento. El nimero de marcadores 6pticos utilizados es de 37 en el caso de sujeto
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Figura 2.8: Estructura de la matriz T para un ejemplo concreto. I son matrices
de identidad 6x6. Las cadenas a cada sélido se marcan con c y los solidos con s.
z; son los grados de libertad de cada junta.

sano (puntos rojos en la Figura 2.1a), y 43 el caso de sujeto lesionado, ya que se
anaden los 3 marcadores 6pticos de cada muleta (ver Figura 2.5). El protocolo de
colocacién de los marcadores fue el descrito en [31]. Sélo se consideraron aceptables
para el estudio las pasadas en las que el sujeto pisaba correctamente dentro de las
placas de fuerza.

La posicion de los marcadores fue capturada a una frecuencia de 100 Hz por las
12 camaras infrarrojas de la sala de captura. Los datos de posiciéon fueron filtrados
utilizando un algoritmo basado en el Anélisis de Espectro Singular (SSA) [37] y las
coordenadas naturales del modelo se calcularon mediante relaciones algebraicas.

Sin embargo, los valores de estas coordenadas naturales q* no son cinematicamente
consistentes, debido a los errores en el proceso de captura y a que las articulaciones del
modelo son ideales y no son capaces de reproducir exactamente el movimiento. Por
ello se hace preciso un postproceso. En este trabajo se sigue el enfoque desarrollado
en [31].

Para asegurar la consistencia cinematica a nivel de posicién de las coordenadas
naturales, se resuelve en cada instante de tiempo un problema de optimizacion, que
permita encontrar el set de coordenadas naturales q, que sean lo mas parecidas
posible a las capturadas q*, pero cumpliendo con las restricciones que aseguran su
consistencia. Este problema de optimizacion se formula segin la Ec. 2.30, siendo W
una matriz de pesos que permite asignar diferentes pesos a las distintas coordenadas
en funcion del error esperado en cada una, y ® el vector de restricciones.

minimiza f(q) = ;(q ~-q")'W(a—-q") (2.30)

sujeto a ®(q) =0

A partir de los valores consistentes de q, es sencillo obtener un conjunto de
57 coordenadas independientes z (tantas como grados de libertad), formadas por
las coordenadas cartesianas del vector de posicién de la articulacién lumbar (J; en
la Figura 2.1b), los tres dngulos que definen la orientacién global del sélido base
(pelvis) y los 17 conjuntos de 3 dngulos que definen la orientacién de cada cuerpo
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con respecto al anterior. Los valores de estas coordenadas se pueden obtener a
partir del valor de las coordenadas naturales mediante la resolucion de un problema
de posicion (Ec. 2.1b). Después, la historia de cada una de estas coordenadas se
aproxima mediante curvas B-spline, que se diferencian después para obtener las
correspondientes historias de velocidades y aceleraciones independientes (z,%). En
[31] se pueden encontrar més detalles acerca del tratamiento de los datos capturados.

2.5 Analisis de marcha mediante dinamica inversa

Una vez que se tienen las posiciones de las coordenadas independientes z y sus
derivadas z,Z, puede aplicarse la formulacion explicada en el apartado 2.3.1 para
realizar un analisis dindamico inverso. Asi, el vector de fuerzas aplicadas sobre las
coordenadas independientes puede obtenerse como:

Qn =Mz —Q (2.31)

No obstante, la Ec. 2.31 proporciona las reacciones externas globales, como aplicadas
sobre las tres coordenadas cartesianas de la articulacion lumbar y las tres rotaciones
que definen la posicién de ese sélido con respecto al sistema inercial. En el caso de
simple apoyo, es sencillo trasladar esas reacciones externas a los pies; sin embargo,
en el caso de doble apoyo, se produce una indeterminacion, no sabiendo qué parte
de las reacciones externas corresponden a cada apoyo.

Para solucionar esta indeterminacién, un buen sistema es utilizar los datos de
fuerza en los pies medidos mediante las placas de fuerza utilizadas en los experimentos
de captura. Gracias a esas medidas, se puede establecer una ley de reparto [38], de
forma que las fuerzas que se consideran aplicadas en cada pie tengan una buena
correlacion con las fuerzas medidas. Si ademas la marcha es asistida con muletas,
serd preciso tener también una medida de la fuerza que reciben las muletas por parte
del suelo, de ahi la necesidad de las muletas instrumentadas en los experimentos.
Notese que no se puede omitir el reparto y utilizar directamente los valores de fuerzas
medidos por las placas (y muletas), ya que la resultante de las reacciones externas
proporcionada por el analisis dinamico inverso no coincide con la resultante fruto de
la suma de las reacciones medidas, esto es, no son dindmicamente consistentes. Esto
se produce por los errores en las medidas y en el proceso de captura.

Aplicando el principio de los trabajos virtuales, este método de reparto se puede
formular también, siguiendo el enfoque de [31], como un problema de optimizacién
para cada instante, en el que se trata de obtener unos valores de las reacciones
externas (G) que sean lo més parecidas posible a las medidas, con la restriccion de
que sean dinamicamente consistentes:

12018

; wi(Gj = G)° (2.32)

N —

minimiza g(G) =

<

sujeto a B'G = Q,,

siendo G; cada una de las componentes de las 12 o 18 reacciones externas (tres fuerzas
y tres momentos por cada pie, mas tres fuerzas en la punta de cada muleta en el caso
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de marcha asistida) y G su valor medido por las placas o muletas instrumentadas,
w; un factor de peso para cada componente, y B una matriz de transformacién de
velocidades que cumple la relacion:

4 =Bz (2.33)

estando formado el vector a por la velocidad del punto de aplicacion de las fuerzas
de contacto y velocidad angular de cada pie, y por las velocidades de los puntos de
aplicacion de las fuerzas en las puntas de las muletas en caso de haberlas. Cada
columna j de la matriz B se puede obtener como el resultado del vector a cuando se
da a la velocidad de la coordenada independiente Z; un valor 1 y 0 al resto.

Notese que el método expuesto asume que todo el error en la consistencia dinamica
esta del lado de las medidas de fuerza, mientras que el movimiento (z, z, Z) se asume
como correcto y no sufre modificaciéon en este proceso.

2.6 Analisis de marcha mediante control é6ptimo

Existen otras alternativas para asegurar la consistencia dinamica del movimiento
con las fuerzas medidas. Una de ellas es mediante el planteamiento de un problema
de control 6éptimo.

El control éptimo es un problema de optimizacion en el que las variables, en lugar
de valores discretos, son funciones continuas en el tiempo [39]. El control éptimo es
una herramienta muy 1til, pero es computacionalmente muy pesado, ya que requiere
para su resolucién la transcripcion del problema original a uno de programaciéon no
lineal (NLP) discreto de gran tamano y, en funciéon de la complejidad del problema,
puede presentar dificultades de convergencia.

En este apartado, se plantea un problema de control é6ptimo que permita encontrar
un movimiento que sea lo mas parecido posible al de referencia pero dindmicamente
consistente con las medidas de fuerza de que se dispone.

Aunque el enfoque propio de un problema de control 6ptimo seria plantearlo con
las ecuaciones del movimiento como ecuaciones de estado, en dinamica directa, aqui
se usa un esquema planteado en dinamica inversa, porque resulta mucho mas sencillo
alcanzar la convergencia.

El planteamiento del problema fue el siguiente: los estados fueron las posiciones
y velocidades (z,z), de los 57 grados de libertad del modelo (formados por las tres
coordenadas cartesianas de la articulacién lumbar, los tres angulos globales que
definen la orientaciéon del solido base, y los 17 conjuntos de 3 angulos que definen
la orientacién de los demés sélidos). Los controles fueron las aceleraciones de los
grados de libertad (z) y los 51 (17x3) pares articulares (7). No se incluyen las tres
fuerzas y tres momentos externos sobre el sélido base, pues el sujeto no tiene control
sobre ellos. La funcién objetivo a minimizar fue la integral en el tiempo durante un
ciclo de marcha completo de las diferencias al cuadrado entre posiciones, velocidades
y aceleraciones y las de referencia, mas las diferencias al cuadrado entre los pares
articulares y los obtenidos mediante el andlisis dindmico inverso antes descrito.
Las ecuaciones de estado fueron en este caso triviales, ya que las aceleraciones se
incluyen como controles. La consistencia dindmica se impuso como una restriccion de
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camino (que ha de cumplirse en todo instante), forzando a que los pares articulares
coincidieran con los del analisis dinamico inverso del nuevo movimiento obtenido,
y a que la resultante de fuerzas y momentos externos sobre el sélido base medidos
por las placas de fuerza y muletas coincidiera con las fuerzas y momentos externos
obtenidos del andlisis dinamico inverso del nuevo movimiento obtenido.

Notese que este esquema de dindmica inversa aumenta el tamafio del problema,
ya que obliga a que las aceleraciones se incluyan como controles pero, como se ha
dicho, demuestra ser mucho méas robusto que la alternativa de dinamica directa, que
presenta con frecuencia problemas de convergencia.

En definitiva, el problema de control 6ptimo queda formulado como:

min /tf((z — 2.+ (2 —2,) + (2 —2,)> + (T — QP™)?)dt

sa: y=4%21.1=]. ecuaciones de estado (2.34)

|fext _ QIDe:vt| <€

restricciones de camino
|7_ _ QIDart’ <€

siendo z,, z,,Z, las posiciones, velocidades y aceleraciones de referencia de los
grados de libertad, obtenidas mediante la metodologia del apartado 2.4, y la derivada
de los estados, f** la resultante de las fuerzas y momentos externos medidas por
placas y muletas trasladadas al s6lido base, T los pares articulares, QP los pares
articulares de referencia (obtenidos por andlisis dindmico inverso utilizando las
posiciones, velocidades y aceleraciones de referencia). € es un valor muy pequeno
(1 x 107%). Al conjunto de restricciones se pueden afiadir también limites en los
valores maximos y minimos que pueden tener los estados y controles.

El vector QP representa el resultado del andlisis dindmico inverso realizado
sobre las nuevas posiciones, velocidades y aceleraciones obtenidas, y se divide en dos
partes: la parte correspondiente a las fuerzas externas sobre el sélido base, Q/P¢: y
la parte correspondiente a los pares articulares, Q'”%*. Aplicando las ecuaciones
del movimiento proporcionadas por la formulaciéon de matriz R desarrollada en el
apartado 2.3.1, la expresion para este vector es la siguiente:

QP — gjﬁj ~R'TMR-R"(Q-MRz)=Mz—Q  (2.35)

La resolucién de este problema conduce a unas posiciones, velocidades y acelera-
ciones dindmicamente consistentes con las fuerzas externas aplicadas. Noétese que, en
este caso, al contrario que en el anterior, lo que se considera como correcto son las
fuerzas medidas, y todo el error se asume en el proceso de captura y determinacion
de posiciones, velocidades y aceleraciones. Dado que en este caso se consideran como
correctas las fuerzas medidas, no es necesario resolver un problema de reparto. No
obstante, es necesario volver a recalcular los pares articulares teniendo en cuenta la
posicién correcta de los puntos de aplicacion de las fuerzas externas, que no es el
solido base, sino los pies y las muletas en su caso.

Para la resolucion del problema de control éptimo se utilizé el software comercial
GPOPS-II [40], que utiliza como método de transcripcién una colocacién directa
mediante cuadratura ortogonal de Legendre-Gauss-Radau. Para la resolucion del
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problema de programacion no lineal (NLP) resultante, el software utilizado es IPOPT,
un software libre que implementa un método de punto interior [41].

Para el caso de sujeto sano tridimensional del apartado 2.1.1, la Figura 2.9 muestra
el resultado de las fuerzas residuales sobre el sélido base (diferencia entre las fuerzas
externas medidas por placas trasladadas al sélido base y las fuerzas externas sobre el
sélido base computadas por anélisis dindmico inverso) para el movimiento resultado
del problema de control 6ptimo y para el movimiento original de referencia. Puede
observarse que para el nuevo movimiento las fuerzas residuales son practicamente
nulas, mientras que para el movimiento original eran muy altas. Y, sin embargo,
gracias a la funcién objetivo utilizada, el nuevo movimiento no es muy diferente al
original, como se puede observar en la Figura 2.10.

F F F
150 x 60 Y 200 z
100 40 150
Z, 100
50 20 50
0 50 100 0 50 100 0O 50 100
M M M
30 x 30 Y 6 z
= 20 20 4
~
Z 10 M 10 9
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0 50 100 0 50 100 O 50 100

% ciclo de marcha

Figura 2.9: Fuerzas residuales antes (negro) y después (gris) de la solucién del
problema de control 6ptimo. Las lineas grises son casi cero, por debajo de la
tolerancia que se le marcase al optimizador.

2.6.1 Derivadas numericas vs. analiticas

Para resolver un problema de control éptimo, se precisa obtener la primera y
segunda derivadas de la funcién objetivo y de las restricciones (que pueden incluir las
ecuaciones de movimiento en forma diferencial) con respecto a los estados, controles
y variables de disefio [39].

Es habitual obtener las primeras derivadas numéricamente por medio de fér-
mulas de diferencias finitas, y estimar la Hessiana para evitar el calculo de las
segundas derivadas, que puede ser muy pesado computacionalmente. Otras opciones
son obtener las expresiones simbolicas de las derivadas o emplear diferenciacién
automatica.

En este apartado se compara la diferencia en tiempo de calculo, para el problema
de control 6ptimo del apartado anterior, entre obtener las primeras derivadas mediante
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Figura 2.10: Movimiento original (negro) y resultado del problema de control
6ptimo (gris), para tres instantes de tiempo del ciclo de marcha.

diferenciacion nimerica o mediante las expresiones analiticas. Las segundas derivadas
se omiten en ambos casos, empleandose un método de estimacién de la matriz
Hessiana.

Para el problema planteado en el apartado anterior, las derivadas de las ecuaciones
de estado y las derivadas respecto a los pares articulares son triviales. La mayor
dificultad reside en las derivadas de la Ec. 2.35, que incluye los términos de las
ecuaciones del movimiento con respecto a los estados, z,z y controles, z.

A continuacion, se reproduce la Ec. 2.35 indicando sus dependencias, y se hace
un primer desarrollo de sus derivadas:

Q:p = R'(z)MR(2)z — R (2) (Q(z,2) - MR(z,2)z) (2.36)
6<§ZID - (a;{ZTMR RTM%R> a;{T(Q MRz) - R' (83(3 Ma@r})
(2.37)
a(gz”’ =R" @3 - M%f: - MR) (2.38)
8222117 R'MR (2.39)

El desarrollo analitico de cada uno de los términos en derivadas parciales que
aparecen en estas ecuaciones conduce a expresiones de gran complejidad, que se
pueden encontrar en detalle en [42].

Este desarrollo se encuentra implementado en la libreria multicuerpo MBSLIM
[43], escrita en FORTRAN, realizada en el Laboratorio de Ingenierfa Mecénica.
Como algoritmos de diferenciacion numérica, se prueban los que se encuentran ya
disponibles en el software con el que se resuelve el problema de control 6ptimo
(GPOPS-II).

La Tabla 2.1 recoge los resultados de tiempos de resolucién del problema de
control 6ptimo para la primera malla (que es igual en todos los casos, antes de los
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2. Modelos humanos y formulaciones multicuerpo para el analisis de
marcha

refinados de malla automaticos que efecttia el programa). Puede observarse que el
uso de derivadas analiticas reduce el tiempo de cdlculo en un 70% sobre la solucién
con diferencias centrales.

