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RESUMEN

Se presenta el proceso que se sigui6 para simular la marcha de un paciente con amputacion transfemoral
mediante la captura de movimiento en un laboratorio de marcha y su correspondiente simulacién con el
software OpenSim de la Universidad de Stanford, con el cual se pudo simular la cinematica inversa,
fuerzas de reaccién tridimensional y activaciones musculares del mismo en contraste con los datos
capturados de un paciente con marcha normal, para asi identificar las contribuciones de la protesis al
caminar, incluidas las subtareas de soporte del cuerpo, propulsidn, el inicio de la fase de balanceo y el
equilibrio medio-lateral. También se muestra un andlisis sobre las premisas y consideraciones
biomecanicas desde una perspectiva multidisciplinar necesarias para el correcto desarrollo de la
simulacién de marcha con prétesis y su comparacion con los patrones de marcha normal humana.

Se muestra primero los aspectos fundamentales desde el punto de vista de la fisiologia de una
amputaciéon de miembro inferior y la biomecanica de la marcha normal humana. Luego se realiza el
despliegue de algunos modelos matematicos y herramientas populares conocidas para el estudio de la
simulacién de marcha humana para asi establecer el sistema de especificaciones y variables suficientes
para entender el entorno de simulaciéon de la misma. Seguido a esto se presenta las herramientas de
simulacién del software OpenSim y se explica a groso modo como este trabaja y que tipo de resultados
puede este entregar. Por ultimo se presentan los resultados cinéticos, cinematicos y de activacion
muscular de la simulacidn, la comparacién entre los resultados obtenidos de marcha normal y marcha
con protesis y la discusion y conclusion del analisis de los mismos.

Ya que la mayoria de proétesis transfemorales estdn disefiadas para mejorar la marcha del amputado. Se
muestra como la misma influye en la musculatura y funcién de la marcha, la identificaciéon de estas
relaciones da fundamento cuantitativo para la prescripcion de protesis de pierna que puede conducir a
una mejora en la marcha de los pacientes con amputacion. El propésito de este estudio es identificar la
influencia de la protesis en la musculatura y la funcion de la marcha del paciente amputado
comparandola con los patrones de la marcha humana normal todo esto mediante la utilizacion del

Software de simulacién dindmica OpenSim.

Palabras Clave: Biomecanica, Marcha Humana, Prétesis, Amputacion transfemoral, OpenSim.
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Los pacientes con amputacion transfemoral tienen alteraciones de la mecanica de la marcha que pueden
afectar significativamente su movilidad, en Colombia cerca de 11.000 personas han sido afectadas por la
explosion de minas antipersona [11], es incalculable la cantidad de este tipo de artefactos que estan
sembrados en todo nuestro pais y aun después de muchos afios de sembrados, estos dispositivos siguen
afectando significativamente a la poblacién rural y al Ejército Colombiano. Los afectados en su mayoria
son pacientes que pierden la musculatura del tobillo y de la rodilla la cual es critica durante la marcha
para apoyar el cuerpo [44], generar la propulsidn hacia adelante, iniciar el balanceo de las piernas y
mantener el equilibrio medio-lateral. Por lo tanto, la musculatura remanente debe compensar el
mecanismo de marcha o la prétesis debe proporcionar las tareas funcionales normalmente dadas por los
musculos del tobillo y la rodilla amputados. Una protesis de pierna con socket, rodilla y pie para una
paciente con amputacién transfemoral unilateral se gener6 mediante un software de disefo, y las
contribuciones musculares de la pierna intacta a la pierna con prétesis se cuantifico en el software de
simulacién dinamica OpenSim en las distintas fases de la marcha. Se simulo la cinética y cinematica
inversa tridimensional de un paciente amputado y uno no amputado para identificar los musculos y las
contribuciones de la proétesis al caminar, incluidas las subtareas de soporte del cuerpo, propulsion, el
inicio de la fase de balanceo y el equilibrio medio-lateral.

La mayoria de proétesis transfemorales estan disefladas para mejorar la marcha del amputado. Sin
embargo, la forma como la prétesis influye en la musculatura y funcién de la marcha no esta clara. La
identificacion de estas relaciones da fundamento cuantitativo para la prescripcién de prétesis de
pierna que puede conducir a una mejora en la marcha de los pacientes con amputacion. El propésito
de este estudio es identificar la influencia de la prétesis en la musculatura y la funcién de la marcha del
paciente amputado, utilizando la cinematica inversa del movimiento del mismo y comparandola con

los patrones de la marcha humana normal.
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Conclusiones:

e Se realiz6 la simulacién y estudié de un modelo musculo esquelético OpenSim2392 con una
amputacion transfemoral de pierna izquierda, a este modelo se le adapto una prétesis de
pierna igual a la del paciente de estudio y se compar6 con un paciente tipo con marcha normal.

e En el software de andlisis biomecdnico OpenSim mediante las simulacién computacional se
determiné como es la activacién muscular de una paciente con marcha normal versus un
paciente con marcha protésica. Como resultado se obtuvo que la activacién muscular en un
paciente tranfemoral es mayor que la de un paciente normal cuando tienen el mismo patrén
objetivo.

e Se plantea y establece un protocolo tipo metodologia de andlisis de cualquier tipo de proétesis
de miembro inferior a través del software OpenSim.

e Se simulé el modelo protésico y se comparé con un modelo tipo con marcha normal utilizando
sus parametros de entrada y comparando similitudes y diferencias entre las graficas
resultantes de la simulacion.

e Para realizar un proceso efectivo de rehabilitacion en el paciente con amputacion trasfemoral
se debe analizar las graficas de los momentos de flexién y abduccién provistas por OpenSim
identificando si estos necesitan o no igualar los momentos generados por los musculos de un
paciente tipo con marcha normal.

e OpenSim es un herramienta que para el estudio del caso nos permite evidenciar mediante la
herramienta control muscular computacional (CMC) las activaciones musculares que para
todos y cada uno de los musculos analizados se pudo ver una activacién porcentual mayor, lo
que muestra que el esfuerzo que un paciente con amputacion transfemoral y protesis debe

realizar para poder caminar es mucho mayor que el de un paciente tipo con marcha normal.

Palabras clave: Protesis, marcha humana, Biomecanica, amputacion transfemoral, OpenSim.
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1. INTRODUCCION

La necesidad de satisfacer la creciente demanda de servicios en rehabilitacién y de dar
respuesta acertada y oportuna a las condiciones que afectan el desempefio motor, implica la
integracion de diversas disciplinas clinicas y de ingenieria para aportar soluciones integrales y
en lo posible, duraderas a la compleja problematica que lleva inmersa el movimiento humano
en todas las etapas de la vida y en todas las modalidades de funcién. Pero los patrones motores
propios del ser humano son el resultado de una intrincada asociacion entre sistemas bioldgicos,
lo que hace dificil el desarrollo de un andlisis cuantitativo sin la ayuda de herramientas

tecnoldgicas que soporten el conocimiento cientifico.

La biomecanica en el campo de la rehabilitaciéon ocupa un lugar destacado para el estudio de las
patologias musculo esqueléticas, la recuperaciéon de las funciones motrices y la prevencion de
complicaciones a largo plazo. Desde esta perspectiva, en la Ultima década la ingenieria clinica
ha aportado cambios significativos a los conceptos tradicionales de practica médica y

terapéutica.

Desde hace ya varios afios, la tecnologia en el campo de la rehabilitacion fisica y la fisioterapia,
ha sido implementada con enfoque de asistencia y desarrollo de productos utilizados para
incrementar, mantener o mejorar las capacidades funcionales de personas con discapacidad
[42]. Es asi como se conocen ayudas para nifios y adultos con impedimentos fisicos generados
por trastornos musculo esqueléticos y neuroldgicos. Esta es una practica habitual en los

modelos de rehabilitacion actual.

Sin embargo, en rehabilitacion fisica no todos los casos son atribuibles a la categoria de
discapacidad y no todas las condiciones patologicas pueden ser solucionadas mediante el uso de
productos y aditamentos especiales. De ahi que el concepto de tecnologia en rehabilitacién, no

deberia estar circunscrito a los productos de asistencia y de estimulo motor, porque desestima



el soporte que pueden recibir los profesionales clinicos para comprender las patologias, innovar
tratamientos, hacer mas objetivos los resultados de sus intervenciones y apoyar los métodos de
ensefianza. A continuacidn se presenta un resumen introductorio del tema expuesto en la

presentacion de la presente tesis.
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2. JUSTIFICACION

Actualmente, los profesionales de la rehabilitacién fisica son libres de acceder a herramientas
tecnoldgicas para abordar la practica clinica de manera mas amplia y profunda. Al usar solo
experimentos para entender la dindmica del movimiento, se tienen dos limitaciones
fundamentales:

Variables importantes, incluyendo las fuerzas generadas por los musculos, no son
generalmente medibles en experimentos ya que el movimiento humano es complejo y
comprende gran cantidad de variables que hacen dificil su cuantificacion.

Es dificil establecer la relacién causa efecto en sistemas con dindmica compleja desde datos
experimentales solamente. En consecuencia, las funciones de los musculos, calculadas
mediante experimentos, no son sencillas en su interpretaciéon. Por ejemplo, los registros
electromiograficos, pueden indicar cudando un musculo estd activo, pero no permiten
determinar los movimientos realizados por esa actividad muscular [45]. Determinar como los
musculos individuales contribuyen a los movimientos observados es dificil, porque un
musculo puede acelerar articulaciones que no estan directamente relacionadas y segmentos

que no son adyacentes [42].

Es importante contar con un marco tedrico combinado con experimentos, para descubrir los
principios que gobiernan la coordinacion muscular durante movimientos normales y asi
determinar cémo las afecciones neuromusculares contribuyen al movimiento patolégico y
predecir las consecuencias funcionales de los tratamientos. Para lograr estas metas, el marco
tedrico debe explicar la relacién causa-efecto entre los patrones de excitacion muscular,

fuerzas musculares y movimientos del cuerpo [46].



El modelamiento de sistemas bioldgicos permite entonces simular el funcionamiento mecanico
de tejidos para soportar investigaciones experimentales 6 para explicar fendmenos cuando los

experimentos no son posibles [47-48].

De esta manera, la posibilidad de adaptar modelos biomecdnicos y analizar en ellos
comportamientos motores de diversa indole, es la oportunidad para transformar el abordaje
clinico “In vivo”, en una combinacién “In vivo-In silico”, que toma las ventajas del trabajo
simulado en computador, sin desconocer la importancia y el aporte del examen clinico. Esto se

traduce en una practica mas costo-eficiente y segura [49].



3. AMPUTACION DE MIEMBRO INFERIOR

3.1 Origen de las protesis para amputacion de miembros inferiores.

La amputacion de miembro inferior es un tema que ha acompafiado al hombre desde el
principio de su existencia, El hombre se ha preocupado por proteger sus extremidades
amputadas y tratar se emular la funcionalidad del miembro amputado con elementos externos a

su cuerpo como copas de madera, muletas y cueros protectores.

La amputacion es el mas antiguo de todos los procedimientos quirdrgicos practicados por el
hombre. Evidencias arqueolédgicas (cuchillos, sierras de hueso y piedras) junto a esqueletos
cuyas extremidades seccionadas sugirieron amputaciones rudimentarias han sido ubicadas en el
Neolitico. En muchas sociedades antiguas presuntamente civilizadas era comtin amputar una

mano o un pie como castigo, y esto todavia se hace en algunas culturas primitivas.

La amputacién es uno de los primeros actos quirdrgicos de la historia de la cirugia que esta
representada por la pérdida de una extremidad que produce una condicién de discapacidad

permanente que afecta en muchos casos la parte fisica y psicologica del paciente.

En contraste, la evolucion cientifica y tecnolégica permite en casos seleccionados y tras una
prescripcion por parte de fisiatras y Ortopedistas el reimplante, el trasplante o el empleo de

protesis externas.

Es asi como en la literatura del Aparejo Veda en el libro “Rig-Veda” se encuentran relatos del
3500 A.C al 1800 A.C donde se relata la historia de una reina guerrera Vishpla que perdi6 su

pierna en batalla y que se repone de su pérdida con una protesis de hierro.



Hallazgos arqueologicos rusos de 1971 encontraron una protesis de miembro inferior de 2300
A.C de una mujer con la adaptacién de la pata de un animal, una proétesis recursiva para la época

y con una técnica de adaptacion muy particular (Fig. 1).

Fig. 1 Pie de cabra adaptada a mufién con encaje de piel disecada, Libro Amputaciones del miembro inferior en cirugia vascular

[1].

Civilizaciones como la egipcia, la mesopotamica y la Hindi también demuestran actividad en
este campo, En el afio 2000 en Egipto se encontré una momia de 1550 A.C con una prétesis del
primer dedo tallado en madera sujeto con correas de cuero y con evidencias de uso, hecho que
muestra la implementacion de prétesis en la antigiiedad y la reglamentacion de la intervencion y

de los procedimientos de amputacion, ligadura, cauterizacién como practica.

Herodoto (485-420 A.C) cuenta la historia de la primera amputacién y posterior tratamiento
protésico del soldado persa Hegistratus de Elis, que se amputo a si mismo un pie para liberarse
de los grilletes y se confecciono en madera su miembro amputado consiguiendo con esta viajar

30 millas hasta Tregea.

Hipdcrates (460 -377 A.C) el padre de la medicina en su libro “de las articulaciones” establece
los puntos esenciales para toda amputacién y la ligadura del mufidn, estudio que sirvio

posteriormente para el avance de las ciencias médicas en la edad media.



En la civilizacion romana se encuentra una evidencia arqueoldgica que presenta la pierna
protésica Roman Cupule del 300 A.C de cobre y madera desafortunadamente esta fue quemada

en un incendio durante una de las guerras mundiales (Fig. 2).

Fig. 2 Roman cupule protests 300 A.C, prosthetics. umwblogs [2].

Desde el siglo V A.C hasta el siglo I D.C, En la Civilizacion Griega se traté mucho este tema y se
estudié sobre la ligadura de las extremidades y la operaciéon con colgajo de los casos de

gangrena distal y ligamento de vasos por Herofilo, Erasistrato, Heliodoro y Aulo Cornelio Celso.

La civilizacion arabe (936 -1037) avanzo mucho en el tema de cirugia y amputaciéon de
extremidades un ejemplo de ello es Abulcasis y Avicena quienes describen las amputaciones, la

ligadura de venas y el instrumental para desarrollar estas tareas.

Ambrosio Pare (1510 1592) muestra el empleo de las ligaduras y vendaje para el mufion
siguiendo los principios de Hipocrates y describiendo el sindrome de post-amputacion en
pacientes. Este fue un cirujano francés, considerado el padre de la cirugia moderna disefio una
protesis de miembro inferior siendo uno de sus modelos el primero que se conoce en la historia

de la medicina para amputaciones de muslo (Fig. 3).



Fig. 3 Primer modelo de prétesis moderna conocido como prétesis de Paré Prosthetics. umwblogs [2].

Morel-Lavallée in 1853 profundizo en el uso del vendaje que al especificar el empleo del

torniquete cambio el futuro de los amputados y elevo considerablemente su supervivencia.

Pieter Andriannszoon Verduyn'’s (1696) ide6 la primera protesis con articulacién libre de rodilla

que permanecié hasta los afios 60 ‘s con muy pocas modificaciones (Fig. 4).

Fig. 4 Verduyn'’s prétesis prostéticos. umwblogs [2].

James Pott, en 1800, empez6 la construccion de una proétesis de madera, en la cual su peso
permitia una buena funcién, afiadi6 a sus protesis de madera, articulaciones de rodilla en acero y
un pie articulado provisto de tendones que efectuaban una elevacién dorsal del mismo al

flexionar la rodilla esta prétesis es conocida como “Pierna Anglesea” (Fig. 5).



Fig. 5 Pierna Anglesea, Natural history of leg amputee [3].

Luego del renacimiento entre 1600 y 1800 las protesis son mas funcionales, en el siglo 20
después de la primera guerra mundial se crea la asociacion americana de prétesis y ortesis,
hecho que apoyo en gran manera el desarrollo técnico de las proétesis combinando la ingenieria
con la medicina, hecho que se manifesté en la construccién de sockets con resinas térmicas en

asociacion con Northrup Aviation de los Estados Unidos.

La necesidad de una buena adaptacion y alineamiento de la protesis para conseguir su maxima
eficacia se evidencio tras la primera guerra mundial en donde se presentaron gran cantidad de

casos en amputaciones por explosivos e impactos.

La Segunda Guerra Mundial supuso el nacimiento y desarrollo de las técnicas de rehabilitacion
del amputado y, la implantacion de leyes de seguridad social en muchos paises, con esto se
increment6 la posibilidad de obtener y utilizar permanentemente una proétesis en buenas
condiciones. Dado el interés industrial por la construccion de protesis y la aparicién de nuevos
adelantos protésicos como los encajes de succion y los mecanismos hidraulicos, neumaticos y

eléctricos.

En 1958 se encontré en capua, Italia una prétesis muy antigua del madera con cobertura en
bronce y ataduras de pie del 300 A.C (Toulmin 2007). Evidencia fisica de la primera protesis en

la historia.



En los afios 60 y 70 muchas universidades comienzan a crear programas de desarrollo para
prétesis de alta tecnologia, se introducen nuevos dispositivos a las protesis y estudio de

ingenieria a las mismas.

En la década de los 90’s a la actualidad se han desarrollado prétesis modulares e
individualizadas seguin las necesidades del paciente y la incorporacién de sensores mioeléctricos

que permiten un movimiento mas fluido y natural.

3.2 Generalidades de la amputacion de miembro inferior

La imposibilidad para restaurar o incorporar una extremidad afectada hasta un nivel compatible
con la vida de los tejidos, constituye la razén fundamental de las amputaciones y
consecuentemente, de la transformacion del objetivo inicial del cirujano de salvar la extremidad,

que es el de salvar la vida del paciente. [6]

La tendencia general al incremento del hecho traumatico por accidente, de las lesiones
ateroescleroticas en las arterias periféricas tanto en la poblacién diabética como en la no
diabética y un conjunto de patologias debidas al estrés son las responsables en su mayoria de las

amputaciones en este momento.

El deseo de mejorar las técnicas quirurgicas, y los cuidados del postoperatorio; todo esto
estimulado, quizads por el interés en la colocaciéon inmediata de las protesis después de la
operacién. Es un hecho que beneficia fuertemente la rehabilitacién de pacientes después de

haber sufrido un trauma de este tipo.

En realidad, la amputacion de una extremidad dafiada o enferma en forma irreparable no es sino

el primer paso para conseguir que el paciente vuelva a ocupar un puesto normal y productivo en
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la sociedad; en consecuencia, esta operacion se debe planificar y realizar con la misma
minuciosidad y pericia con que se hacen las operaciones de cirugia plastica y reconstructora y

por tanto la rehabilitacion debe ser supervisada por expertos.

Se estima que en Los Estados Unidos cada afio se presentan 40000 nuevos amputados dado a la
intervencion militar de este en otros paises. Las lesiones de la guerra han provocado muchos
hombres discapacitados, lo que ha convertido a Cambodia en el pais con el mayor nimero de

amputados per capita del mundo.

La rehabilitacién del amputado, puede ser analizada desde dos puntos de vista. Por una parte
constituye el empleo de todas las armas médicas que pueden favorecer la recuperacion, en
donde los medios médicos pertenecen, sobre todo, al campo de la medicina fisica y se emplean
como suplemento del tratamiento médico y quirdrgico utilizados. Por otro lado, podemos
concebirla como la restauracién del invalido hasta sus maximos limites fisicos mentales,

sociales, vocacionales y econdmicos posibles.

Los miembros fantasmas son otro aspecto interesante de la amputaciéon de miembro inferior
que se presenta luego de haber sido amputado el miembro o sus raices sensoriales destruidas,
luego de someterse al cambio quirdrgico o la denervacidn de una parte del cuerpo. El aspecto
mas asombroso de un miembro fantasma es su increible “realidad sensorial” en la persona. Los
fendomenos del miembro fantasma que al parecer se originan en una parte faltante del cuerpo
son consecuencia comin de amputacién traumatica o quirdrgica, son una experiencia
abrumadora para los pacientes y un estado frustrante y resistente para los médicos que los

tratan, siguen siendo tema de discusion para muchos estudiosos de la Medicina.
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3.3 Datos estadisticos sobre amputados de miembro inferior.

La incidencia general de amputaciones se eleva de forma constante debido a los mayores indices
de accidentacion y a la prolongacién media de la vida que permite la supervivencia de ancianos

con trastornos generales predisponentes a la amputacién (como las isquemias periféricas).

Durante la Segunda Guerra Mundial, 18.000 soldados americanos perdieron miembros como
resultado de lesiones bélicas, pero en el mismo periodo de cuatro afios, 120.000 americanos

civiles resultaron amputados a consecuencia de lesiones accidentales. [6]

En Estados Unidos, 1 de cada 200 norteamericanos ha experimentado una amputaciéon mayor;
todos los afios se efecttian 35.000 amputaciones por defectos congénitos y causas generales,
siendo la localizacion mas frecuente en extremidades inferiores (10:3 en relaciéon con la

extremidad superior).

En Inglaterra y Gales existen mas de 80.000 personas que han perdido uno o mas miembros:
27.000 por efecto de las guerras y 60.000 por traumatismos o enfermedades. Cada afio se envian
alos 21 centros nacionales protésicos unos 3.500 nuevos casos. La proporcion de amputaciones
en hombres es 2,5 veces mas elevada que en mujeres, siendo una amputacion de extremidad

superior por cada 7 de pierna.
De los nuevos casos producidos, 27% lo son por accidente, el 67% por enfermedad y el 6%

restantes por deformidades congénitas. La mitad del contingente de amputados que

actualmente se producen tiene edades superiores a los 60 afios.
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En Japon, la frecuencia de amputaciones industriales es 3 a 4 veces mas alta que en Estados
Unidos y la proporcion de amputados de extremidad superior es de 14 a 10 en relacion con las

de extremidad inferior.

Estadisticos efectuados en Estados Unidos determinan la obtencién de las siguientes

conclusiones:

1. Las amputaciones por accidentes en hombres son nueve veces mas numerosas que en las

mujeres, debido a las actividades de mayor riesgo que desarrolla el hombre.

2. Las amputaciones en hombres debidas a enfermedad son 2,6 veces mas frecuentes que en las

mujeres.

3. La frecuencia de amputaciones debidas a tumores es muy semejante en ambos sexos.

4. Las deformidades congénitas de extremidades son de frecuencia parecida en ambos sexos.

5. No hay una diferencia de incidencia en miembros derechos o izquierdos.

6. La mayor frecuencia de amputaciones por traumatismo se encuentra en la década de los 41 a

los 50 afos; la debida a enfermedad, entre los 61 y 70 y, la debida a tumores, entre los 11 a 20

anos.

3.4 Amputaciones de miembro inferior en Colombia.

Segun Censo del DANE de 2005 de los 41.242.948 habitantes que tenia Colombia 2.632.255

tenian algun tipo de incapacidad, esto equivale al 6.4% de la poblacién y de estos 770.128 tienen
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limitaciones para caminar esto equivale al 29.3% de la poblacion con discapacidad, en donde los
departamentos de Vichada, Boyaca, Narifio, Cauca, Vaupés y Huila son los mas afectados,

departamentos con una escasa riqueza entre sus habitantes de zonas rurales [7]

También segin Censo del DANE de 1993 el total de personas con pardlisis o perdida de
miembros inferiores es de 62.007 personas [8], cifra que a la actualidad seguramente se ha
elevado, debido al conflicto interno armado y de minas antipersonas que sufre el pais pero
también por accidentes en moto con su incremento considerable en estos ultimos anos,
enfermedades como la diabetes y desordenes genéticos o cardiovasculares dada la alimentacion

y contaminacion.

Es dificil determinar el nimero exacto de personas que han tenido amputaciones alrededor del
mundo. Muchos paises no guardan un record con la cantidad de pacientes con amputaciones ni

tampoco las causas de éstas.

La causa de las amputaciones varia de acuerdo a la region. Las tres razones principales son

Violencia, Trauma de accidente y Enfermedad [9].
Un informe de la Cruz Roja, previo a la “Cumbre de Nairobi por un mundo sin minas”, realizado

en Diciembre de 2004, sitia a Colombia como el tercer pais con mas MAP (Minas anti persona)

en el mundo después de Camboya, Afganistan y Angola [10] (Graf. 1).
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pais relacionado conla | Trauma accidentes Enfermedad
guerra y violencia de transito, trabajo | vascular congénita

trauma tumor otras

Camboya 94% 4.5% 1%
zimbabwe 65% 35% 10%
Colombia 60% 15% 25%
Norteamérica 3% 32% 65%
Dinamarca 2% 30% 68%

Graf. 1 Porcentaje de amputaciones en el mundo segun el tipo de caso [9]

Otra referencia que justifica la incursién en este tema es el reporte de la Vicepresidencia de la
Republica de Colombia que registra en el pais 11006 casos de victimas de Minas antipersonales
entre 1990 y diciembre de 2014, saldo que dejo 8801 personas heridas y 2205 muertos. [44] Por
otra parte de estas victimas, el 38 % (4.219) son civiles y el 62 % (6.787) miembros de la Fuerza
Publica. Del total de victimas reportadas el 80 % (8.801) result6 herida y el 20 % (2.205) murid
en el lugar del accidente De estas, 4.219 victimas pertenecen a poblacién civil, de las cuales
3.423 (81 %) resultaron heridos y 796 (19 %) murieron. De los 6.787 victimas miembros de la
Fuerza Publica, 5.378 (79 %) quedaron heridos y 1.409 (21 %) fallecieron.

Entre enero y Diciembre de 2014 se registraron un total de 277 victimas. De estas, 95 victimas
pertenecen a poblacion civil, de las cuales el 8 % (8) murieron y el 92 % (87) quedaron heridos.
De las 182 victimas miembros de la fuerza publica el 83 % (151) quedaron heridos y el 17 %
(31) fallecieron en el lugar del accidente. Estas cifras dan a entender el grado del conflicto

armado que vive el pais y la necesidad de recursos para rehabilitacién. [11]
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Existen varios centros que ofrecen rehabilitacion fisica y protésica para personas con
discapacidades de miembro inferior en Colombia entre ellos el Hospital Militar de Colombia en
Bogota, el cual presta servicios de salud principalmente a las fuerzas militares, el Centro
Ortopédico San Juan Bautista en Bucaramanga; el Comité de Rehabilitaciéon de Antioquia en
Medellin, La Fundacién REI en Cartagena, El CIREC (Centro Integral de rehabilitacién de
Colombia) en Bogota y CICOP (Centro de Investigaciones Cientificas en Ortesis y Protesis) en
Bucaramanga [9], centros que ya sea con o sin d&nimo de lucro, le permiten tener una solucién a

esta problematica en el pais y una esperanza para muchas personas en este tipo de situacion.

3.5 Causas necesidades y problemas frecuentes de la amputacion de miembro inferior.

Se establece una clasificacion de amputaciones desde el punto de vista etiologico y causal,

indicando la existencia de los siguientes apartados [12]:
1. Lesiones accidentales (accidentes del transito -63%, con mayor incidencia en extremidades
inferiores-; accidentes industriales -73% al 81%, con mayor incidencia en extremidades

superiores-)

2. Enfermedades vasculares periféricas (muerte tisular por insuficiencia vascular periférica

arteriosclerdtica o diabética).

3. Muerte de los tejidos por estados vasospasticos periféricos como la de enfermedad de Buerger

o Raynaud.

4. Neoplasias malignas. Infecciones de larga duracién de huesos y otros tejidos que no permiten

el restablecimiento de la funcién (TB, gangrena, osteomielitis).

5. Lesiones térmicas por calor o frio.
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6. Miembro deforme inutil que el paciente considera antiestético.

7. Estados no citados que puedan poner en peligro la vida del paciente, como accidente vascular

o mordedura de serpiente.

8. Falta congénita de miembro. Tradicionalmente se consideran tres amplios grupos etiologicos

causantes de amputacion: el accidente, la enfermedad y la malformacién congénita.