2.6.2 Meétodo global vs. semi-recursivo

Existe también la opcion de sustituir la formulacién de matriz R por la formulacion
semi-recursiva explicada en el apartado 2.3.2, que tiene la ventaja de ser especialmente
eficiente para mecanismos de cadena abierta y pocos elementos.

La Tabla 2.1 recoge también los resultados de tiempo utilizando la formulacién
semi-recursiva. Puede observarse que el uso de la formulacién semi-recursiva reduce
casi en un factor de 9 el tiempo de calculo, y sin necesidad de calcular analiticamente
las derivadas.

.. Método de . Tiempo Tlerr.1p0 Valf),r
Formulacién . Iteraciones por iter. funcién
derivadas total (s) .
(s) objetivo
. Diferencias
(11\\/[/Igtsr11_‘zﬂ\l;}) centrales dispersas 16 399 24.94 1.084 x 10~2
(GPOPS-II)
Diferencias
Matriz R adelantadas _o
(MBSLIM) disperaas 18 225 125 1.14 x 10
(GPOPS-II)
(11\\44;2511\1}) &r};é{‘fﬁs) 17 123 7.24 1.033 x 103
Semi- Diferencias
recursiva centrales dispersas 16 45 2.81 1.093 x 102
(BIOLIM) (GPOPS-II)

Tabla 2.1: Comparacién de tiempos para el problema de control ptimo (primera
malla) con distintas formulaciones y métodos de derivadas. Entre paréntesis los
paquetes de software que implementan cada método.

Estos resultados sugieren que si se implementasen también las derivadas analiticas
de la formulacién semi-recursiva, podria esperarse una gran eficiencia en el calculo.

2.7 Discusién y conclusiones

En este capitulo se han presentado una serie de modelos biomecénicos multicuerpo,
planos y tridimensionales, pensados para el andlisis de marcha de sujetos sanos, y de
lesionados medulares que precisan de dispositivos asistivos para caminar.

Asimismo, se han presentado dos formulaciones multicuerpo que se pueden
emplear con estos sistemas, una global, més general; y otra especialmente eficiente
en el caso de mecanismos de cadena abierta con pocos elementos, como suelen ser
los sistemas biomecanicos.

Ademas, se han resumido brevemente los problemas de reconstrucciéon del movi-
miento grabado y analisis dindmico inverso, y se ha desarrollado en detalle una
estrategia para realizar el andlisis de marcha mediante métodos de control 6éptimo,
evaluando la posibilidad de aliviar la pesadez computacional de este método mediante
el uso de derivadas analiticas, y comparando la eficiencia de las dos formulaciones
presentadas. La conclusion es que el control 6ptimo puede ser una herramienta muy
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2.7 Discusién y conclusiones

interesante para su aplicacién a problemas biomecanicos, pero el tiempo de calculo
que precisa hace que sea especialmente relevante prestar atencion a la eficiencia.
En este sentido, se demuestra que la formulacién semi-recursiva presentada es muy
conveniente para este tipo de problemas, asi como el uso de derivadas analiticas.

45






Capitulo 3

Analisis dinamico directo de la
marcha

El analisis de marcha se suele efectuar mediante dinamica inversa. Sin embargo,
la dindmica directa puede ser ventajosa cuando se desciende al nivel muscular, ya
que permite que las ecuaciones de contraccion y activacion muscular sean integradas
junto con el movimiento, proporcionando asi una mejor consistencia dinamica, o, en
el estudio de marcha asistida, permite la estimacion de las fuerzas de interaccion
entre el sujeto y los dispositivos asistivos incluso en el caso en que la captura de
movimiento no proporcione suficiente resolucion para distinguir los movimientos de
segmentos corporales y dispositivos unidos a ellos.

Los métodos basados en técnicas de control parecen ser la elecciéon mas natural
para llevar a cabo el analisis mediante dindmica directa de un movimiento de marcha
adquirido, pero existen distintas opciones a la hora de su aplicacién. Este capitulo
explora algunas de estas opciones para marcha sana y asistida a nivel esquelético, y
concluye que la alternativa mas adecuada es el CTC (Computed Torque Control)
utilizando todos los grados de libertad del sujeto. Sin embargo, también se ha
investigado la alternativa infractuada, més problematica, que parece estar conectada
con otros retos como la prediccion del movimiento de marcha humana, o la simulacién
de la marcha de robots humanoides.

Los resultados de este capitulo se obtuvieron empleando la formulacion de matriz
R del apartado 2.3.1. No obstante, todos los métodos que en él se explican son
también directamente aplicables si se prefiere utilizar la formulacién semi-recursiva
del apartado 2.3.2.

En los siguientes apartados se explican los distintos métodos investigados, dis-
tinguiendo entre los completamente actuados (3.1) y los infractuados (3.2), y se
presentan resultados de su aplicacion al modelo 3D de sujeto sano descrito en el
apartado 2.1.1. En el caso infractuado se discute también el empleo de un modelo
de contacto pie-suelo, aplicAndose primero al modelo plano del apartado 2.1.2 vy,
posteriormente, al caso 3D. Finalmente, en el apartado 3.3 se muestran resultados
de la aplicacion de estos métodos al andlisis de la marcha en sujetos lesionados que
precisan de dispositivos asistivos como muletas y értesis para caminar, probando
distintas modelizaciones de estos dispositivos, y poniendo de relieve la viabilidad
de los métodos para la determinacion de las fuerzas de contacto entre sujeto y
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

dispositivo mediante una validacién experimental realizada en el Laboratorio de
Ingenieria Mecanica (3.3.3).

3.1 Sistemas completamente actuados

El primer enfoque para llevar a cabo un andlisis dindmico directo del movimiento
adquirido consistio en el uso de controladores para seguir la trayectoria de todos los
grados de libertad del sistema. Esto implica asumir que existen actuadores no sélo a
nivel de las articulaciones, que seria lo realista, sino también en los seis grados de
libertad del sélido base (en el caso 3D), lo que obviamente no se corresponde con la
realidad. De hecho, estas actuaciones externas vienen de las reacciones con el suelo,
que no se modelizan en este enfoque.

Las ecuaciones del movimiento en coordenadas independientes que se presentaron
en la Ec. 2.10 se vuelven a escribir aqui:

siendo Q, el vector de actuaciones proporcionadas por los controladores y Q, el
vector de las restantes fuerzas generalizadas.
Tres métodos fueron considerados en este primer enfoque.

3.1.1 Sistema con prealimentacion

En este primer método, los actuadores asociados a los grados de libertad del
sistema introducen las reacciones externas y pares articulares previamente calculados
por dindmica inversa (Q, = Q,,). Idealmente, la solucién deberia ser coincidente con
el movimiento original adquirido pero, como se indica en la bibliografia [29], no es
asi, debido al caracter inestable de la marcha humana y a los errores de integracion.
Inicialmente, se utiliz6 un paso de tiempo de 10 ms para el anélisis dindmico directo,
pero la simulacién era completamente inestable. Por ello, el paso de tiempo fue
reducido a 1 ms. Dado que el analisis dindmico inverso se habia realizado a 100 Hz,
fue necesario generar puntos adicionales, ajustando curvas spline a los datos para
poder evaluarlas en los puntos intermedios. Usando el paso de tiempo de 1 ms, el
analisis dindmico directo pudo reproducir el movimiento hasta el 90% del ciclo de
marcha, divergiendo a partir de ese punto.

3.1.2 Control PD con prealimentacion

El segundo método consistié en introducir las mismas actuaciones que en el
caso anterior, pero incluyendo ahora un control proporcional-derivativo (PD) de las
reacciones externas y los pares articulares, para seguir el movimiento adquirido y
evitar inestabilidades. Las actuaciones proporcionadas en este caso corresponden asi
a la siguiente ecuacion:

Qu = Qun + Kp(zrey — 2) + Kp(2,ep — 2) (3.2)

donde z,.f,z,.s son los vectores que contienen los valores medidos de las coordenadas
independientes y sus derivadas, referencia para los controladores, y z, z los vectores
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3.1 Sistemas completamente actuados

que contienen los valores actuales de las coordenadas independientes y sus derivadas.
Las ganancias de los controladores se recogen en las matrices diagonales Kp y Kp,
y sus valores (kp; y kp;) fueron ajustados por prueba y error. Los valores de las
ganancias para cada grado de libertad del sistema se muestran en la Tabla 3.1 como
funciones de dos parametros basicos, kp v kp, v las masas de los segmentos corporales
correspondientes, m;.

kp =350,kp =1 | kpi/m; | kpi/my

Traslacién de T kp kp
la articulacién Y 6kp kp
lumbar z 8kp 8kp

Rotacién del sélido 7 | 0.009kp | 0.003kp

Tabla 3.1: Ganancias de los controladores PD.

Como ocurria con el primer método, si se utiliza un paso de tiempo de 10 ms, la
simulacién es completamente inestable. Sin embargo, con un paso de tiempo de 1
ms, el andlisis dindmico directo es capaz de reproducir todo el movimiento, aunque
los resultados son muy sensibles a los valores seleccionados para las ganancias de
los controladores. Las discrepancias entre los valores medidos y calculados para este
método estdn en el orden de 107" m para las coordenadas traslacionales (z,y, 2z de
la articulaciéon lumbar), 107> rad para las coordenadas angulares, 1072 N para las
componentes de fuerza de las reacciones del suelo, y 1074 Nm para las componentes
de momento de las reacciones del suelo y para los pares articulares.

3.1.3 Método CTC (Computed Torque Control)

El tercer método consiste en utilizar sélo, como entrada al andlisis dinamico
directo, la actuacién proporcionada por el método denominado Computed Torque
Control (CTC). Las senales de referencia de los controladores son las posiciones,
velocidades y aceleraciones medidas de las coordenadas independientes, y la expresion
de la actuacion del controlador es la recogida en la Ec. 3.3, donde Cp y Cp son
matrices diagonales que contienen las ganancias cp; y ¢p;, asociadas a cada coordenada
independiente.

Qu =M [Zer + Cp(2res — 2) + Cp(Zrey — 2)] — Qr (3.3)

Como se explica en [44], la dindmica del error de este método de control estd
representada por un sistema de ecuaciones diferenciales de segundo orden, siendo Cp y
Cp los coeficientes de la parte proporcional y de la primera derivada, respectivamente.
Asi, imponiendo la relacion de la Ec. 3.4 entre las ganancias asociadas a una
determinada coordenada, se obtiene amortiguamiento critico, de forma que sélo hay
que ajustar un valor de ganancia para cada coordenada. En este caso, los valores

ajustados fueron los cp;.
Cp; = 2\/Cpi (34)

Al contrario que el control PD, este método demuestra ser muy robusto con
respecto a las ganancias seleccionadas, de forma que se puede dar el mismo valor
a todos los elementos de Cp, puesto que cada controlador es afectado por su
correspondiente inercia, como se observa en la Ec. 3.3. Se probaron valores de las
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

ganancias de Cp en un rango entre 10~ y 10, produciendo siempre simulaciones
estables.

En este caso, el método es capaz de completar la simulaciéon incluso con un paso
de tiempo de 10 ms, lo que representa una confirmaciéon adicional de su robustez.
Aunque con ese paso de tiempo los errores en posicién fueron pequenos, los errores
en fuerza/momento fueron notables.

Sin embargo, estableciendo el paso de tiempo en 1 ms los resultados fueron
excelentes. Por ejemplo, para un valor de los elementos cp; de 103, los errores fueron
del orden de 107% m para las coordenadas traslacionales (x,v, 2 de la articulacién
lumbar), 10~ rad para las coordenadas angulares, 1 N para las componentes de
fuerza de las reacciones del suelo, y 107! Nm para las componentes de momento de
las reacciones del suelo y para los pares articulares. Estos errores son mayores que
los proporcionados por el método anterior, pero pueden ser reducidos incrementando
el valor de las ganancias. Sin embargo, a medida que se aumenta el valor de las
ganancias, aparece algo de ruido en la solucion.

3.2 Sistemas infractuados

Como se comenté anteriormente, el cuerpo humano no posee actuadores que
gobiernen los grados de libertad del sélido base. Por lo tanto, en esta seccion
se da un nuevo paso hacia la realidad, asumiendo que puede haber actuacién en
las articulaciones, pero no en el sélido base. Desde un punto de vista mecanico,
esto significa que ahora el sistema se considera infractuado. Los controladores que
gobiernan los actuadores tienen que seguir un determinado niimero de referencias,
que pueden ser trayectorias, fuerzas, una combinacién de ambas u otras magnitudes.
En lo que sigue, se describe un enfoque parecido al CTC para sistemas infractuados
[45, 46, 47], que proporciona las actuaciones de los controladores como funcién de
las mencionadas referencias.

3.2.1 Meétodo para sistemas infractuados

Para empezar, se parte de las ecuaciones del movimiento, que se vuelven a repro-
ducir por claridad en la Ec. 3.5, donde Q,, es el vector de actuaciones proporcionadas
por los controladores, y Q, es el vector de las restantes fuerzas generalizadas.

Dado que ahora el nimero de controladores es menor que el de grados de libertad
del sistema, la Ec. 3.5 se reescribe como:

Mz = Bu + Q, (3.6)

donde u es el vector de actuaciones, que es proyectado en el espacio de coordenadas
independientes a través de la matriz de proyeccién B.

Las referencias requeridas, agrupadas en el vector y de la Ec. 3.7, se consideran
como funciones de las coordenadas (como, por ejemplo, las trayectorias de puntos
del modelo), y1, o funciones de las coordenadas y sus primeras derivadas (como, por
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3.2 Sistemas infractuados

ejemplo, las fuerzas de reaccién con el suelo producidas por un modelo de contacto),

Va.
y:{ y1(z) } (37)

y2(Z7 Z)

Diferenciando la Ec. 3.7 con respecto al tiempo (dos veces para y; y una para
y2), y sustituyendo entonces z de la Ec. 3.6, se llega a la expresion de la Ec. 3.8.

p- (500 - (B w0} - [R]e [B)e- ,

= Az+D%=Az+DM (Bu+Q,)
De esta forma, se puede despejar el vector de actuaciones u:
u= (DM 'B)"'(y - Az - DM 'Q,) (3.9)

Ahora, si llamamos P = DM™'B, y considerando que se introduce retroali-
mentacién (feedback) de las referencias, resulta la expresién de la Ec. 3.10, en la
que el superindice ref indica los valores deseados de las referencias, diferentes de los
actuales (sin superindice), y Cp,Cp y Kp son matrices diagonales que contienen las
ganancias asociadas a cada referencia.