Accidente:

El accidente causante de amputacién actda ya produciendo una destruccion tan amplia de los
tejidos que hace imposible la supervivencia del miembro y de su irrigacion sanguinea,
originando la desaparicion del hueso o imposibilidad de su sutura, o bien produciendo grandes
lesiones nerviosas. Los accidentes mas frecuentes son los de trafico, industriales, incendios,
congelaciones o descargas eléctricas. En términos generales, se considera que los accidentes de
trabajo producen un mayor indice de amputaciones en extremidades superiores (73 a 81%) y
los accidentes de trafico y las enfermedades tienen un porcentaje mas elevado sobre las

extremidades inferiores (63%).

Enfermedad:

Las enfermedades mas frecuentes como causa de amputacion pueden englobarse, por lo general,

dentro de los siguientes grupos [13]:
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1. Enfermedad vascular o circulatoria, como la arteriosclerosis y la enfermedad de Buerger, que
afecta sobre todo a las extremidades inferiores donde la presiéon sanguinea es mas baja

afectando principalmente a los ancianos.

En un grupo de 1.126 pacientes con aterosclerosis (772 hombres y 354 mujeres) con sindrome
necrotico en 329 casos. Se encontr6 que en un 29% de amputados por debajo de la rodilla como
resultado de enfermedad vascular oclusiva hubo que efectuar reamputaciones. En estos casos, el
nivel de amputaciéon debe efectuarse mediante arteriografia, hiperemia reactiva y empleo de
sustancias productoras de eritema. Asimismo, el estudio arteriografico nos permitira predecir la

evolucion de la cicatrizacion.

También se estudi6 200 amputados por arteriosclerosis obliterante, obteniendo diversas
conclusiones practicas. Asi, se aprecia que el indice de fracasos en la cicatrizacion aumenta
conforme es mas distal el nivel de la amputacidn. La presencia de diabetes mellitus no aumenta
estos fracasos. Por lo general, las amputaciones practicadas inmediatamente por encima o por
debajo del pulso mas bajo, cicatrizan bien, pero no se obtiene incremento alguno de la mejoria

por la practica de una simpatectomia lumbar.

La causa mas importante de los fracasos en la cicatrizacion es debida a la isquemia y la herida de
la amputacion cerrada a presion causa con mayor facilidad infeccion. Quizas el paciente con

arteriosclerosis cardiaca sea el que presenta mayores riesgos a la amputacion.
2. Cancer. Como es bien conocido el cancer de caracter maligno puede hacer metastasis e

involucrar varios 6rganos en su desarrollo si es extirpado o bien ser un cancer sectorizado de

caracter benigno.
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3. Infeccidén. La tuberculosis, gangrena por arteriosclerosis o diabética y osteomielitis, todavia
constituyen causas amputadoras, si bien su frecuencia ha disminuido manifiestamente con un
diagnostico precoz y

El empleo de antibidticos. La gangrena periférica es muchas veces un sintoma mas de la
enfermedad vascular generalizada, pero por si no constituye un proceso maligno. En estos casos,
antes de llegar a la amputacién del miembro conviene efectuar una cirugia arterial
reconstructiva, estudio cuidadoso de las condiciones cardiacas, existencia de diabetes,
movilizacién pasiva y apoyo sobre el miembro gangrenado, con lo que el proceso puede

limitarse y evitarse la amputacién.

3.6 Trastornos invalidantes sobreafiadidos a la amputacion

En ocasiones, las posibilidades rehabilitativas del amputado se complican o dificultan por la
existencia simultdnea de otros factores invalidantes sobreafiadidos. Se ha estudiado muy
minuciosamente los factores complicativos y agravantes que pueden transformar la amputacion
simple en una invalidez mucho mas profunda. Entre ellos, por su mayor importancia, pueden

destacarse los siguientes [14]:

Trastornos neurologicos

Las paralisis son factores que dificultan la rehabilitacion. La paralisis de los musculos del mufiéon
afecta el control sobre la prétesis y las paralisis o paresias de otras partes del cuerpo influyen
sobre el tipo de marcha, accién de los correajes, manejabilidad para colocar o quitar la prétesis y
alteracion en el empleo de bastones. La paraplejia y hemiplejia presentan problemas especiales
no soélo por el tipo de pardlisis existente, sino también por las alteraciones de la sensibilidad.
Ciertas condiciones paréticas o paraliticas suponen la facilidad para la fractura ésea del muion,

lo cual complicara la adaptacién de la proétesis o disminuira el nivel efectivo éseo.
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Trastornos sensoriales

Las disfunciones vestibulares por enfermedad o toxemia medicamentosa pueden originar
alteraciones del equilibrio. Este desequilibrio corporal llega a ser peligroso en amputados de
extremidades inferiores, sobre todo cuando caminan en la oscuridad o de pie en vehiculos
(barcos, trenes, etc.).La sordera, en especial de los sonidos de alta frecuencia, puede incapacitar
al amputado para percibir los ruidos de su prétesis (como el golpeteo de la rodilla) o ruidos que

le adviertan de un peligro para su vida.

En ocasiones, los trastornos de la visién pueden constituir una manifiesta inferioridad para esta
clase de pacientes. Asi, un pequeno defecto de refracciéon puede ser causa de que los bordes de
un escalon se desenfoquen. También la alteracion de la capacidad de percepcion de la
profundidad suele ser causa de tropezones. El ciego total amputado de extremidad inferior

camina con mas seguridad si utiliza el bastén corto.

La pérdida de las sensaciones de la propiocepcién y sensibilidad constituye una complicaciéon
grave en el amputado, el cual no s6lo debera depender muy estrechamente de la vista para
utilizar su protesis, sino que también puede presentar facilmente en los mufiones maceraciones
o ulceraciones. Este tipo de trastorno se encuentra en parapléjicos, siringomiélicos, esclerosos
multiples, leprosos o individuos con déficit de la circulacion periférica en los que se ha dejado un

mufion demasiado largo.

Trastornos fisicos generalizados

En ocasiones, diversos procesos, enfermedades generalizadas pueden dificultar el empleo de
protesis. Algunas, como la enfermedad de Buerger, la arteriosclerosis y la diabetes, no solo
pueden hacer necesaria la amputacién, sino afectar seriamente la funcién o disminuir la

capacidad fisica del amputado [15].
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Tanto el paciente como el terapeuta deberan vigilar en estos casos la presentacion de
irritaciones del mufién, dado que su curacién, una vez producidas, es muy lenta. Asimismo, la
existencia de edema en algunos de estos procesos complica o quizas impide el empleo de encajes

de succion.

En ocasiones, las enfermedades cardiacas obligan a una limitacién en los ejercicios terapéuticos
del paciente. El miedo a la claudicacién de rodilla actiia como un intenso stress sobre el corazon;
por ello se recomiendan articulaciones mas estables o el empleo de dos bastones. Las afecciones
dérmicas en las areas del encaje o de los correajes pueden suponer dificultades temporales para
la adaptacion. A veces, estas alteraciones de la piel son secundarias a mala adaptacion del encaje.

Igualmente, la osteomielitis del mufién es una contraindicacién para la adaptacion protésica.

Factores psicoldgicos

La baja inteligencia o escasa coordinacion neuromuscular puede dificultar la ensefianza o
complicar las adaptaciones. Las actitudes no realisticas, la falta de motivaciones y una moral

depresiva son factores que perjudican manifiestamente la recuperacion del paciente.

3.7 Rehabilitacion protésica de miembro inferior

El adiestramiento protésico en amputados de miembros inferiores es uno de los temas mas
importantes tanto en amputados unilaterales, como bilaterales y aparte de las actividades
especificas que cada caso dicte, pueden desarrollarse los ejercicios progresivos donde la
mayoria se ejecutan entre las paralelas, frente al espejo [16].

1. Entre las paralelas. Apoyo alternado en cada extremidad. Ir reduciendo la ayuda de las manos

hasta anularlas.
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2. Entre las paralelas. Flexiones de tronco hacia adelante y extensiones lentas del mismo.

3. Sentarse y levantarse de una silla.

4. Elevar la pelvis de uno y otro lado, despegando el pie correspondiente del suelo.

5. De pie. Flexionar alternativamente la prétesis y el lado sano por la cadera y rodilla.

6. De pie, brazos a los lados. Flexoextensién de cuello al maximo mientras el resto del cuerpo
permanece en descanso.

7. De pie. Pies separados 5 cm, inclinarse hacia delante sobre el eje de los tobillos.

8. De pie, pie sano adelantado, peso descargado sobre prétesis atrasada. Hacer que la protesis se
flexione suavemente por la rodilla y se adelante con el minimo esfuerzo del mufién.

9. De pie. Protesis adelantada, peso descargado sobre la extremidad indemne. Transferir el peso
sobre la prétesis y adelantar el pie sano (si es necesario, podra asistirse con las manos sobre las
paralelas).

10. De pie. Apoyo total sobre la protesis. Elevar la pelvis indemne.

11. Andar de lado con pequefios pasos flexionando ligeramente la protesis.

12. De pie, pies separados 5 cm. Peso sobre el lado indemne. Elevar la protesis flexionando la
cadera: hacer lo mismo con la pierna sana, mientras el peso corporal se descarga sobre la
protesis.

13. Marcha de espaldas. Cuando el pie protésico se coloca detras de la rodilla ésta queda bien
bloqueada, pero cuando el pie retrasado es el sano, la rodilla protésica puede claudicar.

14. Agacharse y elevarse (sobre la extremidad sanay libre).

15. Aprender a tirarse sobre la colchoneta, de frente, de lado y de espaldas.

16. De pie. Oscilar hacia los lados hasta perder el equilibrio, apoyandose sobre la protesis..., girar
entonces el cuerpo 902 y adelantar el pie sano (el giro se hace sobre la protesis).

17. De pie. Separacion de los pies dos pulgadas. Elevar el pie protésico y cruzarlo por delante de la
pierna sana. Hacer lo mismo con la extremidad indemne por delante de la proétesis.

18. Seguir una linea sobre el suelo.
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19. Pasar obstaculos sobre el suelo (tirando con rapidez de la protesis hacia atras inmediatamente
antes de flexionar la cadera, se obtiene una flexion mas Intensa que sirve para salvar los
obstaculos).

20. Andar sobre un plano inclinado (de lado, con la prétesis sobre la parte baja del plano). Si la
prétesis es de succion, habra que anadir ejercicios de rotacion de prétesis a través del mufién
(colocar el «pie hacia dentro» o «hacia fuera»). En amputados unilaterales se prohibira el
empleo de bastdn, salvo si el amputado es un viejo o presenta algin problema especial que
disminuya su resistencia fisica. Los ejercicios finalizan con la practica sobre las escaleras
(elevacion-descenso) y con adiestramiento En un aspecto normal procurando anular la tensién y
auto observacion intensa.

A modo de seguir un cronograma para rehabilitacion se presenta una propuesta de
rehabilitacion por semanas dada por kessler [6].

Primera semana:

Aprender a colocarse la prétesis adecuadamente. Ejercicios de equilibrio entre las paralelas
delante del espejo. Lateralizar el apoyo sobre el lado indemne y luego sobre la proétesis (con
apoyo de las manos). Mantener el equilibrio mientras se desplaza el pie en diversas direcciones
alavez que se suprime la

Ayuda de las manos.

Segunda semana:

Practicas de marchas sobre distintas clases de pavimento (marcha en zigzag, marcha lateral,
marcha sobre huellas).

Tercera semana:

Marcha con braceo, marcha con obstaculos, elevacidn y descenso de escaleras.

Cuarta semana:

Libertad para marchas y deportes espontaneos (bicicleta, danza, etc.). Los amputados bilaterales
de extremidades inferiores, aparte de desarrollar los ejercicios antes indicados, practicaran las

siguientes actividades:

23



a. Maximo desarrollo de la destreza, sentado.

b. Intensificaciéon de los ejercicios de equilibrio sobre las proétesis antes de intentar cualquier
tipo de marcha. En los ancianos pueden utilizarse las protesis codas con pies de balancin y sobre
ellas desarrollar el maximo adiestramiento.

c. Utilizacion y destreza en el manejo de bastones.

d. Mayor tiempo de adiestramiento de la marcha entre paralelas.

e. Velar especialmente por actividades como: recoger objetos del suelo, permanencia en
bipedestacion y sentado, sentarse-levantarse, levantarse desde el suelo, adiestramiento de

vueltas, elevacion y descenso de escaleras, braceo.

3.8 Recuperacion de acuerdo al nivel de amputacion

La rehabilitacion debe comenzar de forma inmediata:

a. Si hay suturas: movilizaciones pasivas de forma parcial.

b. Dentro de los 12 - 18 dias: kinesiterapia resistida. [6]

Cadera
Desarticulacién: la prétesis tiene que ser activada por los movimientos de la pelvis, hay que

hacer ejercicios para flexibilizar columna y fortalecer musculos de la pelvis y abdominales.
Supracondilea

Corta: se conserva gliteo medio, mayor y psoas iliaco. Existe déficit en la pata de ganzo
(sartorio, recto interno y tensor de la fascia lata), cuadriceps y aductores. Hay que equilibrar las

contracturas de los flexores, aductores y rotadores externos.

Medio muslo:
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Aumenta el brazo de palanca, la protesis sera a partir del apoyo isquiatico, hay que buscar la
activacion de los musculos de la cadera (abductores de cadera -gliteo mayor y medio-, flexores
-psoas-, extensores -gluteo mayor-). Se pueden originar contracturas (en flexion, en abduccion y

rotacidn) que se eliminan con la protesis.

Muslo Largo:
En él se originan contracturas en flexiéon Infracondilea, Hay que prevenir la contractura en

flexion de rodilla.

Preparacion psiquica:

Los problemas psicologicos que puede plantear la amputacién de uno o varios miembros, o su
carencia, pueden revestir en muchas ocasiones caracteristicas de verdadera gravedad. El dafio
psicoldgico es mas profundo si la amputacién es imprevista por originarse destruccion en el
esquema corporal, sobre todo si la amputacién radica en la mano. La ansiedad, depresion,
frustracion, hostilidad, egocentrismo, agresividad, dependencia e irrealidad son fendmenos que
pueden desenvolverse muy intensamente en el amputado, y los cuales, si no son anulados,

arruinaran toda labor rehabilitadora.

Las protesis solo llegan a ser una ayuda sustancial en el tratamiento de estas alteraciones

psiquicas cuando logran adaptarse al esquema corporal en un sentido dinamico.