. ref . T@f _x 7”ef _ — —
u= P—l ({ Y1 + C-Dr(e}fll y1>rj;‘ CP(yl yl) } — Az — DM—IQT> (310)
vo o +Kp(yy? —y2)

Si el nimero de referencias es igual al de actuadores, la matriz P es cuadrada, y
las actuaciones requeridas se pueden calcular mediante la Ec. 3.10. Si el niimero de
referencias es mayor que el de actuadores, las referencias solo se pueden satisfacer en
un sentido de minimos cuadrados, siendo el sistema de ecuaciones el de la Ec. 3.11,
donde W es una matriz de pesos diagonal, que asigna mas peso a las referencias méas
relevantes.

yrel + CD(yqef —vi)+ CP(ygef —¥y1)

u = (PTWP) 'PTW ({ Y1 o } — Az DM‘lQr>
( ) V57 + Kp(ys! —y2)

(3.11)

3.2.2 Reacciones externas de analisis dinamico inverso

Dado que la actuaciéon se realiza solo en las articulaciones, las reacciones externas
deben ser proporcionadas por un modelo de contacto pie-suelo que las evaltie durante
la simulacién como funciones de la posicion y velocidad de los pies. Sin embargo, este
enfoque es un reto dificil, ya que las discrepancias entre las reacciones proporcionadas
por el modelo de contacto y las reales pueden ser substanciales, comprometiendo la
estabilidad del control.

Por lo tanto, para empezar a atacar el problema de una forma mas factible, las
reacciones externas obtenidas del analisis dindmico inverso se introdujeron en los pies.
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

Las actuaciones fueron las correspondientes a los 51 grados de libertad asociados
a las articulaciones del modelo, y las referencias las correspondientes coordenadas
angulares, esto es, actuaciones y referencias afectan a las mismas coordenadas del
modelo. Los valores de todas las ganancias en la matriz Cp de la Ec. 3.10 fueron
fijadas a 10%, mientras que los valores en la matriz Cp se obtuvieron aplicando la
Ec. 3.4, dando un valor de 63.24. Dado que las referencias eran coordenadas, sélo la
parte superior de la Ec. 3.10 fue necesaria.

Con un paso de tiempo de 10 ms, la simulacién fall6. No obstante, con un
paso de tiempo de 1 ms, la simulacion funcioné bien. Los errores RMS fueron de
6.09 x 10~ m para las coordenadas traslacionales (z,y, z de la articulacién lumbar),
8.87 x 10 *rad para las coordenadas angulares, y 1.5 x 1072 Nm para los pares
articulares (los errores en las reacciones externas no tienen sentido en este caso, ya
que son impuestas).

3.2.3 Reacciones externas de analisis dinamico inverso con
perturbacion

Para dar un paso més y tener en cuenta las discrepancias que se van a introducir
cuando se utilice un modelo de contacto, se anadié una perturbacién a las reacciones
externas obtenidas del analisis dinamico inverso. La perturbaciéon consistié en una
fuerza constante de 1 N aplicada en la articulaciéon lumbar del modelo 3D en la
direccién longitudinal positiva (coordenada x), que representa aproximadamente un
1% del total de la fuerza longitudinal.

Con esta configuracién, se repitié en primer lugar el mismo analisis del apartado
anterior. La simulacién pudo realizarse con un paso de tiempo de 1 ms, llevando a
errores RMS por debajo de 1 x 1073 rad en las referencias. Dado que el movimiento
del sélido base no se consideraba como referencia, la perturbacion tuvo el efecto de
acelerar el movimiento longitudinal de la pelvis con respecto al movimiento adquirido.
En la Figura 3.1 izquierda, se puede observar que el error en esta magnitud crece
con el tiempo, dado que esta variable no era una referencia de control, y el modelo
perturbado adelanta a nivel de cadera al no perturbado. Sin embargo, el error en,
por ejemplo, el angulo de flexion entre pelvis y tronco se mantuvo pequeno, como
consecuencia de ser ésta una referencia del control.

Después, la coordenada z de la articulacion lumbar se incluyo en la lista de
referencias de control pero, para mantener el mismo nimero de referencias que
actuaciones, el angulo de flexion entre pelvis y tronco fue quitado de la lista. Una vez
mas, la simulacion pudo completarse con un paso de tiempo de 1 ms, produciendo
errores RMS por debajo de 1 x 1073 m o rad con los valores de referencia. Esto
significd que el movimiento longitudinal de la articulaciéon lumbar pasé a reproducirse
correctamente, dado que habia sido incluida como una referencia de control. Sin
embargo, el angulo de flexion entre la pelvis y el tronco experiment6 una divergencia,
como resultado de no haber sido considerada en la lista de referencias de control.
Este comportamiento se puede observar en la Figura 3.1 derecha.
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3.2 Sistemas infractuados

Figura 3.1: Posturas del modelo al final de la simulacién sin control sobre la
coordenada longitudinal de la articulacién lumbar (izquierda), y, en el caso de
sustituir, en la lista de referencias de control, el angulo de flexién entre pelvis y
tronco por la coordenada longitudinal de la articulacién lumbar (derecha). En
ambos casos, las dos imagenes superpuestas corresponden al mismo instante
temporal, siendo la semi-transparente el movimiento sin perturbacion.

3.2.4 Reacciones externas mediante modelo de contacto

En este apartado, se consideré un modelo de contacto en la interfaz entre pie
y suelo para generar las reacciones externas. Para el modelo de contacto se suelen
utilizar dos enfoques: un modelo de fuerza o un modelo basado en restricciones. Si
se escoge un modelo de fuerza, el sistema es ciertamente infractuado, y se deben
utilizar métodos de control adecuados a ese tipo de sistemas, encarando el problema
de la naturaleza inestable del movimiento de marcha. Si se selecciona un modelo
de restricciones buscando tener un sistema totalmente actuado, se deben imponer
las restricciones de contacto en los pies de forma alternativa (perturbando asi la
continuidad del movimiento de marcha), y el impacto en el apoyo del pie debe ser
resuelto de alguna forma. Por ello, en este trabajo se ha utilizado un modelo de
fuerza, porque parece mas consistente con la realidad.

El primer problema que debe ser afrontado en el caso de usar un modelo de fuerza
es la seleccion del modelo de contacto, de la forma de los elementos de contacto, de su
posicion y de los parametros de contacto. Una forma o localizacion insuficientemente
buena de los elementos de contacto en los pies pueden llevar a que se produzcan
grandes fuerzas de contacto que hagan fallar la simulacion. Por lo tanto, un método de
optimizacién para seleccionar las mencionadas caracteristicas del modelo de contacto,
similar al propuesto en [38], es necesario como una fase de pre-proceso, previa al
analisis dinamico directo, para asegurar fuerzas de contacto razonables durante la
simulacion.

Dada la dificultad del objetivo perseguido en este apartado, se intentd primero en
el modelo 2D del apartado 2.1.2, para el que se probaron ademas distintas opciones
en la eleccion de las referencias y sus correspondientes pesos. Después, partiendo de
las observaciones realizadas sobre el modelo 2D, se probo la mejor estrategia en el
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

caso 3D.

3.2.4.1 Modelo plano de sujeto sano

En esta seccion se utiliza el modelo plano descrito en el apartado 2.1.2. Se
recuerda aqui que el vector z de 14 coordenadas independientes que fue seleccionado
para este modelo esta formado por las dos coordenadas cartesianas de la cadera y el
angulo entre el eje vertical y el tronco (tres grados de libertad del sélido base), junto
con los 11 angulos relativos ilustrados en la Figura 2.2 derecha, con lo que resulta el
siguiente vector de coordenadas independientes:

7zl = { Ty Ys Qp Qp Qo Q3 Qq Q5 Qg Qp Qg Qg Q1 Q1] } (3.12)

En cuanto al modelo de contacto pie-suelo, se utilizé el modelo volumétrico
no lineal propuesto en [48], para el que las fuerzas normal y tangencial se definen
conforme a la Ec. 3.13, en las que V es el volumen de interpenetracion, kj es
la pseudo-rigidez hiper-volumétrica, h es un exponente que depende de la rigidez
volumétrica y las propiedades geométricas, a;, es la rigidez del suelo multiplicada por
el amortiguamiento, v., y v son las velocidades normal y tangencial en el centroide
del volumen deformado, respectivamente, ji5 es el coeficiente de friccién asintético, y
v, un factor de forma.

(3.13)

fn = th" -+ ahvvcn
ft — —/,l,fa,rctan(vct/vé:‘)fn

Se tomaron de [48] valores de los pardmetros h, ps y vs, mientras que los valores
para kj v aj fueron obtenidos por prueba y error, teniendo en cuenta que en el caso
2D se trabaja con areas de interpenetracion en lugar de voliimenes. Los valores de
todos los parametros se listan en la Tabla 3.2.

kp[N/m3P] [ h[=] | an[Ns/m3] | pr[=] | vs[m/s]
10° 0.79 2 x 106 0.34 0.034

Tabla 3.2: Pardametros del modelo de contacto pie-suelo para el caso 2D.

El pre-proceso de optimizacion sigue el siguiente procedimiento. Para cada pie,
se defini6 un sistema de referencia local (Z,y), como se observa en la Figura 3.2,
con origen en el tobillo y el eje & horizontal en la posicién de apoyo. Después. se
definieron 10 puntos igualmente espaciados a lo largo del eje  abarcando toda la
longitud del pie. Las coordenadas y de estos puntos se utilizaron como variables de
optimizacién, para determinar unas curvas spline que definieran la forma de los pies.

La funcién objetivo a minimizar era la discrepancia entre las historias de las
reacciones con el suelo medidas y las proporcionadas por el modelo de contacto
cuando se impone al pie el mismo movimiento grabado. Las fuerzas normales y
tangenciales, asi como el momento resultante, fueron consideradas en la funcién
objetivo, escalando el momento por un factor de 100 para equilibrar el peso de las
tres componentes. Se utilizé el algoritmo genético ga de MATLAB, que no necesita
una solucién inicial, y las formas de los pies resultantes se muestran en la Figura 3.3.
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3.2 Sistemas infractuados
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Figura 3.2: Ejes locales del pie en 2D y puntos para la generacién de las splines.
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Figura 3.3: Forma de los pies para el modelo 2D obtenidas mediante el proceso
de optimizacién.

Una vez que el modelo se definié completamente, se aplicaron las formulaciones
para sistemas infractuados desarrolladas en el apartado 3.2.1. Los valores de todas
las ganancias de la matriz Cp de la Ec. 3.10 y 3.11 se fijaron a 103, mientras que las
correspondientes a la matriz Cp se impusieron utilizando la relacion de la Ec. 3.4,
resultando en un valor de 63.25; todos los valores en la matriz Kp se fijaron a 10,
En todos los casos, las simulaciones se realizaron utilizando un paso de tiempo fijo
de 1 ms.

Se investigaron varias alternativas en la seleccién de las referencias, buscando
aquella que proporcionase la mejor fidelidad entre el movimiento del andlisis dindmico
directo y el grabado. Aqui se describen las opciones mas representativas.

La primera estrategia probada (caso 1) fue definir tantas referencias como actu-
adores, esto es, 11, escogiendo como referencias algin conjunto de 11 coordenadas
del vector z definido en la Ec. 3.12. Las referencias seleccionadas fueron los angulos
relativos de las articulaciones, mientras que las tres coordenadas del solido base
(tronco) se dejaron libres. Para calcular las actuaciones se utilizé la parte superior
de la Ec. 3.10.

La segunda estrategia probada (caso 2) fue definir més referencias que actuadores,
escogiendo como referencias las 14 coordenadas del vector z definido en la Ec. 3.12.
Para calcular las actuaciones se utilizo la parte superior de la Ec. 3.11. En este caso,
era necesario seleccionar unos pesos para las referencias, y construir asi la matriz de
pesos W. Se escogié para todos los pesos un valor de 1 (se probaron también otros
valores, pero apenas se apreciaron diferencias).

La tercera estrategia probada (caso 3) fue tomar més referencias que actuadores,
como en el caso 2, pero escogiendo como referencias las 14 coordenadas del vector z
definido en la Ec. 3.12 mas las tres componentes de las reacciones del suelo (fuerzas
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

normal, tangencial y momento) en cada pie, esto es, 6 componentes de las reacciones
del suelo, haciendo un total de 20 referencias. Por tanto, esta vez fue necesaria la
Ec. 3.11 completa para calcular las actuaciones. En este caso, también fue necesario
definir la matriz de pesos W: se dio un peso de 1 a las referencias cinematicas, un
peso de 1072 a las referencias de reacciones de fuerza normal, y un peso de 1072 a
las referencias de reacciones tangencial y momento, de forma que las 20 referencias
tuvieran un orden de magnitud similar.

Los errores RMS entre el movimiento grabado y el resultado del andlisis dindmico
directo (casos 1, 2 y 3) se presentan en la Tabla 3.3.

RMSE Caso 1 Caso 2 Caso 3
Coordenadas traslacionales (m) 102 9.7x 1073 | 7.79 x 1072
Coordenadas angulares (rad) 3.2x 1073 | 27 x 1073 0.6
Fuerzas de reaccién (N) 163.99 164.66 139.36
Momento de reaccién (Nm) 32.83 32.97 38.55
Pares articulares (Nm) 27.09 27.14 288.82

Tabla 3.3: RMSE de los andlisis dindmicos directos respecto al movimiento
adquirido.

A continuacién se presentan resultados mas detallados. La Figura 3.4 muestra
las historias de las tres coordenadas del sélido base (tronco) y el dngulo de la cadera

derecha, para los tres casos estudiados, y los compara con el resultado del andlisis
dindmico inverso, tomado como referencia.

xy (m) ys (m) @ (rad)
1 : 1.05 05 .
1t : ol
T
0.95 f i
ook
0.9 /\A} i
A
0.85 f
0.8 i ':
0.75 | 21
0.7 : 25 _—
0 50 100 0 50 100 0 50

100

% ciclo de marcha

Figura 3.4: Coordenadas del s6lido base (tronco) y 4ngulo de la cadera derecha,
obtenidos con diferentes estrategias de control (caso 1, sélido; caso 2, puntos;

caso 3, rayas) frente a la referencia (analisis dindmico inverso, gris sélido). Las
graficas de los casos 1 y 2 son casi coincidentes

La Figura 3.5 recoge las historias de la fuerza normal de contacto con el suelo
del pie izquierdo en los tres casos estudiados, y las compara con el resultado del
analisis dindmico inverso, tomado como referencia. Notese que el ciclo de marcha
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Figura 3.5: Fuerza normal de contacto pie-suelo en el caso plano. Las gréaficas
de los casos 1 y 2 son casi coincidentes.

comienza con el despegue del pie izquierdo, y termina con el siguiente despegue del
pie izquierdo.

En las ultimas dos Figuras, puede observarse que los casos 1 y 2 proporcionan
una buena correlaciéon en el movimiento, aunque se pueden apreciar algunos picos
en las reacciones con el suelo. Por contra, el caso 3 proporciona una correlacion
excelente de las reacciones con el suelo, al precio de quedarse muy lejos de seguir el
movimiento y haciendo caer finalmente al modelo. Por tanto, los mejores resultados
de movimiento se consiguen cuando las reacciones con el suelo no se incluyen como
referencias.

Para dar una idea mas clara de la marcha obtenida, la Figura 3.6 compara el
movimiento resultante del caso 2 con el adquirido. Mirando la Figura 3.6 podria
pensarse que la discrepancia entre la simulacién y el movimiento adquirido se debe
a la existencia de deslizamiento en los pies, lo que llevo a la implementacion de un
modelo de contacto "stick-slip". Sin embargo, los resultados fueron similares.

3.2.4.2 Modelo tridimensional de un sujeto sano

En este apartado se aplica la mejor estrategia encontrada para el caso plano al
modelo tridimensional de sujeto sano descrito en el apartado 2.1.1. Se recuerda que
el vector de 57 coordenadas independientes z que se seleccioné para este modelo esta
formado por las tres coordenadas cartesianas de la articulacién lumbar mas los 18
conjuntos de 3 angulos que definen la orientacién de los sélidos (Figura 2.1).