El nifio suele afectarse menos por su incapacidad que por las reacciones de los demas respecto a
su estado. Mas importante que la etiologia invalidante es la apariencia estética de esta invalidez

y los comentarios que la misma levanta entre familiares, amigos, vecinos, etc.

En amputaciones imprevistas por accidente se producen reacciones emocionales a veces muy
intensas. La amputacién de la pierna produce mayor impacto que la del brazo, pero una vez

curada su herida y colocada la prétesis, los problemas del amputado de extremidad superior van
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siendo cada vez mayores por el aspecto estético y poca utilidad de la prétesis. En los test de
madurez social efectuados a estos nifios no se aprecian desviaciones destacadas sobre el nifio
normal. Pero si esta invalidez ha sido precoz y amplia, pueden perderse oportunidades para el
juego y la relacion social, con lo que este nifio presentara fracasos en las destrezas motoras y

actitudes sociales propias de los nifios de su edad.

También pueden surgir y persistir sentimientos de inferioridad, pérdida de la iniciativa -abulia-.
Sin embargo, no olvidemos que, en definitiva, estas situaciones invalidantes no son problemas

exclusivos de brazos o piernas, sino problemas de la persona en su conjunto.

Pero con independencia de su edad, el amputado que no posee unos antecedentes psiquicos
patolégicos o cuya situacion emocional no era con anterioridad especialmente inestable, suele
tener buenas posibilidades de normalizacion de sus trastornos psicoldgicos, con tal que, aparte
de la psicoterapia general practicada, la reeducacion fisica, estética y laboral que supone una

protesis bien adaptada le dé una posibilidad casi ilimitada y normal de actividad.

En muchas ocasiones, los sindromes ansiosos precoces, muy frecuentes en estos pacientes, se
refieren especialmente a su ansiedad por el aspecto estético y el futuro econémico. El impacto
psicoldgico de la invalidez en el adulto suele ser mayor ante la pérdida de un miembro superior
que de una pierna. En estos casos, conviene colocar a este enfermo en contacto con otros
amputados similares ya en fase avanzada de rehabilitacion. Debe evitarse el empleo de proétesis
estéticas y estimular a la utilizacion de dispositivos protésicos de trabajo, dado que la mano
estética carece de toda utilidad funcional, con lo que el amputado la olvida y acaba utilizando tan
s6lo su miembro residual indemne. En grandes amputados se procurara antes que nada darle la
maxima independencia para sus actividades elementales diarias y los desplazamientos por el
interior del hospital o la vivienda utilizando sillas de ruedas. [6] (Rehabilitacién del amputado

de miembro inferior 2005. Dr. Raidel La O y Lic. Alfredo D. Baryolo)
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3.9 Tipos de amputaciones de miembro inferior
La amputacion de extremidad inferior va desde la punta de los pies hasta la cadera pero dentro
de cada componente de la pierna hay subniveles que seran presentados a continuaciéon como el

caso de la amputacién de muslo Fig. 6, [6]
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Fig. 6 niveles de amputacion transfemoral. [6]

La longitud mas adecuada de un mufion es aquella que conserva mejor la comodidad, la funcién
y la estética. Partiendo de este principio, no es posible dar unas normas exactas de longitud,
pues en todo caso habra que adaptarse a las condiciones personales y sociales del individuo,
cuyas posibilidades también deben discutirse con él antes de la intervencion y en presencia del
protésico y del rehabilitador.

Durante mucho tiempo se ha intentado sistematizar los niveles 6ptimos de amputaciéon para
conseguir mufiones ideales, En 1953 la Organizaciéon del Tratado de Bruselas publicé las
medidas exactas, en centimetros, que debe tener el mufién ideal. Otros han publicado sus
esquemas expresandolos en tantos por ciento. Todos los métodos ofrecen dificultades y casi
siempre son inexactos en el momento de su aplicacién, por la dificultad que representa tener
que adaptarlos a la medida del individuo. Como sea que las medidas no deben ser

necesariamente precisas y tienen un margen de seguridad en la altura del mufién, nuestro
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temperamento latino se adapta facil y rapidamente al esquema dado por JUDET, que divide la
totalidad del hueso en tres tercios y especifica alturas en traveses de dedo, siempre «a mano»
del cirujano. La Precisién adecuada la pone el sentido quirtrgico del cirujano. [6]

Miodesis transfemoral: (Operacion para referirse a la técnica quirdrgica que consiste en volver
a unir los musculos al hueso tras la amputacion).

En la operacién de reconstruccién muscular luego de la amputacién se siguen los siguientes
pasos:

1: Se unen los musculos al hueso mediante cirugia con agujeros en el hueso o mediante sutura al
periostio,

2: Para el caso de estudio (amputacién transfemoral), los musculos abductores y flexores se
unen cerca de la cadera, ya que en una amputacién transfemoral estos estan situados por encima
de la separacién quirdrgica, por lo que no pueden quedar afectados por el corte transversal, los
musculos aductores y extensores estan unidos al extremo inferior del muslo por lo cual en la
amputacion transfemoral estos son cortados y pierden su funcién segin sean monoarticulares o
biarticulares.

Como resultado de la amputacién transfemoral el paciente sin actividad en los musculos
aductores y extensores hace que estos se contraigan y se acorten con el tiempo, dejando a su
paso la tendencia de la pierna amputada de estar hacia adelante flexionada y hacia el lado en
abduccion ya que con la amputacioén se ha perdido las uniones musculares que permiten mover
la pierna hacia dentro y hacia atras. Para mayor referencia de la simulacién de marcha con

miodesis transfemoral Fig. 6.a (https://www.youtube.com/watch?v=6ily9rstSaU)
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Amputacion de muslo.

Este tipo de amputacion constituye la mas caracteristica y frecuente de la extremidad inferior.
Por lo general, estas amputaciones se practican en la union del tercio medio y superior. La
longitud ideal de esta clase de mufiones se considera la de 25 a 30 cm desde el trocanter mayor,
no olvidandose que la pérdida de cada centimetro de fémur supone una disminucién o
alteracion del equilibrio muscular. Asi, persisten los abductores que se insertan en el trocanter
mayor, desplazando a los abductores que han perdido su insercién distal, por lo que el mufién

tiende a colocarse en abduccién dando origen a una marcha débil e inefectiva.

El mufién de muslo mas corto que pueda conceptuarse eficaz funcionalmente es el de 7,5 cm por
debajo del trocanter mayor. Si el mufion es muy voluminoso, su utilidad disminuye con el
acortamiento. Pero, aun en aquellos casos en que tan solo persisten 2,5 cm de fémur por debajo
del trocanter y es totalmente inefectivo desde el punto de vista funcional, todavia tiene una

decisiva importancia como elemento protésico, ya que la sola persistencia de la cabeza de fémur
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y el gran trocanter supone una mejor adaptacion y estabilidad de la protesis. No obstante, por
razones estéticas, en las mujeres es preferible practicar una desarticulaciéon total. Esta

desarticulacion supone la misma posibilidad protésica que una hemipelvectomia.

El mufién excesivamente largo, superior a 32 c¢cm, no afiade ventaja alguna al paciente. La

practica de esta amputacién no presenta problemas quirurgicos especiales.

La piel puede colocarse segiin dos técnicas. Bien mediante un amplio colgajo anterior que da una
cicatriz posterior transversa, o efectuando dos colgajos iguales, anterior y posterior, que dan
cicatriz transversa terminal, aun cuando este ultimo procedimiento da al paciente mas molestias
por la presion de la proétesis y el efecto pistén de la misma. Los musculos se cortan 2,5 cm mas
que la piel para evitar su adherencia a la cicatriz, procurando suturar la fascia profunda sobre la
terminal 6sea. La seccidn de nervios y hueso no reviste caracteristicas especificas. SWIDERSKI y
KROL, de la Clinica Ortopédica de Poznan, utilizan el método osteomio-plastico. El final del
mufién 6seo se cubre con un colgajo osteoperiostico, los misculos antagonistas se cosen sobre el
mufidn 6seo, escindiéndose la fascia al final del mufién. Estos muiiones son fuertes, equilibrados,

con buena tonicidad y excelentes para prétesis de succion.

Desarticulacion de rodilla

El mufién logrado en la desarticulacion de rodilla es excelente para soportar presiones, pero
tiene un escaso valor protésico dado que no existe espacio para la colocacion de los mecanismos
de rodilla y nunca puede obtenerse una marcha funcional eficaz ni una buena apariencia
estética. No obstante, puede practicarse en ancianos, dado que esta intervenciéon produce menos

shock y, en los nifios, por persistir la epifisis 6sea y no detenerse el crecimiento. [6]

Amputacion de pierna
La longitud ideal para amputaciones por debajo de rodilla es de 12 cm y nunca mas de 15 cm.

Pero la gran mayoria de estos amputados no pueden permanecer con el peso corporal
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gravitando sobre el extremo del mufidn, desde el momento en que la palpacion profunda de los
tejidos sobre el hueso seccionado causa dolor en éste. Esta es la razén por la que se han buscado

sistemas quirurgicos de desensibilizar el hueso.

La técnica de Bunge, todavia recomendada, y en la que se destruye un reborde periéstico de
pocos milimetros en el vértice del hueso seccionado y se raspa al mismo nivel el plano endosteal,
produce un anillo de necrosis. El procedimiento de Ertl (modificado de la antigua técnica de
Bier) parece ser mas eficaz. Consiste en la seccién de la tibia y el peroné a la misma altura,
cubriéndose dicha seccién con tres pequefios colgajos peridsticos dotados de pequefios
pedacitos de cortical. Este procedimiento elimina las superficies 6seas libres y la posibilidad de
una necrosis vascular, previene la desviaciéon lateral y rotaciéon del fragmento de peroné
residual, ocluye las cavidades medulares con lo que se restaura la presion intramedular normal
y el retorno venoso y, por ultimo, dota de una valla protectora a las terminaciones de nervios y

vasos en el espacio interdseo. [6]

La seccidn tradicional de los musculos en estas amputaciones produce una rapida atrofia de los
mismos, debido a la falta del bombeo activo de la contraccién del musculo, produciéndose
estasis y edema. Para evitar estas complicaciones, los musculos flexores y extensores,
incluyendo la musculatura del peroné, son suturados juntos y colocados sobre el puente
osteoperiostico de la tibia. De esta forma, los musculos llegan a ser mucho mas funcionales y dan
origen a un mufidn mas sano, fuerte y con mejor circulacion.

Los vasos sanguineos se disecaran cuidadosamente, separando venas y arterias y ligandolas a
diferentes alturas. Los nervios principales se seccionan mas altos bajo una ligera traccion. Todas
estas terminaciones vasculonerviosas se entierran en el espacio interdseo préximo al puente

osteoperiodstico.
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Se procurara que los colgajos de piel posean la mejor nutricion y circulacién posible, para lo cual
no se olvidaran —junto a una diseccién muy cuidadosa las siguientes indicaciones: Colocar los
colgajos de piel directamente sobre musculos que sean altamente funcionales; reducir
moderadamente la grasa subcutdnea y practicar una sutura limpia evitando tensiones y

procurando que la cicatriz no caiga sobre la terminacién del hueso.

Amputacion tipo Syme o transmaleolar

Desarrollada en 1842 por JAMES SYME, cirujano escocés, esta amputacion se efectda dejando
practicamente intactas la tibia y el peroné. Consiste en una seccién transmaleolar 0,6 cm sobre la
superficie articular de tibia y astragalo. Los tejidos del taldn se preservan para cubrir el mufién,
lo que permite al paciente apoyarse directamente en el mismo y soportar su peso facilitando el
andar sin protesis por el interior de la casa. Esta indicada en lesiones del pie con pérdida de
tejidos en las proximidades de las articulaciones tarsometatarsianas. Las amputaciones
intermedias para salvar mayores areas no suelen ser eficaces y con frecuencia necesitan

reamputacion.

Este tipo de amputacién no permite lograr una prdtesis estética, debido a la dificultad de
colocacion de mecanismos articulares de tobillo y encaje. Por ello en las mujeres constituye una

de las amputaciones de resultados protésicos mas antiestéticos. [6]

3.10 Prescripciones y tipos de protesis comunes

Las protesis constituyen los dispositivos ortopédicos utilizados para suplir la falta de
extremidades fig. 7, todas ellas tienen en comun el cumplir una funciéon dindmica funcional y
otra estética. Por lo general, el mismo mufién o areas indemnes corporales constituyen sus

elementos motrices [6].
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El empleo de elementos motrices ajenos al paciente (como motores eléctricos o de gases a
presion, etc.), son de resultados muy poco practicos y tan so6lo aplicables en ciertos casos de
grandes y multiples amputaciones (Fig. 7a). Biomecanica de la marcha normal y patolégica

(Instituto de biomecanica de valencia. [22].
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Fig. 7 a Protesis de pierna transfemoral [22]
Para pacientes con amputacion transfemoral es muy comin que se presente una abduccién y

flexion de los musculos de cadera que hace que se presenten mayores momentos flexores y

abductores (Fig7b). [22].

33



b 3y e e 1 Suspension
|W RN iuma a3
iDiagramas de equilibrio en cadera y rodilia de una protesis femoral
con freno de friccién en la articulacion de rodilla (Raddiffe, 1977)
3 |
& \{\ |
0 W A |
\ 5 o
A5 A \
c -J‘ ”
N\ N\ Socket
\ s % y &4
\\\ A\ ,’:{[ \ ‘l‘f
) 2 +— Rodilla
\_. \ ! i /'\ |
A \ ]' - Pilar

Fig. 7 b Prétesis de pierna transfemoral [22]

Protesis para extremidad Inferior

Pilon:

El piléon constituye una de las formas mas elementales de protesis para amputacion de
extremidad inferior. Esta formado por un encaje para soportar el mufién y una prolongacién
cilindrica hasta el suelo (la clasica «pata de palo» de los piratas). En ocasiones, puede emplearse
como una forma transitoria de prétesis, pero en ninguin caso sustituye a ésta. Sus inconvenientes
son innumerables, pues aparte su aspecto antiestético y patentizado de la amputacion, transmite
violentamente el contacto del suelo al mufion, su base de sustentaciéon es muy pequefa y no

ayuda al mantenimiento del equilibrio.