El modelo de contacto pie-suelo utilizado es el mismo que para el caso 2D (Ec.
3.13), con la diferencia de que en este caso las formas de los pies son superficies
spline tridimensionales.

El pre-proceso de optimizacién para determinar la forma de los pies es también
analogo al del caso 2D. Las splines se generaron para una matriz de 7x3 puntos,
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

Figura 3.6: Movimiento para el caso 2 (negro) frente a la referencia (andlisis
dindmico inverso, gris).

cuyas coordenadas z fueron optimizadas. Sin embargo, en el caso 3D fue muy dificil
obtener unas formas de los pies que consiguiesen un comportamiento estable de la
simulacion en dinamica directa: pequenas diferencias en la forma de los pies producen
comportamientos totalmente distintos, que provocan desviaciones en los momentos
o diferencias en los puntos de apoyo de los pies que hacen caer al modelo. Por lo
tanto, fue necesario un pequeiio ajuste a mano por prueba y error de los resultados
de la optimizacién para obtener al final un comportamiento estable de la simulacion
en dindmica directa. La Figura 3.7 muestra las formas de los pies obtenidos, y la
matriz de puntos que los generan.

0.08

0,05 ]

01

0.05

Figura 3.7: Forma de los pies con splines 3D para el pie derecho (derecha) y el
izquierdo (izquierda)

La estrategia adoptada fue la que proporcioné mejor seguimiento del movimiento
en el caso 2D, esto es, definir méas referencias que actuaciones, escogiendo como
referencias las 57 coordenadas del vector z. Para calcular las actuaciones durante la
simulacion se utilizé la parte superior de la Ec. 3.11, asignando a las ganancias de la
matriz Cp un valor de 103, y obteniendo las ganancias de la matriz Cp por aplicaciéon
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3.3 Aplicacion a la marcha asistida

de la Ec. 3.4, que proporciona un valor de 63.25. Todos los pesos necesarios para
construir la matriz W se fijaron a 1. El paso de tiempo utilizado para la simulacion
fue de 1 ms.

Como se puede observar en la Figura 3.8, hay grandes discrepancias entre las
reacciones con el suelo generadas mediante el andlisis dindmico directo y las obtenidas
del andlisis dindmico inverso. A pesar de esto, los controladores son capaces de seguir
el movimiento adquirido sin caer durante un ciclo de marcha completo, con errores
RMS de 0.0476 m para las coordenadas traslacionales (z, y, z de la articulacién
lumbar), 0.0117 rad para las coordenadas angulares, 110.84 N para las componentes
de fuerza de la reaccién externa resultante, 14.08 Nm para las componentes de
momento de la reacciéon externa resultante, y 14.66 Nm para los pares articulares.
Notese que las discrepancias crecen con el tiempo, siendo mayores para el pie izquierdo,
que es el segundo en tocar el suelo.

Fy (N) Fx (N) Fz(N) Fx (N) Fy (N) Fz(N)
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Figura 3.8: Comparacion de las reacciones de contacto (fuerzas y momentos)
obtenidos del andlisis dindmico directo (negro) y del anélisis dindmico inverso
(gris) para el pie derecho (derecha) y pie izquierdo (izquierda).

En la Figura 3.9, se compara la historia de la fuerza normal de contacto para el
pie izquierdo del caso 2D con la del mismo pie en el caso 3D. Dado que el experimento
es el mismo, esta comparacion da una idea de como la diferente modelizacion afecta
al resultado.

La Figura 3.10 muestra la comparaciéon entre el movimiento obtenido mediante el
analisis dindmico directo y el adquirido.

3.3 Aplicaciéon a la marcha asistida

Los enfoques descritos previamente se aplicaron también al andlisis de la marcha
de un sujeto lesionado medular, asistido por ortesis y muletas. El sujeto fue una
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha
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Figura 3.9: Historia de la fuerza de contacto normal en el pie izquierdo propor-
cionada por el analisis dindmico directo (negro) y por el inverso (gris) para el
modelo 2D (izquierda) y el 3D (derecha).

Figura 3.10: Posturas del modelo al principio (izquierda), a la mitad (centro) y
al final (derecha) en el anédlisis dindmico directo comparado con el movimiento
adquirido. En los tres casos, las dos imagenes superpuestas corresponden
al mismo instante temporal, siendo la semi-transparente la correspondiente
al movimiento adquirido. También pueden observarse las formas de los pies
empleadas.
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3.3 Aplicacion a la marcha asistida

mujer adulta de 41 anos de edad, 65 kg y 1.52 m de altura con una lesién en la
vértebra tordcica 11 (T11), cuyo modelo se explic en el apartado 2.2.1. El ciclo de
marcha se define entre el despegue del pie derecho y el siguiente despegue del pie
derecho.

Ademas, se realizd una validacion experimental de la capacidad del método de
analisis dinamico directo para estimar las fuerzas de interaccion entre el sujeto y la
ortesis. Para esta validacion se utilizo el modelo que se explica en el apartado 2.2.2
de sujeto lesionado unilateral (varén, 49 anos, 82 kg, 1.90 m de altura, asistido por
muletas y una Ortesis en su pierna izquierda). El ciclo de marcha se define en este
caso entre el contacto inicial del pie derecho y el siguiente contacto inicial del pie
derecho.

3.3.1 Modelo de oOrtesis embebidas en los miembros inferi-
ores

Se considera primero la opcién de considerar las ortesis como embebidas en los
miembros inferiores del sujeto, con el modelo del apartado 2.2.1.1, y se obtienen
resultados aplicando métodos completamente actuados e infractuados.

3.3.1.1 Sistema completamente actuado

Como método completamente actuado se aplicé el algoritmo CTC explicado en
el apartado 3.1.3, que define controladores asociados a todos los grados de libertad
del modelo.

Para calcular las actuaciones requeridas durante la simulacion se utilizo la Ec. 3.3,
asignando a las ganancias de la matriz Cp un valor de 10%, y obteniendo las ganancias
de la matriz Cp por aplicaciéon de la Ec. 3.4, resultando un valor de 63.25. La
simulacién se realizé con un paso de tiempo de 1 ms.

Los resultados obtenidos muestran los mismos niveles de exactitud que los
obtenidos para el sujeto sano en el apartado 3.1.3.

La Figura 3.11 recoge los pares a nivel de rodilla y tobillo ejercidos por el contro-
lador y los elementos pasivos, y compara su suma con los pares totales obtenidos
mediante el analisis dindmico inverso: las graficas de ambas magnitudes son indistin-
guibles.

3.3.1.2 Sistema infractuado

El enfoque alternativo para llevar a cabo el analisis dindmico directo del movi-
miento adquirido es usar controladores actuando solo en las articulaciones, y no en
el s6lido base, considerando asi el sistema como infractuado como se explicé en el
apartado 3.2. Este enfoque implica definir modelos de contacto para los cuerpos que
interactian con el medio, es decir, los pies del sujeto y las muletas.

Dado que esta marcha asistida es mas estable que la marcha sana, debido al
efecto estabilizador de las muletas, se pudo utilizar un modelo de contacto pie-suelo
mas sencillo. Se usé un conjunto de cuatro esferas (una en los dedos del pie y tres en
el pie, que son sélidos distintos en el modelo), con el modelo de contacto normal de
Hunt-Crossley y el modelo de contacto tangencial propuesto en [49]. Los parametros
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Figura 3.11: Pares en la pierna derecha: a nivel de rodilla (izquierda), y nivel
de tobillo (derecha). Par ejercido por la értesis (linea de puntos), par ejercido
por el controlador (guiones), par total (suma de los dos anteriores, negro sélido),
y par obtenido del andlisis dindmico inverso (referencia, gris sélido). Las lineas
negra y gris son coincidentes.

del modelo (para cada esfera: radio, coordenadas locales del centro y parametros del
modelo de contacto), se obtuvieron por optimizacién utilizando el algoritmo ga de
MATLAB, de acuerdo con la metodologia propuesta en [38].

En cuanto al contacto entre las muletas y el suelo, se modelizé con una esfera
en la punta de la muleta, con el modelo de contacto normal presentado en [50] y
el modelo de contacto tangencial propuesto en [49]. Los pardmetros del modelo de
contacto se obtuvieron por optimizacién, utilizando el algoritmo ga de MATLAB,
siguiendo la metodologia propuesta en [38].

En cuanto al control, la estrategia utilizada fue la misma aplicada en la marcha del
sujeto sano 3D del apartado 3.2.4.2; esto es, definir més referencias que actuaciones,
escogiendo como referencias las 57 coordenadas independientes del vector z. Por
lo tanto, se utilizo la parte superior de la Ec. 3.11 para calcular las actuaciones,
asignando a las ganancias de la matriz Cp un valor de 10° y obteniendo las ganancias
de la matriz Cp por aplicacion de la Ec. 3.4, resultando un valor de 63.25. Todos los
pesos necesarios para construir la matriz W se fijaron a 1. La simulacién se realizo
con un paso de tiempo de 1 ms.

Al contrario de lo que sucedia con el sujeto sano, en este caso los modelos de con-
tacto pie-suelo y muleta-suelo obtenidos mediante el procedimiento de optimizacion
fueron directamente utilizables en el anélisis dinamico directo, proporcionando un
buen seguimiento de la trayectoria sin necesidad de ningtin ajuste manual, debido a la
naturaleza més estable de la marcha del sujeto lesionado por los contactos adicionales
que suponen las muletas y el diferente estilo de marcha.

No obstante, como se puede ver en la Figura 3.12, se producen notables discrep-
ancias entre las reacciones con el suelo generadas por el analisis dinamico directo
y las obtenidas del andlisis dindmico inverso. A pesar de esto, los controladores
consiguen seguir la trayectoria grabada sin caer, como se ilustra en la Figura 3.13,
con errores RMS de 0.017 m para las coordenadas traslacionales (z, y, z de la
articulacién lumbar), 4.1 x 1073 rad para las coordenadas angulares, 46.03 N para
las componentes de fuerza de la reaccidon externa resultante, 11.08 Nm para las
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Figura 3.12: Comparacién de las reacciones con el suelo (fuerzas y momentos)
obtenidas por andlisis dindmico directo (negro) y por andlisis dindmico inverso
(gris) para el pie derecho (derecha) y para el pie izquierdo (izquierda).

componentes de momento de la reaccién externa resultante, y 16.57 Nm para los
pares articulares.

La Figura 3.14 muestra los pares a nivel de rodilla y tobillo ejercidos por el
controlador y los elementos pasivos, y compara su suma con los pares totales obtenidos
del andlisis dinamico inverso. Al contrario de lo que ocurria en el apartado 3.3.1.1,
totalmente actuado, ahora los pares totales presentan discrepancias significativas con
sus respectivas referencias.

3.3.2 Modelo de o6rtesis como mecanismo independiente

Se investiga ahora la posibilidad de considerar las ortesis como mecanismos
independientes, unidos al sujeto por elementos de fuerza, conforme al modelo del
apartado 2.2.1.2, lo que puede resultar muy util de cara a calcular las fuerzas de
interaccién entre los dispositivos y el sujeto, y se obtienen resultados aplicando
métodos completamente actuados e infractuados.

3.3.2.1 Sistema completamente actuado

Como método completamente actuado se aplica una vez més el CTC. Sin embargo,
nétese que aqui se excluye el control sobre los nuevos grados de libertad introducidos
por las ortesis como mecanismos independientes. Para calcular las actuaciones, se
utilizo la expresion de la Ec. 3.3, pero limitada en este caso a los grados de libertad
del sujeto, asignando a las ganancias los mismos valores que en apartados anteriores.
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

Figura 3.13: Posturas del modelo al principio (izquierda), a la mitad (centro)
y al final (derecha) del andlisis dindmico directo comparado con el movimiento
adquirido. En los tres casos, las dos imagenes superpuestas corresponden al
mismo instante temporal, siendo la semi-transparente la correspondiente al

movimiento adquirido.
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Figura 3.14: Pares en la pierna derecha: a nivel de rodilla (izquierda), y a nivel
de tobillo (derecha). Par ejercido por la 6rtesis (linea de puntos), par ejercido
por el controlador (guiones), par total (suma de los dos anteriores, negro sélido),
y par obtenido del andlisis dindmico inverso (referencia, gris sélido).
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3.3 Aplicacion a la marcha asistida

La simulaciéon se llevo a cabo con un paso de tiempo de 1 ms.

Los resultados obtenidos son muy similares a los obtenidos para el caso en que
las értesis se modelizaban como embebidas en las piernas del sujeto (3.3.1.1). Sin
embargo, este enfoque permite ahora calcular las historias de las desalineaciones y
fuerzas de interaccién entre segmentos corporales y Ortesis.

La Figura 3.15 muestra las historias de los pares ejercidos por la értesis derecha
a nivel de rodilla y de tobillo. Se puede observar que la suma de los pares ejercidos
por la oOrtesis y el controlador no se corresponde exactamente con el obtenido por
el analisis dinamico inverso para el modelo con o6rtesis embebidas en las piernas,
al contrario de lo que sucedia en el apartado 3.3.1.1, dado que ahora puede existir
desalineamiento entre la pierna y la drtesis.

% ciclo de marcha % ciclo de marcha

Figura 3.15: Pares en la pierna derecha: a nivel de rodilla (izquierda), y a nivel
de tobillo (derecha). Par ejercido por la 6rtesis (linea de puntos), par ejercido
por el controlador (guiones), par total (suma de los dos anteriores, negro sélido),
y par obtenido del andlisis dindmico inverso (referencia, gris sélido).

La Figura 3.16 muestra las historias de los desalineamientos y las fuerzas de
interaccion entre los segmentos corporales y las ortesis, a nivel de rodilla y de cadera.
Se puede observar que son notablemente mayores en el lado izquierdo, indicando
una fuerte asimetria en la marcha, que se puede comprobar de hecho observando
atentamente como camina el sujeto.

3.3.2.2 Sistema infractuado

El segundo enfoque para realizar el analisis dindmico directo fue considerar el
sistema como infractuado, esto es, con controladores actuando sélo en las articula-
ciones del sujeto, pero no en el sélido base. Igual que antes, los grados de libertad
de las oOrtesis se dejan sin control.

Los modelos de contacto empleados para los pies del sujeto y las muletas son
los mismos utilizados en el apartado 3.3.1.2, donde las értesis se modelizaban como
embebidas.

La estrategia de control fue también la misma utilizada en la secciéon 3.3.1.2,
esto es, definir mas referencias que actuaciones, escogiendo como referencias las 57
coordenadas independientes del vector z. De esta forma, se utilizé la parte superior
de la Ec. 3.11 para calcular las actuaciones, asignando a las ganancias y a los pesos
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha
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Figura 3.16: Desalineamiento értesis-pierna (izquierda) y fuerza de interaccién
(derecha): a nivel de cadera izquierda (sélida), cadera derecha (puntos), rodilla
izquierda (trazos), rodilla derecha (trazo-punto). Las zonas grises corresponden
a las fases de balanceo de los pies derecho (primero) e izquierdo.

los mismos valores que en apartados anteriores. El paso de tiempo utilizado fue de 1
ms.

Igual que en el caso de oOrtesis embebidas, el modelo de contacto pie-suelo y
muleta-suelo obtenido por optimizacion fue directamente utilizable en el analisis
dindmico directo. Y, otra vez, se encontraron diferencias notables entre las reacciones
con el suelo generadas en el analisis dindmico directo y las obtenidas en el andlisis
dindmico inverso, como puede apreciarse en la Figura 3.17.

A pesar de ello, los controladores son capaces de seguir el movimiento grabado
sin que se produzca la caida, como ilustra la Figura 3.18, con errores RMS de 0.023
m para las coordenadas traslacionales (z, y, z de la articulacién lumbar), 5.2 x 1073
rad para las coordenadas angulares, 43.38 N para las componentes de fuerza de
la reaccién externa resultante, 11.12 Nm para las componentes de momento de la
reaccion externa resultante, y 27.24 Nm para los pares articulares.

La Figura 3.19 muestra las historias de los pares ejercidos por la értesis derecha
a nivel de rodilla y de tobillo. Mientras que los resultados a nivel de tobillo son muy
similares a los obtenidos en el apartado anterior, aunque con un poco mas de ruido,
el par ejercido por el controlador presenta valores mas extremos a nivel de rodilla,
lo que se traslada al par total. Y una vez mas, la suma de los pares ejercidos por
ortesis y controlador no coinciden con los obtenidos del anélisis dindmico inverso
para el modelo con oOrtesis embebidas en las piernas debido al desalineamiento que
puede existir entre pierna y ortesis.

La Figura 3.20 muestra las historias de los desalineamientos y las fuerzas de
interaccién entre segmentos corporales y oOrtesis, a nivel de cadera y de rodilla. Se
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Figura 3.17: Comparacién de las reacciones con el suelo (fuerzas y momentos)
obtenidas por andlisis dindmico directo (negro) y por andlisis dindmico inverso
(gris) para el pie derecho (derecha) y el pie izquierdo (izquierda).

Figura 3.18: Posturas del modelo al principio (izquierda), a la mitad (centro),
y al final (derecha) del andlisis dindmico directo comparado con el movimiento
adquirido. En los tres casos, las dos imagenes superpuestas corresponden al
mismo instante temporal, siendo la semi-transparente la correspondiente al
movimiento adquirido.

67



3. Andlisis dinamico directo de la marcha
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Figura 3.19: Pares en la pierna derecha: a nivel de rodilla (izquierda), y nivel
de tobillo (derecha). Par ejercido por la értesis (linea de puntos), par ejercido
por el controlador (guiones), par total (suma de los dos anteriores, negro sélido),
y par obtenido del andlisis dindmico inverso (referencia, gris sélido).

puede observar que las graficas son muy similares a las obtenidas en el apartado
anterior.

3.3.3 Validacién experimental

La validacion experimental se realizd para el modelo de sujeto lesionado unilat-
eral que se explica en el apartado 2.2.2, considerando la 6rtesis como mecanismo
independiente.

El experimento realizado fue el siguiente: la ortesis activa que portaba el sujeto fue
equipada con una célula de carga formada por dos galgas extensométricas colocadas
en la cara anterior y posterior del elemento de la értesis colocado sobre el motor,
para poder medir asi el momento flector aplicado en ese punto. En este experimento,
el motor de la értesis se bloqued, para que la értesis se comportase como pasiva. Las
células de carga se calibraron en un experimento previo, utilizando distintas cargas
conocidas.

El andlisis dindamico directo se realizdé con la estrategia del apartado 3.3.2.1,
totalmente actuado con mecanismo independiente para la értesis, y con un paso de
tiempo de 1 ms. La disponibilidad de las medidas experimentales de la célula de
carga permitié ajustar los parametros del contacto en el modelo. Asi, la Figura 3.21
muestra la comparacion entre el valor del par obtenido en la célula de carga y el
obtenido del analisis dinamico directo con los parametros de contacto calibrados. El
error RMS entre las dos curvas es de 2.83 Nm.

3.4 Discusién y conclusiones

En los apartados anteriores se ha acometido el analisis dinamico directo de la
marcha humana a nivel esquelético mediante métodos de control: primero utilizando
una actuacion en todos los grados de libertad del modelo, con tres métodos de control
diferentes; después como un sistema infractuado, probando distintas estrategias en
la seleccion de las trayectorias a seguir y en la forma de incluir las reacciones con el
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Figura 3.20: Desalineamiento 6rtesis-pierna (izquierda) y fuerza de interaccién
(derecha): a nivel de cadera izquierda (sélida), cadera derecha (puntos), rodilla
izquierda (trazos), rodilla derecha (trazo-punto). Las zonas grises corresponden
a las fases de balanceo de los pies derecho (primero) e izquierdo.
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Figura 3.21: Comparacién entre el momento flector medido por la célula de

carga y el calculado por anélisis dindmico directo.
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3. Andlisis dinamico directo de la marcha

suelo; y, por ultimo, estos dos enfoques se probaron también en el caso de marcha
asistida por ortesis y muletas, con dos opciones para la modelizacion de las ortesis.
Los resultados mas relevantes se recogen en la Tabla 3.4.

. RMS RMS RMS RMS RMS
Tipo d coord fuerzas mom ares
de Actuacién Notas control coord. ’ ’ par
marcha trans. ang. reac. reac. artic.

m] | frad] | [N | [N/m] | [N/m]
actuaciones dindmica | ¢ ) fallo fallo fallo fallo
total inversa
sano Control PD le-7 le-5 le-2 le-4 le-4
CTC le-6 le-4 1e0 le-1 le-1
Infractuado con reac.
infract. ext. de din. inversa Ge-4 8e-4 0 0 le-3
Infractuado con
modelo de contacto de-2 Le-2 le2 lel lel
CTC con 6rtesis
total embebidas le-6 le-4 1e0 le-1 le-1
asistido QTC con f)rtes1s le-6 lod 1¢0 Tl le-l
independientes
Infractuado con ortesis
infract. embebidas le-2 de-3 del lel lel
Infrs.ictuado C.on Ortesis 96-2 56.3 Jol lel %1
independientes

Tabla 3.4: Resumen de resultados. Los valores RMS estan expresados con una
sola cifra significativa para simplificar.

De los resultados obtenidos, se puede concluir que el CTC es un método tutil
para llevar a cabo el andlisis dindmico directo a nivel esquelético de un movimiento
adquirido, ya que proporciona un gran nivel de exactitud tanto en el movimiento
como en las reacciones exteriores, y no requiere casi ningun esfuerzo para ajustar los
valores de las ganancias. Aunque, aparentemente, el enfoque no tiene ventajas sobre
un analisis dindmico inverso, se puede explotar al descender al nivel muscular, ya
que en ese caso la integracion simultanea de las ecuaciones de movimiento y las de
activacion y contraccion muscular proporciona una mejor consistencia dinamica que
el enfoque de dindmica inversa.

Con respecto a la estrategia de control, la actuaciéon en todos los grados de
libertad demostré comportarse mucho mejor que el sistema infractuado, aunque el
caso del sistema infractuado introduciendo las reacciones externas calculadas por
dindmica inversa también funcioné bien. Cuando las reacciones externas vienen de
un modelo de contacto, se puede obtener una exactitud razonable en el seguimiento
de las trayectorias, pero a nivel de fuerzas aparecen errores elevados. Encontrar
un modelo de contacto que proporcione un buen comportamiento demostrd ser
muy probleméatico. Es cierto que sélo se ha probado una estrategia de control
infractuado, con diferentes configuraciones; quiza existen otras alternativas que
puedan ser mas exitosas: la exploracion de los métodos mas recientes de control para
robots humanoides o personajes virtuales podria ser interesante en este sentido.

La aplicacién mas interesante del andlisis dinamico directo a nivel esquelético
de una marcha grabada es quiza la estimacion de la interaccién entre los segmentos
corporales del sujeto y los dispositivos asistivos, que dificilmente puede obtenerse
de un andlisis dindmico inverso cuando la captura de movimiento no proporciona
suficiente resolucion para distinguir los movimientos de ambos. En ese sentido, se
ha demostrado experimentalmente que este método puede proporcionar una buena
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3.4 Discusién y conclusiones

estimacién de las fuerzas de interaccion.
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Capitulo 4

Modelo de cabeza-cuello para
simulaciéon de impacto balistico

En este capitulo se describe un modelo multicuerpo del conjunto cabeza-cuello
para la simulacion de impactos balisticos en la cabeza con casco protector, que toma
como punto de partida el modelo de Bruijn et al. [25], basado a su vez en el modelo
de la tesis de van der Horst [23] y de Jager [22], desarrollados para la simulacién del
fendomeno de latigazo cervical.

En el modelo presentado aqui, las estructuras 6seas se consideran solidos rigidos;
y se incluyen modelos de fuerza para todos los tejidos blandos y contactos que
intervienen. Los parametros de entrada de la simulacion son los perfiles de fuerza
sobre el craneo que produce un impacto de bala en un casco protector, que han sido
medidos y simulados en distintas publicaciones [26, 51].

4.1 Modelo de cabeza-cuello

En este modelo multicuerpo de cabeza-cuello, la cabeza y las vértebras se mod-
elizan como sélidos rigidos, mientras que el resto de elementos y tejidos (discos
intervertebrales, articulaciones facetarias, ligamentos y misculos) se modelizan como
elementos de fuerza sin masa. La masa de estos elementos se tiene en cuenta como
agregada a la de los huesos, para simplificar.

El modelo comprende sélo las vértebras cervicales y la cabeza, por lo que se
considera fija la primera vértebra tordcica (T1), asi como el resto de la columna
vertebral, costillas, etc. Los sélidos rigidos del modelo son, por tanto, las siete
vértebras cervicales (C7 a C3, el axis C2 y el atlas C1), y la cabeza (CO0).

Y se incluyen ademas los siguientes elementos de fuerza:

e 6 discos intervertebrales en los espacios entre las vértebras T1 a C2.
e 76 musculos.
e 82 ligamentos.

e 16 contactos en las articulaciones facetarias de todos los elementos entre T1 y
la cabeza, mas 8 contactos entre las apoéfisis espinosas de las vértebras, mas 1
contacto entre el atlas y el diente del axis.
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4. Modelo de cabeza-cuello para simulacién de impacto balistico

Las coordenadas utilizadas son relativas, esto es, la posicion de cada vértebra se
expresa como tres traslaciones y tres rotaciones con respecto a la vértebra anterior.
No se restringe, por tanto, ninguno de los 6 grados de libertad de cada so6lido rigido,
por lo que el modelo consta de 48 grados de libertad (8 sélidos méviles x 6 grados
de libertad cada uno).

En los siguientes subapartados se detallan los criterios y datos utilizados para la
definicién de cada uno de los elementos del modelo.

4.1.1 Huesos

Los huesos se modelizan como sélidos rigidos. En este modelo se incluyen ocho
solidos méviles, como se aprecia en la Figura 4.1:

e 5 vértebras cervicales (C7, C6, C5, C4, C3).
e El axis (C2).
e El atlas (C1).

e La cabeza (CO0).

Figura 4.1: Sdlidos rigidos del modelo. Los sélidos méviles se muestran con-
torneados, con un punto marcando el origen de coordenadas de cada uno.
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4.1 Modelo de cabeza-cuello

La cabeza esta formada por muchos huesos unidos, pero se considera como un
unico soélido rigido. No se tiene en cuenta, por tanto, la movilidad de la mandibula.
Y tampoco se incluye en este modelo el hueso hioides, que sirve de apoyo a distintos
miusculos. Los musculos que se fijan en este hueso se consideran fijados a la cabeza,
a modo de aproximacion.

El posicionamiento de los ejes en cada sélido rigido, las posiciones iniciales de las
vértebras y sus propiedades masicas, se adaptaron de la tesis doctoral de van der
Horst [23].

La posiciéon de los ejes puede observarse en la Figura 4.2. La posiciéon y orientacion
del sistema de coordenadas de cada vértebra se define como tres traslaciones (z,y, 2)
y tres rotaciones (¢, ¢y, ¢,) sucesivas sobre el sistema de coordenadas de la vértebra
anterior, que se corresponden con los movimientos de rotacion lateral, extension-
flexion, y rotacion axial, respectivamente.

Figura 4.2: Vértebra C4, en la que se muestra el sistema de ejes utilizados. El
punto g representa el centro de gravedad de la vértebra.

La posicion y orientacion de las vértebras para el instante inicial, asi como sus
propiedades maésicas, se pueden consultar en la Tabla 4.1. La geometria detallada de
las vértebras cervicales y la cabeza se obtuvo de un modelo 3D realista del esqueleto
humano realizado en Blender y disponible online. A los solidos de ese modelo se les
aplicé después un factor de escalado, para que coincidiesen con las dimensiones de
una persona de la estatura del sujeto utilizado en la tesis de van der Horst (1.70 m).

momentos origen del posicion del

de sistema de centro de

inercia coordenadas masas
cuerpo | nombre | masa Tox [ Iy [ I.. [ Is- T [ z by 9z [ g-
n® kg kg.cm2 mm rad mm

1 T1 - - - - - 0.0 0.0 0.0 - -
2 Cc7 0.22 2.2 2.2 4.3 - 0.0 18.0 0.363 -8.2 0.0
3 C6 0.24 2.4 2.4 4.7 - 0.0 17.5 -0.09 -8.3 0.0
4 Ch 0.23 2.3 2.3 4.5 - 0.0 17.0 | -0.0975 | —8.1 0.0
5 C4 0.23 2.3 2.3 4.4 - -3.0 | 16.5 -0.082 -7.9 0.0
6 C3 0.24 2.4 2.4 4.6 - -3.0 | 16.5 -0.09 -7.8 0.0
7 C2 0.25 2.5 2.5 4.8 - -3.0 | 18.0 0.0 7.7 0.0
8 C1 0.22 2.2 2.2 4.2 - -2.0 | 18.5 0.0 7.7 0.0
9 Co 4.69 181.0 | 236.0 | 173.0 | 71.0 | 0.0 | 17.0 0.0 27.0 | 43.0

Tabla 4.1: Propiedades masicas de los solidos del modelo, posiciones de los
centros de masas y posiciones iniciales (las y de los origenes de coordenadas de

los sélidos son todas 0, por lo que no se incluyen). Adaptado de van der Horst
[23].
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4. Modelo de cabeza-cuello para simulacion de impacto balistico

4.1.2 Discos intervertebrales

Los discos intervertebrales son unos complejos tejidos fibrocartilaginosos, que
sirven de almohadilla entre las vértebras, para evitar el contacto directo entre ellas y
soportar las fuerzas de compresion.

Estan compuestos por dos partes: un ntucleo pulposo, en el centro, hecho de
fibras suspendidas en una sustancia gelatinosa; y un anillo fibroso externo, hecho
de varias capas de distintos tipos de coldgeno. El anillo fibroso contiene al niicleo
gelatinoso, de forma que éste puede cumplir su funcién de amortiguador de las
actividades del cuerpo, distribuyendo uniformemente la fuerza de forma que se eviten
concentraciones de tensiones que serian daninas.

La modelizacién de los discos intervertebrales supone un reto, debido a su
comportamiento no lineal y no isotrépico. Los modelos que mejor aproximan este
comportamiento son los de elementos finitos, pero resultan complejos de integrar en
la simulacién multicuerpo [52] y pesados computacionalmente.