Pueden adaptarse al pilon sistemas de mecanizaciéon como articulaciones de. Rodilla, pie
articulado, etc., pero en este caso no se obtiene ventaja alguna sobre la proétesis completa, salvo
peso y mas bajo coste.

Las indicaciones del pilon. Se encuentran casi exclusivamente en su empleo provisional y previo
a las prétesis definitivas. También pueden ser utiles en amputados ancianos que necesitan la
ayuda de un bastd, incapaces por su falta de destreza de controlar una protesis articulada.

Naturalmente, el pilon resulta eficaz y mas funcional en amputaciones por debajo de la rodilla.
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El empleo precoz del pilon permite normalizar y desarrollar muscularmente el mufién, reducir

las contracturas en flexidn e incrementar la destreza y rapidez de la marcha.

Protesis corta:

Se utilizan en casos de amputaciones dobles por encima de la rodilla, sobre todo en ancianos.
Constan de un encaje y un muslo corto (sin articulacién alguna) dotado de un pie basculante
rigido dirigido hacia atrds para permitir la marcha y el equilibrio del centro de gravedad
corporal.

La pieza-pie esta tapizada por su suela de cuero o plastico. La longitud corta de estas prétesis
permite un buen control de los mufiones y una facil conservacién del equilibrio, a la vez que el
enfermo acostumbra a soportar los apoyos sobre el isquion. Estas prétesis permiten una

absoluta independizacion del paciente.

Protesis para hemipelvectomia y desarticulacion de cadera:

En estos casos resulta extremadamente eficaz la prétesis «tipo canadiense» con corsé semejante
a la cesta pélvica, lo cual anula la necesidad de tirantes (en enfermos obesos, ancianos o muy
débiles puede llegar a ser beneficioso el empleo de un tirante auxiliar de hombro). Se emplea la
rodilla de un solo eje y de friccién constante. El pie es del tipo Sach (pie sin articulacion en el
tobillo que se sustituye por un taléon de goma gruesa en cufia). Para la marcha por la calle sera

necesario el empleo de un bastén.

Protesis por encima de rodilla y apoyo isquiatico:

Indicada en casos de amputaciones de muslo, descarga el mufion desde el momento en que gran
parte del peso corporal es soportado por el apoyo isquiatico. El método de suspensidn puede ser
el encaje o la succién, la banda pélvica y el tirante de hombro, o bien varios de estos métodos

simultaneamente.
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Por lo general, se utiliza con mayor frecuencia la banda pélvica. La articulacion de rodilla es de

eje Unico y mecanismo de friccién graduable.

Protesis por encima de la rodilla con apoyo en extremo distal del mufién:

Para todos aquellos casos en que la superficie del mufién permite un apoyo directo sobre la
prétesis, se encuentra indicada en amputaciones femorales Supracondilea, tipo GrittiStokes,
desarticulacion de rodilla o en casos de muilones por debajo de la rodilla muy cortos y

flexionados.

Es necesario vigilar cuidadosamente que el encaje no comprima el area de los abductores. La

suspension se logra por cinturén pélvico.

Protesis por debajo de la rodilla:
El mufién ideal para este tipo de protesis es el de longitud que oscile entre 12 a 18 cm por
debajo de la articulacion de la rodilla. La suspensién se logra mediante un cinturén pélvico,

utilizandose también un corselete de muslo para controlar las rotaciones.

Este corselete sera tanto mas alto cuanto mas delicado y doloroso sea el mufién, dotdndosele, si

es necesario, de un apoyo en isquion.

En caso de que se emplee un encaje de succion sera imprescindible el estudiar y vigilar

diariamente el mufién que, en muchas ocasiones, puede poseer una circulacién insuficiente.

Protesis para amputacion tipo «Syme»:
Este tipo de amputacién permite una protesis de apoyo extremadamente funcional sobre la

extremidad inferior del mufién. No posee articulacidn de tobillo, sino un pie tipo «Sach».
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Protesis con encaje de succion:

Prétesis con encaje de succidn. En este tipo de protesis, la suspension o unién se logra mediante
un encaje dotado de un sistema valvular que permite obtener en el interior del mismo un cierto
grado de vacio, con lo que se consigue entre el munion y el encaje una suficiente succion e intima
union que permite el manejo de la prétesis directamente a expensas de los movimientos del

munon.

Con ello resultan innecesarios los tirantes y bandas pélvicas.

Como ventajas de los sistemas protésicos de succién, pueden destacarse los Siguientes:

e Mejor y mas intimo control de la proétesis por parte del mufién.

e Mayor libertad de movimientos incluidos por la aduccién-abduccién y rotacion.

e Desarrollo de la musculatura del mufién (si bien en un principio no parece ser asi, el
empleo continuado de la protesis de succion logra una indudable hipertrofia muscular).

e Escasa o nula accién de piston.

e Mayor confort por falta de cinturones, etc, lo cual permite utilizarlas en las
embarazadas.

e Mayor desarrollo del sentido cinestésico del mufion.

Los inconvenientes de la protesis de succion son, entre los principales:
e Necesidad de una mejor y mas dilatada adaptacidén, lo cual multiplica el nimero de
pruebas.
e Necesidad de una gran destreza en los pacientes para lograr buena estabilidad, por lo
que se contraindica en ancianos y amputados de escasa cooperacion.

e Peligrosidad de su empleo en pacientes con procesos osteomieliticos o con cicatrices.
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El talon de goma o las gomas incluidas en la parte media del pie protésico sustituyen a los
musculos de tobillo y pie. Una limitacion de los movimientos de tobillo puede lograrse mediante
el empleo de balancines, ligamentos de tension y muelles. Los mecanismos supinacion-
pronacion afiadidos al pie son eficaces para andar por terrenos irregulares porque permiten una
mejor adaptacidn del pie al suelo, pero a veces, es suficiente la colocacidn de una suela gruesa de

goma.

Por lo general, la rodilla protésica es estable si una plomada colocada a través de la meseta
supratibial pasa por delante del eje de la articulacién de la rodilla. El equilibrio general del
cuerpo exige que una plomada que atraviese el centro de gravedad corporal caiga dentro de la
superficie de sustentaciéon corporal. Colocando mayor cantidad de goma en el talén, la
estabilidad de la rodilla aumenta, pero el pie se hace menos estable por su equino exagerado,

con lo que se dificulta su paso sobre el suelo.

La falta de cuadriceps produce una claudicacién de la rodilla siempre que al ajo de gravedad
pase por detras del eje de la rodilla, lo que produce temor a la marcha. Ello se evita mediante
una enérgica contraccién de los extensores de la cadera en el momento oportuno, pero una
extension demasiado enérgica y consciente de los gliteos produce una marcha poco ritmica y
suave. Muchos amputados por encima de la rodilla al iniciar los ejercicios en pie sobre la

proétesis temen caer y extender enérgicamente el muiion.

El empleo de articulaciones de rodilla en hiperextension es mas seguro, pero produce marchas
imperfectas, hace falta mas esfuerzo para doblar la rodilla desde la posicion de hiperextension y,
ademas, la longitud total de esta protesis aumenta al iniciar la flexion y dificulta el paso sobre el
suelo, con lo que se inician marchas en abduccién. La hiperextension es causa de un
desplazamiento del encaje del mufién hacia atras, lo cual produce inclinacién pélvica y lordosis,

cansancio y, a veces, lumbago, sobre todo, si se une a una contraccion en flexiéon de cadera.
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Para obtener una marcha natural y facilidad de movimiento, el eje de la rodilla debe estar
situado lo mas adelantado posible, sin alcanzar el punto de inestabilidad. Si la dorsiflexion del
pie esta bloqueada es posible ver la rodilla ligeramente flexionada, sin hacer que el eje pase
delante de la linea del peso corporal. En amputados jovenes y activos con buenas condiciones
fisicas puede colocarse el eje de la rodilla ligeramente por delante de la linea de gravedad. Si el
eje se adelanta mucho, dificultara la posiciébn normal de la rodilla con respecto al eje de

alineacion en tierra.

La articulaciéon de la cadera de la protesis se colocara ligeramente enfrente del vértice del
trocanter mayor, velando para que coincidan lo mas aproximadamente posible los ejes de la
cadera anatémica y protésica para permitir el movimiento delante-atras y facilitar que pueda

sentarse sin que la pierna rote.

3.11 Consideraciones del encaje.
Se llama encaje a la parte de la prétesis donde se introduce el mufién. Para cualquier tipo de

amputacion y empleo de protesis habra que considerar los siguientes puntos generales:

e Valoracion del murion. Se estudiara el estado de la piel y si existen infecciones
en la misma, areas de dolor, longitud y forma del mufién, movilidad
sensibilidad, indices de sudoracion y fuerza muscular.

e Cuidados pre-ortopédicos del paciente. Con independencia de consideraciones
especificas o personales propias de cada caso, en todo amputado se velara
muy especialmente por conseguir los siguientes objetivos:

e Mantenimiento o adquisicion, tan cerca de la normalidad como sea posible,

del movimiento del mufién y prevencion de contracturas y deformidades.
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e Empleo sistematico del vendaje del mufién y desarrollo de éste en fuerza
muscular, adiestramiento, coordinacion y resistencia a las presiones.
e Desarrollo fisico maximo de la totalidad corporal y adiestramiento general.
e Adaptacién de la protesis. Aparte de los problemas especificos de adaptaciéon
en cada caso, se tendran en cuenta los puntos que a continuacidn se citan:
e Aspecto estético de la protesis y fabricacion correcta de la misma.
e Longitud adecuada. Encaje exacto. Evitar cualquier tipo de compresion sobre
las prominencias dseas corporales.
e Adaptacion exacta y confortable de los tirantes o cinturones de sujecion
(sobre todo para la extremidad superior).
e Vigilancia de las zonas de presidn al quitar la protesis e inmediata correcciéon
de las mismas si se presentaran.
Protesis inmediata.
De los adelantos en la adaptacién de los miembros artificiales, el mas importante esta
constituido por la protesis post-operatoria de aplicacién inmediata, para las extremidades
inferiores. Tomando en consideraciéon que con las técnicas tradicionales el edema
postoperatorio es inevitable y frecuente la presencia de contracturas en flexion, asi como que el
tratamiento fisidtrico previo a la aplicacién de la protesis nunca es menor de ocho semanas,

desde la década del 60 varios institutos de rehabilitacién han empleado esta técnica.

Este método que es facil y practico, fue reportado por BERLEMONT en 1961, quien después de
desbridar un mufién, aplico una prétesis temporal de yeso. El paciente camino a los pocos dias

con carga del peso del cuerpo.

CLIPPINGER describi6 una técnica de aplicacion de proétesis de yeso, arriba de rodilla, con el
objeto de encontrar una protesis temprana, de poco costo, que ayudara al equilibrio corporal y

al enjutamiento del mufidn.
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MARION WEISS, de Varsovia, en el afio 1963, preconizé las ventajas de la aplicacion inmediata

post-operatoria de la prétesis en las extremidades inferiores.

WEISS, en su reporte sefiala los pasos sucesivos del método, el que de inmediato fue adoptado
por muchos paises, existiendo a la fecha numerosas publicaciones las que en su mayoria sefialan
resultados muy satisfactorios. Este especifica las peculiaridades de su técnica en los siguientes
términos: En el estado actual de los avances y conocimientos rehabilitativos y neurofisiolégicos
una amputaciéon no puede valorarse, tan s6lo como una simple pérdida corporal, sino mas bien
como un considerable shock para el sistema nervioso central. La caracteristica de las
intervenciones amputadoras es la pérdida brusca de una amplia zona propioceptiva,
especialmente en lo que se refiere al pie como drgano sensitivo. La amputacion en todo caso, le

priva al sistema nervioso central de un cierto porcentaje de informacién corporal.

La aferentizaciéon del mufién sobre todo cuando la amputacion se efecttia por los procedimientos
tradicionales y los musculos no son fijados al final del mufién éseo o tan sélo se vela por la
cicatrizacion de la sutura, no es, en ninglin caso, una eferentizacion fisiolégica. Lo mismo sucede
con una adaptaciéon protésica inadecuada o retardada que dificulta o retrasa una correcta

compensacion sensitivo concienciadora.

Los musculos de una extremidad amputada presentan una actividad bioeléctrica muscular
anormal, especialmente cuando la amputacién se efectia sin atender al anclaje muscular sobre
el extremo 0seo. Los estudios demuestran, en estos casos, una clara pérdida de cierto porcentaje

de unidades motoras que clinicamente se patentiza en debilidad y atrofia parcial muscular.

El método de aplicacién de protesis post-quirirgica inmediata tiene las siguientes

Ventajas:
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1. Disminuye en forma considerable el tiempo necesario para la rehabilitacion del amputado con
la consecuente mejoria de la situacion socio-econémica del paciente y el menor gasto del centro

hospitalario.

2. Evita o disminuye el problema emocional del amputado al permitirle caminar dentro de las 48

horas siguientes a la operacion.

3. Las modificaciones a las técnicas quirdrgicas y protésicas son sencillas y permiten su

aplicacion en cualquier centro especializado.

4. Puede efectuarse en la mayor parte de los pacientes ain en los que presentan trastornos
vasculares.

Protesis Provisional

Cuando existen dudas respecto a la habilidad de un amputado de extremidad inferior para
utilizar una prétesis permanente, es preferible suministrarle una prétesis temporal con la que

pueden valorarse las dificultades de adaptacion. [6]

Dentro de estas prétesis tradicionales, el pilon ocupa un destacado lugar debido al costo y
rapidez de su construccion y a la facilidad de adaptaciéon. Su empleo no tan s6lo permite el
conocimiento de las capacidades fisicas del amputado, sino que también acelera la
normalizacion del mufién y ensefia al amputado a desarrollar su capacidad de marcha de forma
muy precoz. En pacientes ancianos, el pilon tiene una indicacidn clara. No obstante, este tipo de
proétesis presenta varios inconvenientes: en primer lugar, carece de estética y suele anular las
posibilidades de un mufién funcional corto por debajo de la rodilla (muchos pacientes se apoyan
con la rodilla flexionada), la falta de articulaciéon da una tipica «marcha de pata de palo» con

abduccién de cadera y marcada basculacién pélvica, el equilibrio conseguido con ella no es

42



bueno por falta de superficie de sustentacion y no es dificil la formacién de ulceraciones en la

parte anterior del mufién por el golpeteo a cada paso.