Por eso, en este trabajo se ha preferido utilizar las expresiones no lineales prop-
uestas por Camacho et al. [53], muy utilizadas en la literatura [54, 24, 23] para
el comportamiento en extension-flexion de los discos. Mientras que, en el resto de
traslaciones y rotaciones, se asume un modelo de resorte-amortiguador lineal, usando
para los coeficientes de rigidez y amortiguamiento los mismos valores propuestos por
van der Horst [23]. Estos datos pueden consultarse en la Tabla 4.2. Nétese que se
definen valores distintos de los coeficientes en funcién del signo del desplazamiento.

La Ec. 4.1 recoge las expresiones para las fuerzas y momentos producidos por
el disco en funciéon de las coordenadas de los seis grados de libertad que definen
la posiciéon de cada vértebra respecto a la anterior. Notese que se considera que
las fuerzas estan desacopladas, es decir, que la fuerza horizontal sélo depende del
desplazamiento horizontal, etc.

F.(z) = ki(x— ) + &

Fy(?/) = ky(y — o) + ¢y

F.(z2) = k.(z—2) +c2 (4.1)
Mx(¢az) = k¢x(¢x - (bxo) + Cd)x@m ’
My(¢y) = A(PO%0) —1) +ch0,

Mz((lﬁz) = kqﬁz(‘bz - (bz()) + Cd)z(bz

4.1.3 Ligamentos

Los ligamentos son tejidos fibrosos muy firmes y elasticos que conectan unos
huesos con otros. Su funcién es la unién y estabilizacion de las estructuras dseas,
especialmente en el caso de las articulaciones, donde permiten los movimientos
anatémicamente normales y previenen los anormales o excesivos que producirian
lesiones tales como luxaciones.

A menudo, los ligamentos son elementos muy extensos, pero se suelen modelizar
como elementos lineales para simplificar. Por ejemplo, en este trabajo los ligamentos
capsulares facetarios se modelizan como tres pequefios ligamentos lineales.

Los ligamentos so6lo resisten cargas a traccion, y tienen un comportamiento no
lineal, presentando muy poca rigidez para deformaciones pequenas y mucha a medida

76



4.1 Modelo de cabeza-cuello

disco
prop. unid. T1-C7 C7-C6 C6-Cbh C5-C4 C4-C3 C3-C2
k— N/m 50000 50000 50000 50000 50000 50000
k+ N/m 62000 62000 62000 62000 62000 62000
k., — N/m 73000 73000 73000 73000 73000 73000
ky+ [N/m] 73000 73000 73000 73000 73000 73000
k,— N/m 973600 829700 800200 784600 765300 637500
k,+ N/m 82200 69000 68000 66800 69800 63500
Ky~ N/m 0.33 0.33 0.33 0.33 0.33 0.33
koot | [N/m] 0.33 0.33 0.33 0.33 0.33 0.33
Apy— - -0.1553 -0.0063 -0.0063 -0.0014 -0.0034 -0.0019
Apyt - 0.3042 0.0703 0.0309 0.0565 0.0109 0.0515
By~ - -37.1791 | -70.8518 | -54.8950 | -94.0222 | -65.4087 | -58.0806
B¢y+ - 22.6261 32.1257 32.0111 22.5115 42.9889 27.0092
k,— N/m 0.42 0.42 0.42 0.42 0.42 0.42
k,+ N/m 0.42 0.42 0.42 0.42 0.42 0.42
Cp— Ns/m 1000 1000 1000 1000 1000 1000
[ Ns/m 1000 1000 1000 1000 1000 1000
Cy— Ns/m 1000 1000 1000 1000 1000 1000
Cyt [Ns/m] 1000 1000 1000 1000 1000 1000
c,— Ns/m 1000 1000 1000 1000 1000 1000
C,+ Ns/m 1000 1000 1000 1000 1000 1000
Coz— Ns/m 1.5 1.5 1.5 1.5 1.5 1.5
Cozt [Ns/m] 1.5 1.5 1.5 1.5 1.5 1.5
oy | [Ns/m] 1.5 15 15 15 15 1.5
coyt | [Ns/m] 15 15 15 i5 15 15
coo— | [Ns/m] 15 15 15 15 15 15
ot | [Ns/m] 15 15 15 15 15 15

Tabla 4.2: Propiedades de los discos. Se define un valor distinto en funcién del
signo del desplazamiento para cada parametro.

que aumenta la deformacién, aproximandose generalmente la curva carga-deformaciéon
a una sigmoidal [55].

En este trabajo se utiliza el modelo de ligamento propuesto por van der Horst
[23], que comprende una curva no lineal en la que se establecen tramos con distinta
rigidez en funcion de la deformacién, y que incluye ademés una expresion diferente
para el caso de carga y descarga. El amortiguamiento se introduce solo en el caso de
carga, mediante un coeficiente, como se observa en la Ec. 4.2.

Fu(e)(1+Cé) parae>0yé>0 (carga)
Fiig(€) = { Ful(e) para € > 0y é <0 (descarga) (4.2)
0 para € < 0

Siendo € la deformacion del ligamento, resultado de dividir la elongacién del
ligamento por su longitud en reposo (¢ = (I — ly)/lp), € su derivada temporal, C
el coeficiente de amortiguamiento y F,; la fuerza que se obtiene de la curva carga-
deformacion del ligamento.

La curva carga-deformacion utilizada corresponde a la Ec. 4.3, y puede observarse
graficamente en la Figura 4.3. Consta de varios tramos con distintas pendientes. En
el ultimo tramo la pendiente es la rigidez lineal del ligamento (k;). Los valores de
estas rigideces se han obtenido de los resultados experimentales recogidos en [55], y
pueden consultarse en la Tabla 4.3.
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4. Modelo de cabeza-cuello para simulacion de impacto balistico

0 para € < 0
(ki/16)e para 0 < e < 0.05
Fu(e) = 4 0.05(k;/16) + (k;/4)(e — 0.05)  para 0.05 < e < 0.1 (4.3)
(k;/64) + (Kk;/2)(e — 0.1) para 0.1 <e < 0.2
21(k;/320) + ki(e — 0.2) para € > 0.2

Fel

0 005 01 015 02 02 03 035 04

€

Figura 4.3: Curva fuerza-deformacion de los ligamentos. El primer tramo tiene
una pendiente k;/16, el segundo k;/4, el tercero k;/2, y el cuarto k;

Para el posicionamiento de los ligamentos se determinan los puntos de insercion
basandose en la anatomia. La seleccién de ligamentos utilizados se toma de la tesis
de van der Horst [23].

4.1.4 Mhsculos

Los musculos son tejidos que tienen la propiedad de contraerse en funcion de
una sefial eléctrica proporcionada por el sistema nervioso, generando asi fuerza de
acercamiento entre los puntos en que se insertan. Esto permite el mantenimiento de
la postura y el movimiento controlado de las articulaciones del cuerpo.

Los musculos se componen de unas células especiales llamadas fibras musculares,
que van agrupadas en distintos paquetes llamados fasciculos, y recubiertos por un
tejido exterior (fascia). En los extremos, el musculo se une al tendén, que es un
tejido de caracteristicas similares a los ligamentos, encargado de conectar el musculo
a los huesos.

Los musculos son elementos complejos de modelizar. En este trabajo se utiliza
un modelo muscular [56] basado en el de Hill, en el que el misculo se considera
como la combinaciéon de un elemento contractil (EC) activo en paralelo con un
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Ligamento Enlaza k) [N/m] | C
Membrana anterior atlantooccipital C0-C1 16900 0.4
Longitudinal anterior C1-C2 24000 0.4
Alares C0-C2 21200 40

Alares C0-C2 21200 40
Cruciforme C0-C2 19000 40
Cruciforme C0-C2 19000 40
Membrana posterior atlantooccipital Co0-C1 5700 0.4
Membrana posterior C1-C2 11600 0.4
Membrana tectorial C0-C1 7100 0.4
Apical del diente C0-C2 28600 0.4
Longitudinal anterior C1-C2 23100 0.4
Longitudinal anterior C2-C3 9600 0.4
Longitudinal anterior C3-C4 11800 0.4
Longitudinal anterior C4-C5 16700 0.4
Longitudinal anterior C5-C6 12200 0.4
Longitudinal anterior C7-T1 15900 0.4
Longitudinal posterior C1-C2 18400 0.4
Longitudinal posterior C2-C3 15700 0.4
Longitudinal posterior C3-C4 31800 0.4
Longitudinal posterior C4-C5 18000 0.4
Longitudinal posterior C5-C6 25000 0.4
Longitudinal posterior C7-T1 25300 0.4
Flavo C1-C2 16100 0.4

Flavo C2-C3 30500 0.4

Flavo C3-C4 7600 0.4

Flavo C4-C5 14600 0.4

Flavo C5-C6 16700 0.4

Flavo C7-T1 32400 0.4
Interespinoso C1-C2 9300 0.4
Interespinoso C2-C3 9500 0.4
Interespinoso C3-C4 4000 0.4
Interespinoso C4-C5 6500 0.4
Interespinoso C5-C6 6500 0.4
Interespinoso C7-T1 6100 0.4
Capsular facetario C0-C1 (x3)? 16300 4
Capsular facetario C1-C2 (x3)* 16150 4
Capsular facetario C2-C3 (x3)*| 16150 4
Capsular facetario C3-C4 (x3)*| 20200 4
Capsular facetario C4-C5 (x3)*| 13250 4
Capsular facetario C5-C6 (x3)*| 11850 4
Capsular facetario C6-C7 (x3)? 14350 4
Capsular facetario C7-T1 (x3)? 17750 4

2 La anotacién (x3) recuerda que estos elementos se estdn modelizando
como 3 elementos lineales con esas propiedades.

Tabla 4.3: Propiedades de los ligamentos.

elemento pasivo (EP) eldstico; y todo ello enlazado al tendén, que se modeliza como
un elemento en serie (ES) eldstico no lineal, como se puede observar en la Figura 4.4.
Con este modelo, la ecuaciéon de equilibrio de un misculo puede escribirse como:

FMT = Pl = (Fi& + FAL) cosa (4.4)

siendo FMT 1a fuerza del conjunto misculo-tendén, Fig la fuerza en el elemento en
serie (tendén), FAL la fuerza del elemento contractil del musculo, FA la fuerza del
elemento pasivo del musculo, y « el angulo de penacién del misculo.

En este modelo, los parametros fundamentales del miisculo son los siguientes:

o M fuerza isométrica maxima, esto es, maxima fuerza que puede proporcionar
el musculo en reposo.
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FMT

EM

! EMT

Figura 4.4: Modelo muscular de tipo Hill. Las fibras musculares se modelizan
como un elemento contractil (EC) en paralelo con un elemento eldstico pasivo
(EP), y un elemento en serie (ES) eldstico no lineal. Los indices M,T y MT
corresponden a musculo, tendén y musculo-tendon, respectivamente. Adaptado
de [56].

I3 longitud éptima del misculo, es decir, longitud a la que el mtsculo es

capaz de dar la fuerza isométrica maxima.

IT: longitud natural del tendén, esto es, longitud del tendén descargado.

e ap: dngulo de penacién correspondiente a la longitud 1.

Umaz: velocidad méaxima de alargamiento del conjunto musculo-tendon.

La fuerza del elemento pasivo depende de la longitud de la fibra muscular, y

puede expresarse COIMmao: 3
FY, = FM fpp(1™) (4.5)

siendo fgp una funciéon adimensional cuya curva puede observarse en la Figura 4.5,
y 1M 1a longitud normalizada del musculo (cociente entre la longitud del musculo,
My la longitud para la fuerza isométrica maxima, I37).

La fuerza del elemento contractil depende del nivel de activaciéon muscular y de
la longitud y velocidad de la fibra muscular, y se puede expresar como:

Fit, = B a fi(1™) £, (™) (4.6)

siendo a la activacién muscular, y 9™ la velocidad normalizada (cociente entre la
velocidad del mtsculo v™ y la velocidad méxima v,,q,). Las funciones f; y f, son
curvas adimensionales cuya forma se puede observar en la Figura 4.5 (la expresién
analitica puede encontrarse en [56)).
Para poder determinar la longitud del musculo ", es preciso tener en cuenta
que:
M =T+ 1M cosa (4.7)

y fijarse ademads en la expresion de la fuerza en el elemento en serie (tendén), que se

puede expresar como:
Fis = Fy' fr(e") (4.8)
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Figura 4.5: Funciones adimensionales f;, f,, fep y fr. Adaptado de [56].

siendo fr una funcién adimensional cuya curva puede observarse en la Figura 4.5, y
cuya expresién analitica se recoge en [56]; v €l la siguiente relacién:

p_1P1

T (4.9)

€

donde {7 es la longitud del tendén.

En definitiva, combinando las ecuaciones anteriores, se llega a que la dindmica de
activacion-contraccién muscular puede expresarse como una ecuacién diferencial de
primer orden con las siguientes dependencias:

FMT(t) = f (FMT (), M7 (2), 07 (1), a(1)) (4.10)

Asimismo, la dinamica de activacion muscular corresponde también a una ecuacion
diferencial de primer orden que depende de la excitaciéon muscular y se puede expresar
como:

alt) = f(a(t),u(t) = (u— a)=— + [u— (@ = amsn) — (u — a)u] (4.11)

Tact Tdesact
siendo u la excitacion muscular, v Gmin, Tact, Tdesact las constantes de activacion
minima, tiempo de activacion y tiempo de desactivacion, respectivamente.

La seleccion de musculos empleados en este trabajo, sus propiedades y los puntos
de insercién se toman del modelo de OpenSim de Vasavada [57], y pueden consultarse
en la Tabla 4.4.

La ruta de los musculos es muchas veces compleja, pasando y apoyandose en
distintas estructuras 6seas y tejidos. Ademas, al producirse movimiento, la ruta puede
modificarse al entrar en contacto el misculo con nuevos huesos u otros miisculos
y tejidos. No obstante, el cambio de estas rutas es dificil de calcular [58], lo que
motiva que muchas veces se utilicen rutas fijas, determinadas por ejemplo en una
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postura neutra [59]. En este trabajo, se han utilizado las rutas fijas determinadas en
el modelo de OpenSim de Vasavada [57] para una postura erguida normal, y no se
han tenido en cuenta los efectos del movimiento sobre la ruta de los musculos.

Misculo (latin) Fmo [N] lo [m] lgs [m)] o [deg] | Vmax [m/s]
Sternocleidomastoideus® 68.950 0.14500 0.056123 15.000 10
SternocleidomastoideusP 34.475 0.13673 0.035198 15.000 10
Sternocleidomastoideus® 34.475 0.12211 0.070467 15.000 10

Scalenus anterior 51.450 0.04460 | 0.053421 10.000 10

Scalenus medius 72.100 0.05000 | 0.061508 10.000 10
Scalenus posterior 54.950 0.06200 0.072845 10.000 10
Longus capitis C0-C4 33.320 0.03800 | 0.041297 5.000 10
Longus colli C1-Térax 9.570 0.08913 0.087519 5.000 10

Longus colli C1-C5 9.570 0.03592 0.035239 5.000 10

Longus colli C5-Térax 9.570 0.05758 0.054794 5.000 10

Trapezius (clavicula) 77.600 0.08400 | 0.119222 30.000 10
Trapezius (acromion) 376.950 0.09200 | 0.076582 0.000 10
Splenius capitis (C0-C6) 49.510 0.09889 | 0.026013 0.000 10
Splenius capitis (CO-Torax) 49.510 0.09500 | 0.081861 0.000 10
Splenius cervicis (C3-Torax) 49.510 0.09500 | 0.108438 0.000 10
Semispinalis capitis (C0O-C5) 64.050 0.06800 | 0.046562 5.000 10
Semispinalis capitis (CO-Torax) 64.050 0.07833 0.06889 5.000 10
Semispinalis cervicis (C3-Torax) 64.050 0.06800 | 0.027374 5.000 10
Levator scapulae 76.300 0.13307 0.024875 0.000 10
Longissimus capitis 31.180 0.08590 0.023946 0.000 10
Longissimus cervicis 20.050 0.131813 | 0.042329 0.000 10
Iliocostalis cervicis 20.050 0.080895 | 0.025706 0.000 10
Rectus capitis posterior major 32.620 0.03700 0.022832 5.000 10
Rectus capitis posterior minor 17.920 0.01900 0.016897 5.000 10
Obliquus capitis superior 36.505 0.02500 | 0.020417 10.000 10
Obliquus capitis inferior 45.290 0.03800 0.015607 0.000 10
Multifidus (superficial C4/5-C2) 14.140 0.02400 0.02150 0.000 10
Multifidus (superficial C5/6-C2) 22.180 0.02450 0.02860 0.000 10
Multifidus (superficial C6/7-C2) 18.790 0.03299 0.03220 0.000 10
Multifidus (superficial T1-C4) 64.050 0.06800 0.02737 5.000 10
Multifidus (superficial T1-C5) 64.050 0.06800 0.02737 5.000 10
Multifidus (superficial T2-C6) 64.050 0.06800 0.02737 5.000 10
Multifidus (superficial C4/5-C2) 7.150 0.02531 0.01520 0.000 10
Multifidus (profundo C5/6-C3) 12.540 0.02047 0.01700 0.000 10
Multifidus (profundo C6/7-C4) 18.310 0.01700 0.01840 0.000 10
Multifidus (profundo T1-C5) 64.050 0.06800 0.02737 5.000 10
Multifidus (profundo T1-C6) 64.050 0.06800 0.02737 5.000 10
Multifidus (profundo T2-C7) 64.050 0.06800 0.02737 5.000 10

2 (cabeza esternomastoidooccipital)
P (cabeza cleidomastoidea)
¢ (cabeza cleidoocipital)

Tabla 4.4: Propiedades de los miisculos

4.1.5 Contactos intervertebrales

Ademas de la transmisién de fuerza de unas vértebras a otras a través de los discos
intervertebrales, las articulaciones facetarias tienen también una gran importancia
en el sistema de absorcién de energia, sirviendo de punto de apoyo y controlando el
desplazamiento y las fuerzas rotacionales que se producen en las vértebras.

El movimiento de estas articulaciones consiste en el deslizamiento relativo entre
las facetas de las vértebras, que se encuentran en contacto a través de una fina capa
de cartilago, lo que permite la transmisién de fuerza normal y, al mismo tiempo, un
deslizamiento sin friccion y sin desgaste. Este deslizamiento esta limitado gracias
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a la accion de los ligamentos, en concreto de las capsulas facetales. Este mismo
tipo de articulacion se encuentra también entre los condilos del occipital y el atlas
(articulacién occipitoatloidea).

Ademés de estos contactos, también se produce un contacto parecido entre
vértebras en el diente del axis, que contacta con la pared del atlas (articulacién
atlantoaxial). Este contacto juega un papel importante en el movimiento de rotacién
de la cabeza.

Por 1ltimo, existe otro tipo de contactos intervertebrales que se pueden producir.
Estos, al contrario que los anteriores, no estan activos en todo momento, sino que se
producen tnicamente cuando, en un movimiento de gran amplitud de la columna, los
procesos espinosos de las vértebras llegan a tocarse, haciendo de tope al movimiento
de extension.

Existen distintas formas de modelizar estos contactos intervertebrales, que van
desde el uso de la geometria 3D detallada de las vértebras en un modelo de contacto
malla-malla, hasta modelos de contacto mas sencillos (plano-plano, esfera-plano,
ete.).

En este trabajo se sigue el enfoque de Monteiro et al. [52], en el que todos estos
contactos se modelizan como un contacto esfera-plano sin friccién, utilizando el
modelo de Lankarani-Nikravesh.

La posicién de estas esferas y planos se determina utilizando la geometria detallada
3D de que se dispone, y se puede observar en la Figura 4.6.

Figura 4.6: Contactos intervertebrales, que incluye las articulaciones facetarias,
occipitoatlantoidea, atlantoaxial, y los contactos entre los procesos espinosos de
las vértebras.
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4.2 Equilibrio inicial

Lo primero que se necesita para realizar la simulacién del conjunto cabeza-cuello
es obtener una posicién de equilibrio inicial desde la que comenzar la simulacion.

Para ello, el primer enfoque probado fue el de realizar, en primer lugar, un analisis
dindmico inverso para conocer las fuerzas o momentos que debian actuar en cada
grado de libertad para que el sistema estuviera en equilibrio. En segundo lugar,
se introdujeron en un optimizador las fuerzas musculares, las fuerzas de contacto
intervertebrales, y las fuerzas y momentos de los discos, para que el optimizador
encontrase una combinacién de estos esfuerzos cuyas resultantes fueran las calculadas
en el andlisis anterior. Sin embargo, este enfoque generaba un problema complejo, y
se observaban problemas de convergencia en el optimizador.

Por ello, para este trabajo se desarrollé un método alternativo mas sencillo, con
los siguientes pasos:

1. Todos los elementos de fuerza (musculos, ligamentos y contactos) son configu-
rados de forma que su fuerza sea cero en la posicién inicial. La tinica excepcion
son los contactos entre elementos que no tienen disco intervertebral, esto es,
los contactos facetarios entre el axis y el atlas, y los contactos occipitales entre
el atlas y la cabeza. Estos contactos se precargan una determinada cantidad,
definida como un porcentaje del peso de la cabeza, para que el paso 3 pueda
tener solucion.

2. Se realiza un andlisis dindmico inverso en estas condiciones.

3. Se utiliza un algoritmo de programacion cuadratica para obtener un conjunto
de fuerzas musculares que produzcan los pares intervertebrales obtenidos en el
andlisis dinamico inverso, incluyendo ademas las fuerzas verticales y transver-
sales entre el axis y el atlas, y entre el atlas y la cabeza. La funcién objetivo
es minimizar la suma de los cocientes al cuadrado de fuerza/fuerza isométrica
maxima del musculo, para que el optimizador encuentre un conjunto de fuerzas
minimas que cumplan.

4. Se realiza un nuevo andlisis dindmico inverso en estas condiciones. Ahora todos
los pares entre las vértebras, y las fuerzas transversales y verticales entre axis
y atlas, y entre atlas y cabeza, son cero. Los tinicos valores que no son cero
son las fuerzas transversales y verticales entre el resto de vértebras.

5. Las longitudes naturales en las ecuaciones de los discos intervertebrales (Ec.
4.1) son escogidas de forma que en la posicién inicial se cumpla con las fuerzas
transversales y verticales. Asi el sistema queda finalmente en equilibrio.

4.3 Parametros de entrada y simulacién

Para simular el efecto sobre el conjunto cabeza-cuello de un impacto de bala en
un sujeto que porta un casco de proteccion balistica, se recurre a los resultados de
medidas experimentales de la fuerza transmitida entre el casco y la cabeza que se
pueden encontrar en distintas publicaciones [26, 51]. De estos experimentos se puede
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concluir que la transmision de fuerza entre el casco y la cabeza se puede aproximar
con un perfil de fuerza triangular de aproximadamente 1 milisegundo de duracién, y
valores maximos que van hasta los 20kN.

En este trabajo se utiliza el perfil triangular de fuerza que puede observarse en la
Figura 4.7. La pendiente de subida empieza en el instante inicial y termina en 0.2
milisegundos, con una fuerza maxima de 16 kN. Después comienza la pendiente de
bajada, que termina en 0.7 milisegundos con una fuerza nula.

16

14

12

F (kN)

0 1 1 1 1
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
t (ms)

Figura 4.7: Perfil de fuerza transmitida entre casco y cabeza.

El integrador utilizado para las ecuaciones de la dindmica del sistema multicuerpo
y de la dindmica muscular (activacion y contraccién) es un forward Euler simpléctico.
La brevedad y magnitud de la fuerza obliga a utilizar un paso de tiempo muy pequeno
en la integracién. En este caso se empled un paso de tiempo fijo de 5 x 107%s.

Se considera que la excitacion de los misculos no cambia a lo largo de la simulacién.
Esta suposicion es realista, dado que el tiempo de reaccion de un ser humano es del
orden de 250 ms. A partir de este tiempo, sin embargo, si que podria existir una
reaccion muscular por parte del sujeto.

Se realizaron dos simulaciones: una de impacto frontal y otra de impacto lateral,

introduciendo las respectivas fuerzas en los puntos de impacto que se observan en la
Figura 4.8.

4.4 Resultados

Existen multitud de formas distintas de evaluar el riesgo de lesiones en cuello y
cabeza. En este trabajo se utilizan tres, a modo de ejemplo: el BrIC, el HIC y el
rango de movimiento.

El BrIC (Brain Injury Criterion) es un indicador desarrollado recientemente por
la agencia de seguridad del tréfico estadounidense (National Highway Traffic Safety
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Figura 4.8: Puntos de impacto frontal y lateral.

Administration - NHTSA), que se basa en las velocidades angulares a que es sometida
la cabeza,en los tres ejes. Se calcula segin la Ec. 4.12, siendo los valores de las
constantes de velocidad critica w,c = 66.25rad/s , wye = 56.45 rad/s y w,c = 42.87
rad/s.

BrIC = (W)Z(W)Z(Wwy (1)

Wy Wyc Wze

La Figura 4.9 muestra el riesgo, en funcion del BrIC, de sufrir una lesion de cada
una de las severidades definidas en la escala AIS (Abbreviated Injury Scale), cuyo
significado se explica en la Tabla 4.5. Los resultados del valor del BrIC para las
simulaciones de impacto frontal y lateral se encuentran en la Tabla 4.6

Nivel AIS | Gravedad de la lesién Supervivencia
1 Menor sin compromiso vital
2 Moderado sin compromiso vital
3 Serio sin compromiso vital
4 Severo supervivencia probable
5 Critico supervivencia incierta
6 Méximo mortal

Tabla 4.5: Escala AIS de severidad de lesiones.

BrIC | HICy5
frontal | 0.061 | 386.16
lateral | 0.078 | 386.89

Tabla 4.6: Resultados de los criterios de dafio cerebral para la simulacién de
impacto frontal y lateral

El HIC (Head Injury Criteria) es uno de los indicadores mas clasicos. El HIC
relaciona el riesgo de sufrir una lesion cerebral con la intensidad y duraciéon de las
aceleraciones sufridas por la cabeza. Se calcula mediante la Ec. 4.13, siendo A el
intervalo temporal de interés que se esté usando para definir el indicador (que se suele
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Figura 4.9: Relacién del valor del BrIC con la probabilidad de sufrir una lesién
de los distintos niveles AIS [17].

fijar en 15 ms), t; y to dos puntos temporales cualesquiera dentro de ese intervalo, y
a(t) la aceleracién de la cabeza en cada instante expresada en ¢’s.

tg —tl t1

HICA = maa:{ ! / : a(t>dtr5 (ty — tl)} C(ts— 1) <A (4.13)

Para el HIC;5, un valor de 700 es el maximo admisible por la NHTSA para el diseno
de airbags, y se estima que representa un 5% de riesgo de sufrir una lesion severa
(>4 en el indice AIS). La Figura 4.10 muestra el riesgo en funcién del HIC;5 de tener
una lesién de cada una de las severidades definidas en la escala AIS. Los valores del
HIC;5 para las simulaciones de impacto frontal y lateral se encuentran en la Tabla
4.6.

El rango de movimiento (ROM), cuantifica la capacidad maxima fisioldgica
de movimiento de las vértebras en condiciones normales. Si se intenta hacer un
movimiento de una extension superior, es probable que se produzca algun tipo de
lesion. La Figura 4.11 recoge los valores de los dngulos intervertebrales de flexion-
extension durante la simulacién de impacto frontal, y los compara con los valores
maximos del rango de movimiento que se recogen en [61].

Los valores de BrIC y HIC;;5 obtenidos en las simulaciones y recogidos en la Tabla
6, arrojan en torno a un 20% de probabilidades de sufrir una lesién moderada, y en
torno a un 50% de probabilidades de sufrir una lesién menor.

Por otro lado, en cuanto al rango de movimiento, segtin las simulaciones hay
segmentos que llegarian a forzar sus limites fisiologicos, como se observa en la Figura
4.11, lo que podria producir también lesiones.
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Figura 4.10: Relacion del valor del HICy5 con la probabilidad de sufrir una
lesién de los distintos niveles AIS [60].

4.5 Discusién y conclusiones

Se ha realizado un programa de simulacion del conjunto cabeza-cuello para
impacto balistico. El programa estéa escrito en lenguaje C++, utilizando una libreria
de simulacién de la dindmica multicuerpo (BIOLIM) desarrollada en el propio
laboratorio y escrita en el mismo lenguaje. Esta libreria implementa una formulacién
semi-recursiva que resulta muy eficiente para la simulacion de mecanismos de cadena
abierta, como este modelo cabeza-cuello u otros modelos biomecanicos en general.

Ademas, el programa permite la variacion de todos los parametros de los modelos
de musculos, ligamentos, discos intervertebrales y contactos facetarios y espinosos,
mediante tablas de datos en formato texto. Como los puntos de inserciéon anatémicos
de musculos y ligamentos, asi como la ubicacién de los contactos, son dificiles de
introducir mediante tablas de datos, se ha implementado también, en un modelo
de Blender del conjunto cabeza-cuello, un script automatico escrito en Python que
facilita la exportacion de las coordenadas de los puntos seleccionados graficamente
por el usuario.

Gracias a ello se obtiene una gran eficiencia en la simulacién. El modelo completo
descrito en este capitulo (con 48 grados de libertad, 6 discos intervertebrales, 76
musculos, 82 elementos ligamento y 24 contactos esfera-plano) se puede simular,
utilizando en la integracion un paso de tiempo de 5 microsegundos, en unas 12 veces
por encima de tiempo real. Entonces, teniendo en cuenta que el tiempo de simulacion
del efecto de un impacto sobre el conjunto cabeza-cuello suele ser del orden de un
segundo, el tiempo de ejecucién en un ordenador convencional seria del orden de una
decena de segundos, lo que permite realizar gran nimero de simulaciones en muy
poco tiempo.