Por todas estas razones, si bien la protesis provisional es en ocasiones necesaria, debe dotarse a

la misma de las caracteristicas generales que piensen utilizarse en la prétesis definitiva.

En los amputados dobles por encima de la rodilla conviene empezar las actividades protésicas
con el empleo de dos protesis cortas con pie de balancin, sin articulacién de rodilla, las cuales
ayudan a desarrollar el equilibrio, disminuyen las retracciones en flexién de cadera y
acostumbra a los mufiones a la presidn. Por otra parte, son un excelente indice para valorar las
posibilidades protésicas futuras, pues si el paciente no se independiza lo suficiente con este tipo
de protesis cortas, tampoco lo hara con las largas. El ejercicio fundamental es el del equilibrio

alternado sobre una prétesis. Se evitara, siempre que sea posible, el uso de bastones.

3.12 Tipos de protesis de rodilla

Las personas que han recibido una amputacién transfemoral después de un accidente o por
problemas de Salud, requieren de una adecuada rehabilitacién a la vida normal, lo mas parecida
a la que llevaba antes, este Tratamiento se realiza por fases, y una de las principales es la

adecuacion de una protesis externa de rodilla y su Posterior implementacion [5.]

Estos disefios son estructurados conociendo requerimientos estrictos como lo son la estabilidad
y seguridad del amputado, las velocidades y pasos promedio por minuto que desarrolla una
persona perteneciente a diferentes segmentos de la poblacion y la estética de las mismas.

Para diferenciar los distintos tipos de rodillas que existen se ha resumido un cuadro que las
clasifica segin su funcionalidad y prescripcion primaria los tipos de protesis de rodilla [16]

(Graf. 2).
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Clase -tipo Funcién Basica Indicaciéon primaria Ventajas Limitaciones
Monoaxial [a] simplicidad Una sola velocidad Baratay Cadencia fijay
Para pacientes entre 18 y 50 | Durable y mayoritaria baja estabilidad

Afos.

En Colombia

mayor gasto de energia
en la marcha
modificacién de la
marcha normal y
antinatural

Control a la descarga [b] Incrementa la Debilidad generalizada Mejora la Retraso en la fase
Estabilidad en Pobre control de la Estabilidad de De oscilacién
. La marcha Cadera, caminata La rodilla Debe descargarse
/A despaciosa, para Completamente
& Personas de edad de mas Para flexionarse
De 60 afios. Modificacién de la
Cadencia, mayor
Gasto energético.
Bloqueo manual [c] Rodilla de ultimo Mucha necesidad de Elimina la flexion Anormal caminata
recurso Estabilidad de rodilla De rodilla Incomoda al sentarse
Final Incrementa el esfuerzo
Musculatura muy débil Al caminary la energia
Utilizada
Estabilidad positiva Mejorar la estabilidad La totalidad de Incremento del Peso
Y facilidad de flexion De larodilla, Disefio La pierna se y mantenimiento y
En la fase de especial Para rodilla Acorta, estable costos
Oscilacién desarticulada y Aliniciar cada amplitud del

Disefio especial
Disponible para
Proporcionar

Un sentado estético
Para mufiones largos

Amputacién por encima de
Larodilla.

Paso sin interrumpir
La fase de oscilacion
El riesgo de tropiezo
Es minimo.

Disefio especial para
Estética de mufiones
Largos

movimiento de la
rodilla puede quedar
limitada

Control fluido [e]

8
3

=
anavoy

Permite un cambio
Enla cadencia
Microprocesador
Ofrece un patrén de
Marcha normal

Disponible para variar

La velocidad de la marcha
Recomendada en personas
Con alta actividad

Variable cadencia
Marcha mas natural
El control de apoyo
Hidraulico afiade mas
estabilidad

Incremento en el costo
Peso y mantenimiento

Electrénica [f]

Permite un cambio
Enla cadencia
Microprocesador
Ofrece un patrén de
Marcha normal y
Control sobre
Cualquier tipo de
Terreno subir
Escaleras terrenos
pendientes

Disponible para variar

La velocidad de la marcha
Recomendada en atletas y
Personas con alta actividad

Variable cadencia
Marcha mas natural
El control de

aflade mas
estabilidad cuando
se suben y bajan
escaleras

Mucho Incremento en
el costo Pesoy
mantenimiento

Graf. 2 Tipos de protesis de rodilla por indicacién y funcién [16]
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Para diferenciar los distintos tipos de pies que existen se ha resumido un cuadro que las clasifica
segun su funcionalidad y prescripcion primaria los tipos de protesis de rodilla [16] (Graf 3).

3.13 Tipos de protesis de pie

Clase -tipo Funcion Basica Indicacién primaria Ventajas Limitaciones
Quilla rigida. [g] simple Ambulacién Durable y barato No tiene un uso eficiente
Limitada o para De la energia de apoyo
Rigid Keel Méxima duraciéon Rigido puntera rigida
Meramente cosmética
Monocéntrica [h] Répido apoyo Aumenta la Estabilidad Abrupta dorsiflexién en
plantar Estabilidad de la Biomecanica Parada, Hiperextension
rodilla En posturas de rodilla aumenta el

cercanas al plano

medial

momento de flexién

dorsal

Retropié e inversion

Eversion rotacion

Se adapta a superficies

irregulares

Reduce la carga

sobre la piel y la

Incremento de costo,

Peso, mantenimiento.

Externa y rotaciéon proétesis
interna
Multiaxis Foot
Policentrica [i]
Facil y suave Facilita la caminata Confortable y Limitado empuje incremento
g rotacién confiable De costo
Flexible Keel
|
\ ; Q}
Two Types of
Dynamic-Response Feet
Quilla flexible [j]
Tipo flex [K] Empuje dinamico Incrementa el nivel Sentido incremento en

ey

De actividad

subjetivo de
la capacidad de
Respuesta

dindmica

el costo
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Electronica [] Prescripcién para Para amputados Tiene un control Se puede utilizar solo en

Transtibiales Auténomo condiciones ambientales
Amputados Dela Adecuadas.
Transtibiales plantiflexion Mantenimiento es costosoy
Actividad de Y dorsiflexién el precio es demasiado

alto.
Moderado a bajo

Impacto

Graf. 3 tipos de pie por aplicacién y funcion [16]

4. LAMARCHA HUMANA

Caminar es una de las mas comunes actividades desarrolladas por los humanos, pero el proceso
de analisis y simulaciéon de la marcha humana es uno de los mas dificiles problemas para
manejar, La marcha se representa como un péndulo invertido y como un sistema que también
envuelve un gran numero de grados de libertad (Fig. 8), La marcha humana se define entonces
mediante movimientos alternantes y ritmicos de las extremidades del tronco que determinan un
desplazamiento hacia adelante del centro de gravedad que puede variar de cadencia

describiendo planos holonomicos en el espacio durante su proceso [17, 18].

Fx. Traglacién 2,6 cm

| mx extansiin da cadera
ra

maz: rotacion 4-187

¥
my: bascula 4-127 |

Fig. 8 Modelo de eslabones con sus grados de libertad para representar la marcha humana [19].
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Los marcadores de marcha pueden proveer amplia informaciéon con detalle, solo mirando el
movimiento de la marcha de una persona se puede detectar cualquier tipo de emocion o si se
tiene algun tipo de deficiencia fisica o el género de la misma, distinguir si la conocemos por su

patrén de marcha o si es familiar.

Todas esta piezas de informacién estas codificadas en los patrones de marcha humana de todas
las personas, de otra manera también se pueden deducir si alguien estd dentro de un grupo o no
por su patréon de marcha, pero no basta con una sola imagen para deducir esto, es necesario
tener una secuencia de video de la persona caminando y asi facilmente se podra inferir esto, La
captura de las variaciones de la marcha humana debido a diferentes cargas en el cuerpo
humano, mediante la observacién de la marcha de una persona se puede inferir si esta tiene una
prétesis bien adaptada o no, o si existe alguna patologia de marcha debida a una mala alineacién

o adaptacion de la protesis.

4.1 Marcha

En los ultimos afios, se ha prestado considerable atencion al estudio de la marcha humana. Un
creciente entusiasmo por la investigacién en este campo debido a la capacidad de prediccién y
aplicaciones potenciales en las areas de la biomecanica clinica, rehabilitacion, neurociencias y la
roboética.

Un aspecto muy importante del analisis de la marcha es la investigacion de la cinética de los
segmentos del cuerpo humano a partir de los datos de la cinematica y viceversa.

Caminar implica un cambio pendular entre la energia potencial y energia cinética, se asemeja a
la accién de un péndulo invertido. Esta tarea aparentemente simple presenta caracteristicas
muy complejas.

Durante la marcha, el cuerpo humano se caracteriza por la dinamica de periodos, incluidos los
intercambios de energia mecanica, y su frecuencia natural es un determinante importante de la
marcha espontanea.
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La marcha normal depende de un continuo intercambio entre la movilidad y la estabilidad. La
libre movilidad pasiva y la accién muscular adecuada como ingredientes basicos.

Cualquier anormalidad que restringa la movilidad normal, libre de una articulacién o altere
cualquiera de los tiempos o la intensidad de la accion muscular genera una alteracion de la
marcha.

La Marcha anormal puede ser debida a una lesion, enfermedad, dolor o problemas de control
motor.

La marcha Comienza cuando el pie hace contacto con el suelo y termina con el siguiente contacto
del mismo pie, se basa en dos fases principales, la primera es una fase de apoyo y la segunda de
balanceo, en el intervalo de apoyo se encuentran cinco sub-fases a. contacto de talén, b. apoyo
plantar, c. apoyo medio, d. Elevacién del talén, e. Despegue de pie. Y la fase de balanceo se
subdivide en tres sub-fases, a. aceleracién, b. balanceo medio, c. desaceleracion, adelante se dara
una explicacién mas extensa de la biomecanica de la marcha.

4.2 Biomecanica de la marcha normal humana.

La locomocion humana normal se ha descrito como una serie de movimientos alternantes,
ritmicos y de cadencia armdnica de las extremidades y del tronco que determinan un
desplazamiento hacia delante del centro de gravedad. Mas especificamente, la locomocion
humana normal puede describirse enumerando algunas de sus caracteristicas. Aunque existen
pequeiias diferencias en la forma de la marcha de un individuo a otro, estas diferencias caen

dentro de pequefios limites.
La longitud del paso completo es la distancia lineal entre los sucesivos puntos de contacto del

talon del mismo pie. La longitud del paso es la distancia lineal en el plano de progresion entre los

puntos de contacto de un pie y el otro pie (Fig.9).
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Longitud

del paro
Figura 2
prgltud def puso completo

Fig. 9: Longitud de paso. [20]

El ciclo de la marcha comienza cuando el pie contacta con el suelo y termina con el siguiente
contacto con el suelo del mismo pie. Los dos mayores componentes del ciclo de la marcha son: la
fase de apoyo y la fase de balanceo (Fig. 10). Una pierna estd en fase de apoyo cuando esta en
contacto con el suelo y estd en fase de balanceo cuando no contacta con el suelo “La relacién
secuencial de una fase portante o de apoyo y otra oscilante o balanceo de una extremidad se

conoce como un paso”.

Contacto Despegue de Contacto

del talon loa dedos del zalin
e FASE DE .ux-m———-uf———mt LE BALAKC [-n—ﬂ
0 10 20 3 ¢ 5 o 0 8 90 100

FOR CIEITO DEL ZICLO

Fig. 10. Principales fases de la marcha. [19].

4.3 Subdivision de la fase de apoyo
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Hay cinco momentos que son utiles al subdividir la fase de apoyo: Contacto del talon, apoyo

plantar, apoyo medio, elevacion del talon y despegue del pie.

Contacto inicial de talon:

El pie contacta el suelo (Fig. 11).

Contacto Despegue de Contacto
del talon loa dedos del zalén
e FASE DE .\n-m————-f———i.ast LE BALAKC [-n—ﬁ
!
0 10 20 3 4 s & 0 8c 90 100

FOR CIEITO DEL CICLO

Fig. 11. fase apoyo de apoyo de talén. [19]

Respuesta a la carga, apoyo plantar:
Intervalo en que la planta del pie toma contacto con el suelo y el peso del cuerpo recae sobre el
miembro en carga. Este punto coincide con el fin del doble apoyo inicial de los dos miembros

aprox. 10 a 12% del ciclo (Fig. 12).

Contacto Despegue de Contacto

del talon loa dedos del talén
——— CASE DB .uil\il——'-F———-l.-\St LE BALARC Ell—ﬂ
0 jo 20 3 4 s o 0 8¢ 90 100

FOR CIEITO DEL ZICLO

Fig. 12. fase apoyo plantar [19].
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Apoyo medio:
Periodo en el cual la tibia rota sobre el pie fijo en direccion de la locomocién. Coincide con el

apoyo unipodal y dura aprox. 10 o 30% (Fig.13)

Contacto Despegue de Contacto
del talén los dedos del tals

e FASE DE A\}\l\ﬂ—‘f——-'lASt LE BALARC [:ﬂ-——ﬂ

0 10 20 3] 42 S ;¢ 10 8C 90 100

FOR CIEITO DEL CICLO

Fig. 13. Fase de apoyo medio [19]

Apoyo final, despegue de talon:
El peso del cuerpo es transferido desde las regiones del retropié y medio pié hacia el ante pié.

Tiene lugar desde el 30% hasta el 50%, y coincide con el inicio del apoyo bipodal final (Fig.

.

Contacto Despegue de Contacto
del talén los dedos del zalén

p——————— FASE DE APUVO ——————#——— FASE [E BALAKC [-n——q

0 10 20 3 4 s 3 0 8c 9C 10C

FOR CIEITO DEL CICLO

Fig. 14. fase despegue de talén [19]

Fase previa al balanceo, despegue de pie:
El peso es transferido al miembro contralateral como preparacion a la fase de balanceo. Coincide

con el fin del doble apoyo y dura desde el 50 hasta el 60% aprox. Ocurre el despegue de los
dedos (Fig. 15).
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Contacto Despegue de Contacto
del talén los dedos del talén

e FASE DE .\n-m——-F—-l.-\st LE BALAKC L-n—q

0 10 20 3 4 s 3 0 8c 90 10C

FOR CIEITO DEL CICLO

Fig. 15. Fase despegue de pie [19]

4.4 Subdivision de la fase de balanceo
La fase de balanceo puede dividirse en tres intervalos designados con los términos de
aceleracion, balanceo medio y deceleracion. Cada una de estas subdivisiones constituye

aproximadamente un tercio de la fase de balanceo.