Los resultados presentados sugieren una probabilidad baja de sufrir una lesién
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Figura 4.11: Angulos intervertebrales durante la simulacién de impacto frontal.
Las lineas de puntos marcan los limites del movimiento fisiolégico (tomados de
[61]), lo que ayuda a dar una idea de qué vértebras tienen més posibilidades de
sufrir una lesién.

moderada, y una probabilidad media de sufrir una lesién menor, para el tipo de
impacto analizado. Sin embargo, antes de dar por validos estos resultados, es
necesario llevar a cabo un proceso de calibracion y validacion del modelo, dado que
éste se ha desarrollado tomando informacién de distintos trabajos. Dicho proceso
podria realizarse contra datos de la bibliografia, en el caso de que ésta proporcionara
toda la informacion de los experimentos realizados y los resultados obtenidos, o
bien contra resultados de experimentos con maniquies antropomorficos, ya que la
experimentacion con seres humanos es impensable en este campo. Los maniquies se
conciben como unos sustitutos aceptables del comportamiento del ser humano en
situaciones de impacto, por lo que podrian servir para el proceso de calibraciéon y
validacién del modelo presentado.
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Capitulo 5

Conclusiones y trabajo futuro

5.1 Conclusiones

El tema de esta tesis es la aplicacion de la dinamica directa al analisis y simulacion
de movimiento humano en aplicaciones biomecénicas. En concreto, el analisis se
aplica al movimiento de marcha, donde el enfoque de dindmica directa tiene algunas
ventajas sobre el clasico de dindmica inversa. Y la simulacion se aplica a la respuesta
del conjunto cabeza-cuello ante impactos balisticos con protecciéon, ya que todo el
fendomeno simulado se produce en un tiempo inferior al de reaccion del sujeto, lo que
hace posible considerar las excitaciones musculares como constantes, y por lo tanto,
conocidas, algo que no ocurre en los movimientos humanos en general.

Esta tesis puede dividirse, por tanto, en dos partes. En la primera, se trata el
problema del analisis dinamico directo de la marcha a nivel esquelético mediante
métodos de control. Para ello se utilizaron varios modelos multicuerpo: tres modelos
tridimensionales de sujeto sano, lesionado medular bilateral y lesionado medular
unilateral, respectivamente; y un modelo plano de sujeto sano. Los modelos de sujetos
lesionados incluian los dispositivos asistivos empleados para la marcha: muletas y
Ortesis. Se probaron tres métodos de control completamente actuados, y un método
infractuado con distintas variantes a la hora de escoger las referencias que debe seguir
el controlador, incluyendo las trayectorias de los angulos articulares y las reacciones
de contacto con el suelo. Para el método infractuado, se desarrollaron distintos
modelos de contacto pie-suelo, unos basados en un modelo de contacto volumétrico
de superficies generadas con curvas spline para marcha de sujetos sanos, y otros
basados en elementos de contacto esféricos con modelos de contacto tipo Flores o
Hunt-Crossley, para el caso, mas estable, de marcha asistida.

La conclusion principal de la primera parte es que el método completamente
actuado denominado CTC (Computed Torque Control) es el que proporciona mejores
resultados para el analisis dinamico directo porque, ademés de ser muy sencillo de
ajustar, ya que es muy poco sensible a la eleccion de los valores de las ganancias, es
muy robusto y proporciona buena precisién en el seguimiento de la marcha grabada.

El caso infractuado, por el contrario, demuestra ser muy poco robusto, y muy
sensible al modelo de contacto que se escoja. La definicién de un modelo de contacto
pie-suelo que funcionase con este enfoque demostré ser enormemente problemaética,
sobre todo en el caso de la marcha de sujeto sano, que es mas inestable que la de
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lesionado, ya que no cuenta con los apoyos adicionales de las muletas. Todo esto
sugiere que quiza en el caso infractuado sea preciso plantear el problema haciendo
uso de otro tipo de métodos, como el control 6ptimo. En cuanto a la elecciéon de las
referencias para el control, se concluye que la mejor opcion es utilizar las trayectorias
de todos los grados de libertad, mientras que la inclusién como referencias de las
fuerzas de contacto pie-suelo no ayuda a la estabilidad de la simulaciéon, sino que la
compromete, debido a la inexactitud de los modelos de contacto y a la poca robustez
del método indicada anteriormente.

Ademas, se comprobd la utilidad del andlisis dindmico directo para estimar las
fuerzas de interaccion entre un sujeto y sus dispositivos asistivos, mediante una
validacién experimental, en la que se midié con extensometria el momento flector a
nivel de rodilla en la 6rtesis usada por un sujeto lesionado medular unilateral, y se
comparo con los resultados obtenidos mediante andlisis dinamico directo.

Por otro lado, se desarrollé y comprobo la eficiencia para la simulacion de sistemas
biomecéanicos de una formulacion topoldgica semi-recursiva, implementada en lenguaje
C++ en una libreria bautizada con el nombre de BIOLIM. El problema de analisis de
marcha mediante control 6ptimo se utilizd6 como banco de ensayos para comparar la
eficiencia de esta formulacion con la de una formulaciéon global en coordenadas mixtas
(naturales y angulares), utilizando un método de transformacién de velocidades. Esta
formulaciéon global se encuentra implementada en la libreria MBSLIM, desarrollada
en el Laboratorio de Ingenieria Mecanica y escrita también en lenguaje compilado
(FORTRAN). La conclusion es que la formulacién semi-recursiva es mucho mas
eficiente que la global para la simulacién de este tipo de sistemas biomecanicos, y
también mas robusta. Asimismo, de las pruebas se concluye la conveniencia de contar
con las expresiones de las derivadas analiticas de estas formulaciones para su uso en
problemas de control 6éptimo.

La segunda parte de la tesis se centra en la modelizacion y simulacion del conjunto
cabeza-cuello ante un impacto balistico en la cabeza con casco protector. Para ello
se desarrolld6 un modelo multicuerpo detallado que sigue la estela de los ultimos
modelos utilizados en la bibliografia para la simulacién de impactos en el ambito
automovilistico. El modelo cuenta con 9 sélidos rigidos para las vértebras T1 a Cl y
la cabeza, y modelos de fuerza para todos los tejidos blandos (ligamentos, musculos
y discos intervertebrales) y contactos que intervienen en el movimiento cervical.

Con este modelo se realizaron con éxito simulaciones de impacto de bala frontal
y lateral sobre la cabeza, empleando la formulacién multicuerpo semi-recursiva
implementada en BIOLIM, que proporciona una buena eficiencia y robustez. Se utilizo
como entrada un perfil de fuerza casco-cabeza obtenido de mediciones experimentales
disponibles en la bibliografia. Observando los valores de alguno de los indicadores de
probabilidad de lesion cerebral mas utilizados, y los valores de rango de movimiento
vertebral fisiologico, se concluye que existe una probabilidad media de sufrir una
lesion cerebral menor, y riesgo de sufrir una lesion cervical por hiperextensién. No
obstante, es necesaria la calibracion y validaciéon del modelo antes de poder valorar
adecuadamente estos resultados.
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5.2 Trabajo futuro

Respecto a la primera parte, de andlisis dindmico directo de la marcha, se
plantea como trabajo futuro, para el caso de marcha asistida, realizar mas calculos y
validaciones de las fuerzas de interaccion entre sujeto y ortesis. Para ello se realizaran
experimentos con el mismo sujeto lesionado medular unilateral del que se obtuvieron
los resultados de la tesis, pero utilizando en este caso ortesis activas, de forma que se
podra comprobar si las fuerzas de interaccién son mayores o menores en este caso.
Ademas, se tratara de mejorar los modelos de los contactos entre Ortesis y pierna.

Por otro lado, se plantea también como trabajo futuro la investigacion sobre
métodos de control alternativos que se puedan aplicar al caso infractuado, como
quiza el guiado cinematico a través de restricciones reénomas, control adaptativo,
control éptimo, etc.

Y, por ultimo, se plantea también investigar sobre el problema de predicciéon del
movimiento de marcha, en el caso de sujetos sanos y lesionados.

En cuanto a la formulacion semi-recursiva implementada en lenguaje C++ en la
libreria BIOLIM, se plantea como trabajo futuro el desarrollo e implementacién en
el software de las expresiones analiticas de las derivadas de esta formulacion, para su
uso en problemas de control éptimo o sensibilidad.

Respecto a la segunda parte, de simulacién del conjunto cabeza-cuello para
impacto balistico con casco protector, la principal tarea para el futuro sera la
calibracion y validacién del modelo desarrollado. Para ello, ante la imposibilidad de
ensayos en vivo y la dificultad de ensayos con cadaveres, se comenzara utilizando los
datos de los experimentos que los socios del proyecto en que se enmarca esta parte
de la tesis realizaran con maniquies, cuyo comportamiento ante un impacto puede
aproximarse al de un humano. Por otro lado, teniendo en cuenta que el tiempo de
reaccion de un sujeto es del orden de 250 ms, resultard también interesante investigar
cual puede ser el efecto de la reaccion del sujeto al impacto a partir de este momento.
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Anexo A

Trabajos derivados de la
realizacion de esta tesis

Esta tesis ha sido financiada por la Xunta de Galicia a través de una ayuda
predoctoral del plan gallego de investigacion, innovacién y crecimiento (Plan 12C),
y se enmarca en el desarrollo de un proyecto nacional (MINECO DPI2015-65959-
C3-1-R: Ortesis hibrida motor-FES de bajo coste para la marcha de lesionados
medulares y métodos de simulacién para ayuda al diseno y la adaptacién) y otro con
la Universidad Carlos III (Desarrollo de un modelo multicuerpo de cabeza y cuello
con proteccién balistica y antifragmentos).

Varias publicaciones se han derivado de la realizacién de esta tesis, incluyendo
un articulo en revista internacional y varias comunicaciones en congresos nacionales
e internacionales.

Ademas, ha motivado el desarrollo de una libreria de simulaciéon multicuerpo que
implementa una formulacién semi-recursiva, BIOLIM.
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Anexo B

Conclusions and future work

B.1 Conclusions

The core of this thesis is the application of the forward dynamics approach to
the analysis and simulation of human movement in biomechanics. Specifically, the
analysis is applied to gait, where the forward dynamics approach has some advantages
over the classic inverse dynamics approach. And the simulation is applied to the
head-neck response after behind-armor ballistic impacts, because the full simulated
motion occurs in less time than the subject’s reaction time, which allows to consider
the muscular excitations as constants, and, therefore, known, which is not the case
in general human movements.

Therefore, this thesis can be divided into two parts. The first one deals with the
forward-dynamics based analysis of gait at skeletal level by means of control methods.
Several multibody models were used in this part: three tridimensional models of
healthy, bilateral spinal cord injured, and unilateral spinal cord injured subject,
respectively; and a planar model of healthy subject. The models of injured subjects
included the assistive devices they used for gait: orthoses and crutches. Three fully
actuated control methods were tested, along with an underactuated method with
several options for choosing the inputs that the controller should follow, including
the trajectories of the joint angles and the ground reactions. For the underactuated
method, several foot-ground contact models were developed, either based on a
volumetric contact between spline-generated surfaces for the gait of healthy subjects,
or based on spherical contact elements featuring Flores or Hunt-Crossley contact
models for the more stable case of assisted gait.

The main conclusion of the first part is that the fully actuated control method
known as CTC (Computed Torque Control) is the one that yields the best results
for the forward dynamics analysis because, in addition of being very easy to adjust,
having very low sensitivity to the choice of the gain values, it is very robust and
provides good accuracy in following the acquired gait.

The underactuated case, on the contrary, shows to be very little robust, and very
sensitive to the chosen foot-ground contact model. The definition of a foot-ground
contact model to work with this approach proved to be extraordinarily problematic,
especially in the case of healthy gait, which is less stable than injured gait, because
it lacks the additional support of the crutches. All this suggests that maybe in the
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underactuated case it is necessary to solve the problem using other kind of methods,
such as optimal control. About the choice of the inputs to the controller, it is
concluded that the best choice is using the trajectories of all the degrees of freedom,
whereas the inclusion as inputs of the foot-ground contact forces does not help but
jeopardizes the stability of the simulation, due to the lack of accuracy of the contact
models and the low robustness of the method highlighted before.

In addition, it was proven the utility of the forward-dynamics based analysis
to estimate the interaction forces between a subject and its assistive devices, by
means of an experimental validation. The torque at the orthosis knee level during
the gait of an unilateral spinal cord injured subject was measured with extensometry
and compared with the results obtained by means of the forward-dynamics based
analysis.

Furthermore, a semi-recursive formulation was implemented in a library written
in C4++ language and dubbed with the name of BIOLIM, and its efficiency was
checked for biomechanics simulation. The problem of gait analysis by means of
optimal control was used as benchmark to compare the efficiency of this formulation
with a global formulation in mixed coordinates (natural and angular) based on a
velocity transformation method. This global formulation is implemented in the
MBSLIM library, developed in the Laboratorio de Ingenieria Mecanica and written
also in compiled language (FORTRAN). The conclusion is that the semi-recursive
formulation is much more efficient than the global one for the simulation of this kind
of biomechanical systems, and is also more robust. In addition, from the tests it is
concluded the convenience of having the expressions of the analytic derivatives of
these formulations implemented in the code for efficiently solving optimal control
problems.

The second part of the thesis is centered in the modeling and simulation of the
response of the head and neck complex to a ballistic impact in the head when wearing
a protective helmet. For this purpose, a detailed multibody model was developed
that follows the track of the last models used in the literature for the simulation of
impacts in the automobile field. The model features 9 rigid solids for the vertebrae
T1 to C1 and the head, and force models for all the soft tissues (ligaments, muscles
and intervertebral discs) and contacts that have influence in the cervical movement.

With this model, simulations of frontal and lateral bullet impact were performed
successfully, using the semi-recursive multibody formulation implemented in BIOLIM,
which yields good efficiency and robustness. A helmet-head force profile obtained
from measures in the literature was used as input to the simulation. Observing the
values of some of the most employed brain injury criteria, and the values of the
range of the physiological cervical movement, it is concluded that it exists medium
probability of suffering a minor brain injury, and risk of suffering a cervical lesion by
hyperextension. However, it is necessary a calibration and validation of the model
before being able to properly assess these results.

B.2 Future work

With respect to the first part, forward-dynamics based analysis of gait, it is
planned as future work to carry out more calculations and validations of the inter-
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action forces between the subject and the orthosis in the case of assisted gait. For
this aim, new experiments will be performed with the unilateral spinal cord injured
subject for whom results were obtained in this thesis, but this time using an active
orthosis, so it could be tested whether the interaction forces are greater or lower
with respect to the use of the passive orthosis. In addition, this will allow to improve
the contact models between leg and orthosis.

On the other hand, it is also planned to test alternative control methods for the
underactuated case, like kinematic guidance using rheonomic constraints implemented
through penalty methods, adaptive control, optimal control, etc.

And, last, it is also planned to further investigate the problem of gait prediction,
in the case of both healthy and injured subjects.

About the semi-recursive formulation implemented in C++ language in the
BIOLIM library, it is planned as future work to develop and implement the analytic
expressions of the derivatives of this formulation, for its use in optimal control or
sensitivity problems.

With respect to the second part of the thesis, the simulation of the head-neck
complex for behind-armor ballistic impact, the main task for the future will be the
calibration and validation of the developed model. For this objective, bearing in
mind the impossibility of doing in vivo tests and the difficulty of carrying out tests
with cadavers, results from dummies will be collected from the partners of the project
under which this part of the thesis has been developed. It is expected that dummies
mimic somehow the human behavior after an impact. On the other hand, taking
into account that the human reaction time is about 250 ms, it will be also interesting
to investigate the effect of the subject’s reaction in its behavior after the impact.
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