Fase de balanceo medio:
Desde el despegue de los dedos hasta que el pie del balanceo esta a la misma altura que el pie

de apoyo. Dura entre el 60 y el 73% del paso (Fig.16).

Al AL

Contacto Despegue de Contactoe
del talén loa dedos del taléin

¢ FASE DE .u-nw—-———-F-——mst LE BALAKC I’:n—q

0 10 20 3 42 s L 0 8c 90 10C

FOR CIEITO DEL CICLO
Fig. 16. Fase balanceo medio [19]

Fase de balanceo terminal:

La tibia del miembro oscilante se orienta verticalmente y termina en el momento del contacto

inicial. Dura desde el 73 al 100% del paso.
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Contacto

del zalin

(s FASE DE .\l\«\l)———-f———l.\Sb LE BALAKC El)ﬂ

0 10 20 3 4 L 4 70 8l 9C 100

FOR CIEITO DEL CICLO

Fig. 17. Fase balanceo final [19]

4.5 Tiempos y periodos en la marcha

En la Fig. 18 se muestra dentro del ciclo de la marcha los dos tipos de apoyo que hay en esta,
apoyo sencillo, se refiere al periodo cuando sélo una pierna esta en contacto con el suelo.

El periodo de doble apoyo ocurre cuando ambos pies estan en contacto con el suelo
simultaneamente. Para referencia del pie significa que por un corto periodo de tiempo, la
primera parte de la fase de apoyo y la dltima parte de la fase de apoyo, el pie contralateral esta

también en contacto con el suelo La ausencia de un periodo de doble apoyo distingue el correr

GNP PEEV.

del andar.

-.o Pie plano Despegue Despegue Contacto
en el suelo del talon de los talon
derecho
’10 L \ dedos | | ec
50 % 100 %

Porcentaje del ciclo de marcha (tiempo) |
1 1
I |
1 1

]
Doble l<_ Apoyo monopodal Doble Apoyo monopodal Doble
apoyo derecho apoyo izquierdo

]
1
1
i

I
1
—1

!;————»—— Apoyo derecho ——————— = Oscilacion derecha

|- Oscilacion izquierda | -——————— Apoyo izquierdo —————p-

1

1
1 1 1
! I
t

1
Duracion del ciclo
de marcha

| R

\d

Fig. 18. Marcha humana y periodos [21]
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La cantidad relativa de tiempo gastado durante cada fase del ciclo de la marcha, a una velocidad
normal, es:

1. Fase de apoyo: 60% del ciclo

2. Fase de balanceo: 40% del ciclo

3. Doble apoyo: 20% del ciclo.

Con el aumento de la velocidad de la marcha hay un aumento relativo en el tiempo gastado en la
fase de balanceo, y con la disminucién de la velocidad una relativa disminucién en la misma. La
duracién del doble apoyo disminuye conforme aumenta la velocidad de la marcha.
El Rango de valores de normalidad para ciertos pardmetros de la marcha de los adultos a
velocidad de marcha libre son los siguientes:

Zancada o ciclo de tiempo 1.0a1.2m/s

Zancada o ciclo de longitud 1.2a1.9m

Longitud del paso 0.56a 1.1 m

Anchura del paso 7.7a9.6 cm

Cadencia 90 a 140 pasos/min.

Velocidad 09a1.8m/s

4.6 Angulos de la marcha

Los angulos descritos por las articulaciones de la cadera, la rodilla y el tobillo describen curvas y
funciones en el tiempo del ciclo de 1a marcha, estas se pueden representar por medio de graficas
con amplitudes variables y periodos no muy regulares, pero bajo una estimacion de un
promedio estadistico se pueden encontrar formas generalizadas de estas, las cuales sirven como

base para fijar los parametros y los dngulos de cada fase de la misma.
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A continuacion se presentan dos graficas (Fig. 19) que para cada fase de la marcha describe la

forma de la funcién que sigue y un cuadro (Graf. 4) que muestra los angulos de las articulaciones

para cada fase de la marcha.

Joint Angles (deg)

STRIDE (GAIT CYCLE)

k 4
| STEP | STEP2 |
I >
Step
OHC HC
60 N 1
flexion
 c—
extension | /_\_
Hip
0
0 kps ss DS ss
o; e s
80 = s 1
flexion
extension
v »
e e e N Knee
0
7S
dorsiflexion
20 plantarflexion l
0
Foot
20 4
0 20 40 60 80 100

Gait Cycle (percent)

Fig. 19. Angulos y funciones de las articulaciones cadera rodilla pie. [21]

Marcha normal humana
Apoyo de Apoyo Apoyo Despegue de Despegue balanceo aceleracion balance desaceleracion
talon plantar medio talon de pie
tobillo \ f
\ fl L— _{_‘{_ i
\ — A
[ -
7 105 grados 5 grados 75 grados 110 grados
15 grados PF 5 grados DF 15 gradosDF 20 grados PF
90 grados
Meutro
rodilla o]
\ 1 @ & &
180 grados 200 grados 180 grado 184 grados 220 grados
Meutro 20 grados F 10 grados F 4 grados F 40 grados F
;;
cadera 9]
{
[
W Maxima flexion de rodilla 65 grados.
\ Pie contante en Meutro.
]
¢ 160 grados 190 gradas 200 grados
150 grados 20 grados F Mautrs 10 grados HE 20 grados HE
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Graf. 4. Biomecanica de la marcha y grados adaptacién [23]
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4.7 Actividad Muscular Durante la Marcha

Fig. 20. Figura que muestra los musculos que actian durante la marcha. OpenSim [19]

La actividad muscular en la marcha normal humana se presenta de tres formas:

Concéntrica—> aceleracion de los segmentos
Excéntrica—> desaceleracion de los segmentos

Isométrica—> estabilizadores

Y dentro de esta se encuentran las siguientes fases dentro del 100% del ciclo de marcha y los
musculos que intervienen en esta (rojos, musculos en accion, Azules, musculos en relajacion)

se da una idea principal de la funcion de estos segun la fase.

Contacto inicial (0%).

En esta etapa se inicia el ciclo de la marcha (Fig. 21).

VAR

\\

T -
Fig. 21 [19]
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Respuesta a la carga (12%):

En esta etapa se realiza la absorcion de la transferencia del peso corporal (Fig. 22).

Fig. 22 [19]

Apoyo medio (30%):
El propésito de esta etapa es dar estabilidad a la rodilla para el apoyo unipodal.

Se ve un acople entre la flexion plantar y la extension de rodilla (Fig. 23).

Fig. 23 [19]
Apoyo terminal (45%):
El propdsito es la aceleracién del tronco.
Se combina la accidon del Gastronemio y el Soleo, el cual ayuda en un 50 % en propulsidén al

caminar (Fig. 24)
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Fig. 24 [19]

Pre balanceo (60%)

Tiene como principal propdsito lograr la transferencia de peso a la extremidad en apoyo (Fig.
25).

‘:b
R.F. 3
|sominuc0/ﬁ 4

Fig. 25 [19]

Balanceo medio y terminal (75 a 100%):

En esta fase el principal propésito es tener un balanceo limpio y que se comience a generar la

desaceleracidon en la zona media y esta sea efectiva en la fase de balanceo terminal [20-21].
Los musculos, los cuales se activan ciclicamente, cumplen las siguientes funciones.

e Frenado. Gracias a sus caracteristicas de visco elasticidad son capaces de retrasar una

accion, Los isquiotibiales frenan la extension de la rodilla justo antes del final del
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recorrido en la fase de oscilacion.

e Amortiguacion de impactos y disipacion de las cargas.

e Aceleracion de los segmentos. El miembro que se encuentra en la fase oscilante debe
recibir un impulso hacia adelante, el cual es resultado de la acciéon de los musculos
aductores del muslo.

e Proporcionar equilibrio.

En la Grafica 5. se puede observar el patréon de activacidon de los misculos mas importantes en

cada uno de los ciclos de la marcha.

CADERA RODILLA PIE/TOBILLO

1. GLUTEO MAYOR SUPERIOR 9.  GASTROCTEMIO

2, GLUTEOQ MEDIANO 10, TIBIAL ANTERIOR

3. TENSOR DE LA FASCIA LATA 11. TIBIALPOSTERIOR

4, SEMIMENBRANOSO 12, EXTEMNSOR LARGO DE LOS DEDOS
5. WASTO INTERMEDIO 13. SOLEO

6. WASTO EXTERNO 14, FLEXOR LARGO DE LOS DEDOS

72 WASTO INTERNO OBLICUO 15. PEROMEO LATERAL CORTO

8. BICEP FEMORAL CABEZA LARGA,

Graf. 5. Patrones de activacion de los muisculos durante la marcha. [22]
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4.8 Fuerza de reaccion

Las fuerzas de reaccién y torques generadas en las articulaciones son otros de los datos
estudiados que permiten comprender la naturaleza de la marcha humana, en la grafica 6 se
muestra una funcidn de la forma general de las reacciones verticales del piso contra el pie que

se generan durante la marcha normal.

Heel Heel Heel
strike  Toe off strike Toe off strike
(R) (L) L) (R) (R)
LEFT e » e o — —— ‘—*—.
RIGHT g

leg arm
[Jstance <= forward swing
[ swing <= = back swing

TIME ' H Trance i s wing
! [ T y s

!

REACTION
FORCE
(vertical), RIGHT (R) LEFT (L)
_s:u:c:o-zz;a;a;o- APOYO ZQUIERDO o
. APOYO DERECHO _ BALANCEQ DERECHO
Ooble Apoyo sencillo Ooble Dede
poyo poyo Wpoyo
Duracion 10tal def cicio de (a marcha

Graf. 6 fuerza de reaccién generada en la marcha [23]

Las fuerzas de mayor influencia en los movimientos del cuerpo en la marcha normal, son
aquellas debidas ha:

1. Gravedad

2. Contracciéon muscular

3. Inercia

4. Reacciones del suelo (resultantes de las fuerzas que ejerce el suelo en el pie).
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La Figura 26 ilustra la influencia de varias fuerzas en la marcha. La fuerza que el pie ejerce en el
suelo debido a la gravedad y a la inercia esta en oposicion con la reaccion del suelo (RS). Como
indica el dibujo, en la marcha normal los componentes vertical y horizontal de la reaccion del
suelo (RV y RF respectivamente), dan una resultante en direccién hacia arriba y hacia atras. Por
ello pasa posteriormente al eje de la rodilla. Ello daria como resultante la flexién de la rodilla si
no se aplicara ninguna restriccion. Esta fuerza se ejerce por los cuddriceps, de manera que la

rodilla no se colapsa, pero se flexiona de forma controlada.

Fig. 26 fuerza de reaccion generada en la marcha del suelo contra el talén. [24]
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5. LABORATORIO DE MARCHA

Para el estudio de la marcha en laboratorio e interpretacion de las graficas que arroja estas es
necesario saber sobre que plano se estan tomando los datos y como estos se correlacionan en

el espacio (Fig. 27)

ploro hronkd
{ fobduecien
odctn)

S

62



Fig. 28 Protocolo de marcadores para el caso de estudio [23] fotografias Cortesia laboratorio de marcha de la Universidad

Manuela Beltran.

La Fig. 28 Muestra la disposicion de las camaras en el laboratorio de marcha y los planos sobre
los cuales se puede analizar esta. Los laboratorios de marcha presentan generalmente dos tipos
de estudios de la marcha humana, estudios Cinéticos y Cinematicos, estos utilizan sistemas
basado en el andlisis de movimiento en tres dimensiones que provee datos, objetivos que son
usados por distintos profesionales para justificar o evaluar distintos tratamientos médicos.

El estudio cinematico se hace filmando al paciente con seis caAmaras de video digital a una
velocidad de 60 Hz o cuadros por segundo, desde angulos distintos. El paciente usa marcadores
especiales que reflejan la luz, resaltando la ubicacion de los puntos especificos sobre los que se
encuentra el marcador. Usando las filmaciones simultdneamente se reconstruye la localizacién
tridimensional de cada marcador. Esta informacién es procesada con base a distintos modelos
estandar que permiten obtener la ubicacion correcta de las articulaciones, luego hay que
procesar o digitalizar cada imagen que fue capturada. Obteniendo un reporte con los angulos de
cada articulacion a través del ciclo de marcha, los datos obtenidos en el laboratorios de marcha

se explicar de mejor manera en la figura 28b

Registrar datos obtenidos del laboratorio de
marcha.

* Tiempo de simulacion

* posiciones espaciales de los marcadores x, y, z
* vx;vy;vz (force vectors)

* px;py;pz (center of pressure)

* tx;ty;tz (moment vector)

Fig. 28b. Datos necesarios y para procesar y asi para generar los reportes de marcha. .trcy .grf
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5.1 Fuerzas articulares

El estudio cinético se realiza al medir la fuerza de reaccion del piso cuando el paciente camina
sobre una placa de fuerza especializada. Esta informacion, junto con la cinematica permite
reconstruir las fuerzas, los momentos y la potencia que actdan sobre cada articulacién durante
el ciclo de marcha. Esta informacion es esencial para determinar la causa de las alteraciones de

la marcha [23].

Medir los torques y esfuerzos sobre las articulaciones y reacciones sobre el piso en estos
modelos es posible de tal manera que sobre el modelo construido de marcha humana se pueden
medir los valores de los torques y momentos para asi representar las graficas reales de fuerzas
de reaccion en las articulaciones y torques en las mismas, logrando medir las fuerzas de reaccién
en las articulaciones que muestran generalmente los siguientes resultados en cada una de las

articulaciones cadera, rodilla y tobillo (Graf 7).

FUERZA DE REACCEN CADERART

e e e

_Iﬂ'ﬂﬂii..a-il

u 1 wa e u
Tiamges 5
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FURIIA DR B AL CICh RODE LA 1
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EhAk maRREN
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| —rr———— |

FUBRIA D8 MEACCICS TOBRLO =T
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Tl 3

[t crtiraran Lo o i

Graf. 7 fuerza de reaccién de las articulaciones de cadera rodilla y tobillo y sus funciones en el tiempo. [24]
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5.2 Torques articulares

Un momento o torque se define como el producto vectorial de un vector de fuerza y la distancia
perpendicular al centro articular desde la linea de accion de ese vector de fuerza. Los momentos
se expresan en Nm por Kg de peso corporal en el andlisis de marcha (es decir normalizado
respecto al peso corporal). El efecto de los momentos es causar una tendencia para la rotacion
articular, También se puede medir los torques en las articulaciones que muestran generalmente
las siguientes formas en cada una de las articulaciones de interés, cadera, rodilla y tobillo (Graf.

8).

11 Ext

Hip torque (Nm/kg)

0 2 75 100

5 50
%cycle

75 am—seses NModrl

Knee torque (Nm/kg)

5 50 7% 100
Y%cycle

b

Ankle torque (Nm/kg)

50
%cycle

-~

(&

Graf. 8. Graficas del torque en las articulaciones de cadera rodilla y tobillo [24]
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5.3 Potencias articulares.

La potencia articular se define como el producto de la velocidad angular articular y el
correspondiente momento interno en un punto dado en el tiempo y expresado en vatios /kg
de peso corporal. Fluctiia continuamente a lo largo del ciclo de la marcha y puede ser de valor
negativo o positivo. La potencia articular indica la generacioén o absorcién de energia mecanica
por los grupos musculares y otros tejidos blandos. La Graf. 9 muestra la forma normal de
potencia articular para la cadera, la rodilla y el tobillo comparado con la rotaciéon angular y el

momento articular de los mismos.

Cadera Rodilla Tobillo

Flexion B0
E
Rotacion SO\,
articular
N
~
gz |

Extension -1{5t L sos] e ey

Extensor 20

Momento
articular

Flexor —W.O“ —

Generacién 3~

Potencia
articular

N
Absorcion _g—‘——L‘ —
100

Ciclo de marcha (%) Cicle de marcha (%) Ciclo de marcha (%)

Graf 9. Potencia articular de la cadera la rodilla y el tobillo comparada con el momento articular y la rotacion articular [24]

5.4 Transferencia de trabajo y energia.

El trabajo se define como la integral de la potencia con respecto al tiempo y se expresa en

Julios /Kg de peso corporal. El trabajo es una estimacién del flujo de energia mecanica desde
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un segmento corporal a otro y se usa para determinar la eficiencia energética mecanica
durante la marcha. Cuando el trabajo es de valor positivo, el momento interno y la velocidad
angular articular estan actuando en la misma direccién, se indica una contraccién muscular
concéntrica y se genera energia mecanica. Cuando el trabajo es un valor negativo, el momento
interno y la velocidad angular articular estan actuando en direcciones opuestas, se indica una
contraccién excéntrica y la energia mecanica esta siendo absorbida. Durante los periodos de
generacion de energia, el musculo esta trabajando en los mismos miembros para produccién
de movimiento. Durante los periodos de absorcidn de energia, los miembros estan trabajando
sobre los musculos, los cuales deben entonces contraerse para resistir la tendencia a la

elongacién muscular.

5.5 Control muscular

Los patrones de activacion muscular son también ciclicos durante la marcha, Los tipos de
contraccién muscular varian entre el control excéntrico de las aceleraciones angulares de la
articulacién, como en la activacion de los isquiotibiales durante la oscilacién final y el inicio
concéntrico del movimiento , como la activacién del musculo tibial anterior en la pre-

oscilacion [23].

En individuos normales, la co-activacion agonista-antagonista es de relativamente corta
duracion y tiene lugar durante los periodos de transicion cinematica (P.ej., oscilaciéon final
hasta el contacto inicial). La presencia de una activacion agonista —antagonista prolongada o
fuera de fase durante la marcha en individuos con patologia puede indicar una inestabilidad

esquelética ademas de deficiencias en el control motor.
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6. INTRODUCCION A LA SIMULACION DE LA MARCHA HUMANA.

Caminar es una de las mas comunes actividades desarrolladas por los humanos, pero el proceso
de analisis y simulacién de la marcha humana es uno de los mas dificiles problemas para
manejar, La marcha se representa como un péndulo invertido y como un sistema que también
envuelve un gran nimero de grados de libertad (Fig. 29). La marcha humana se define entonces
mediante movimientos alternantes y ritmicos de las extremidades del tronco que determinan un
desplazamiento hacia adelante del centro de gravedad que puede variar de cadencia

describiendo planos holonomicos en el espacio durante su proceso.

Fig. 29 Modelo de eslabones con sus grados de libertad para representar la marcha humana, modelo anatdémico a representar

segun ejes coordenados y grados de movilidad [19]

Varios métodos han sido desarrollados y empleados para este propdsito, entre muchos, el
estudio del analisis de movimiento humano para reconocimiento humano, deteccién de

anormalidades y también para propositos médicos, como el monitoreo de la recuperacién de
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una rodilla luego de una cirugia, La simulaciéon de la locomociéon humana es ampliamente
estudiada en campos de la animacion computacional, biomecanica y también en robética y

vision artificial.

Los marcadores de marcha pueden proveer amplia informaciéon con detalle, solo mirando el
movimiento de la marcha de una persona se puede detectar cualquier tipo de emocién o si se
tiene algun tipo de deficiencia fisica o el género de la misma, distinguir si la conocemos por su

patrén de marcha o si es familiar.

Todas esta piezas de informacién estas codificadas en los patrones de marcha humana de todas
las personas, de otra manera también se pueden deducir si alguien estd dentro de un grupo o no
por su patréon de marcha, pero no basta con una sola imagen para deducir esto, es necesario
tener una secuencia de video de la persona caminando y asi facilmente se podra inferir esto, La
captura de las variaciones de la marcha humana debido a diferentes cargas en el cuerpo
humano, mediante la observacién de la marcha de una persona se puede inferir si esta tiene una
prétesis bien adaptada o no, o si existe alguna patologia de marcha debida a una mala alineacién

o adaptacion de la protesis.

El uso de modelos dinamicos ha sido motivado mediante la idea de que la informacién que
nosotros estamos mirando es ampliamente codificada en la dinamica del movimiento humano,
nosotros podemos capturar las variaciones de la marcha humana y discriminar sus

caracteristicas en sus articulacidn por angulo y torque en el tiempo [25].
Una vez que se ha hecho un amplio estudio de las variaciones en el tiempo de la evolucién de los

angulos y torques de una persona se puede tratar de predecir la anormalidad del patrén de

marcha del paciente.
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Este problema ha sido dividido en dos subproblemas llamados [25]:

6.1 Cinematica Inversa:

Se parte de la posicion en el tiempo de los angulos de las articulaciones para obtener finalmente
los torque en estas. A partir de las primeras y segundas derivadas este problema puede ser
resuelto de muchas maneras, como métodos de algoritmos recursivos de Newton Euler entre

otros.

Con la cinematica inversa se puede encontrar los torque en las articulaciones del humano a
partir de los angulos de las articulaciones, asi podemos usar estos datos de torques en las
articulaciones para identificar si una persona camina normal o anormalmente, también se puede

detectar si una persona tiene una mala adaptacion en una prétesis.

6.2 Cinematica directa

Se parte de los torque en las articulaciones para finalmente determinar los dngulos en las
articulaciones a partir de las ecuaciones diferenciales que se resuelven a través de integracion
numérica, las ecuaciones diferenciales de movimiento a resolver en este tipo de problema tienen
la forma.

T=M(6)8 + V(6, 6)+G(8)

Esta ecuacién representa el caso general del modelo dindmico que incluye el modelo que sera

usado en el caso de estudio de la marcha humana.
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Con la Cinematica directa se pueden generar diferentes tipos de patrones de marcha, estos
validan las correcciones al modelo y ayudan a generar un patrén de marcha cuando la persona

tiene un correcto tipo de marcha o una protesis.

6.3 Estado del arte de la simulacion dinamica de marcha humana.

Especialmente en animaciéon computacional, la generaciéon de movimiento humano es una area
donde muchos trabajos han sido desarrollados, modelos con fisica realistica que tiene en cuenta
todas las restricciones fisicas como la gravedad, ruido ambiental, fuerzas externas y los torques
musculares, en general los problemas con este método, no tiene en cuenta todas la variables y
fuerzas del medio fisico en el que se desarrolla, asi pues se evidencia que estas simulaciones no

son tan realistas.

La alternativa a este es el uso de métodos cinematicos, en este método los datos cinematicos son
capturados y usados para generar la animacion, pero el problema con los métodos cinematicos
es la generalizacion de diferentes tipos de situaciones en la marcha humana, Dado lo anterior se
generaron datos de patrones de marcha generalizados, y en la fase de pos-procesamiento se

comprueba la factibilidad de estos patrones generados.

Por otra parte en robética la locomocidn bipeda es ampliamente estudiada, esta por lo general es
representada como un sistema de péndulo invertido, este sistema esta modelado bajo
restricciones de movimiento debido al impacto del balance final de la pierna con el suelo. En este
contexto se provee un estudio del modelo de control bipedo de un sistema de locomocién que
trata de seguir el movimiento normal de la marcha bipeda bajo las restricciones holonomicas

propias y las fuerzas de reaccion del piso en el proceso de marcha humana.
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También la vision artificial usa el reconocimiento de la marcha humana para identificar
humanos teniendo principalmente dos tipos de métodos para esto, un modelo aparente que es

deterministico o estocastico y el modelo de base comparativo.

La capturan de las variaciones del movimiento humano usando camaras y modelos 3D
dindmicos , que tratan de discriminar los patrones de marcha humana bajo diferentes
condiciones patologicas de marcha y con proétesis usando los vectores de angulo y torque que
validan estos modelos, muestran a la salida de los modelos en simulaciéon datos muy cercanos a
los datos de movimiento de la marcha humana, esta es la base de los software de andlisis de
marcha humana que comunmente se utilizan en todo el mundo para la determinaciéon de

patologias de la marcha en medicina.

6.4 Métodos del estudio de la marcha humana.

—p. Modelo de trabajo get o2 Simulacién del

comportamiento

H I
repredentactin interpretacion!
I
Modelo dertvacii Y ‘
—"‘ Modelo tedrico _E_r_“;,,m"Predicciondel
comportamiento
I
I
teorizacin comparacidn |
I

observaelin I
| Mundo gl Modelo objetivo R e

Graf. 10 Naturaleza del modelado Dindmico segiin Webb. [26]

La naturaleza del modelado puede entenderse mejor a partir de la grafica 10, donde se identifica
el sistema a modelar (modelo objetivo) mediante la seleccion de una parte del mundo fisico cuyo
comportamiento especifico queremos explicar, predecir o reproducir. Para ello, teorizamos una

serie de hipotesis (modelo tedrico), de las cuales intentamos derivar predicciones acerca de tal

72



comportamiento [27]. Este esquema puede estar mas o menos basado en el conocimiento de
éste u otros sistemas similares (modelos metafdricos), de forma que a partir de todo ello
podemos construir simulaciones (modelos de trabajo) utilizando una metodologia concreta. Con
ello obtendremos un comportamiento simulado que interpretamos a partir de las hipotesis
establecidas y que esperamos se corresponda con el real del sistema a modelar. Estamos en
presencia de un proceso hipotético-deductivo, estdndar en la Ciencia, y cuyo objetivo confesado

es la produccién de predicciones a partir de hipétesis derivadas de un mecanismo de analogias.

Los investigadores de la locomocién humana han estudiado dos métodos de investigacién. Uno
es la cinemdtica que describe los movimientos del cuerpo en conjunto y los movimientos
relativos de las partes del cuerpo durante las diferentes fases de la marcha. Un ejemplo de esto
es el estudio de las relaciones angulares de los segmentos de la extremidad inferior durante el
ciclo de la marcha Fig.30 Otro es del area de la cinética, que se refiere a las fuerzas que producen

el movimiento.

Fig. 30 Disposicion de los eslabones de una pierna y angulos entre estos para estudio de la marcha humana. [28]
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6.5 Modelos utilizados para el modelamiento de la marcha humana.

El modelamiento de la marcha humana tiene distintas técnicas para abordas su analisis estas
estan descritas en la grafica 11, Las cuales se presentan a continuacién como ya se habia

nombrado anteriormente.

El Modelo de Cinematica Inversa:

En la dindmica inversa se conoce la trayectoria y posicion del sistema dinamico, el objetivo es

hallar las fuerzas resultantes de dicho movimiento.

Mediante el uso dela cinematica mediday las fuerzas y momentos externos se obtiene el
calculo de la resultante inter-segmentaria de fuerzas y momentos. Estos modelos, si bien son
utiles para el diagnéstico de algunas patologias, carecen de la capacidad para predecir el efecto
de los cambios antropométricos, por ejemplo. La inica manera de determinar la eficacia de un
tratamiento, si se trata de una alteracién quirurgica, o entrenamiento de la marcha de la
terapia fisica,es mediante la recopilacion de datosantes dela marchay después del
tratamiento. Este enfoque puede ser costoso, consume mucho tiempoy depende en gran

medida en la experiencia del equipo clinico.

El modelo de Cinematica Directa:

En la dindmica directa se conoce el conjunto de fuerzas aplicadas a un sistema y el objeto es

determinar el movimiento resultante debido a esas fuerzas aplicadas.

Se desarrolla porla integraciéon de un conjunto de ecuaciones de movimiento durante

un determinado periodo de tiempo para asi determinar la cinematica como consecuencia de
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la aplicacion inter-segmentaria de fuerzas y momentos, teniendo en cuenta las condiciones
iniciales. Dado que la medicion de estas fuerzas y los momentos en vivo es dificil de obtener
y hay una falta de algoritmos de control suficiente para especificar las magnitudes, la mayoria
de los modelos dindmicos hace el uso de estrategias feed forward, estos modelos pueden ser
herramientas poderosas para la prediccion, pero cuando se abre estrategias de bucle se toman
los pequefos errores en los momentos comunes como resultado de la acumulaciéon de la
cinemadtica de errores que se convierten radpidamente en grandes errores , Este fendémeno es
una de las razones por la cual los modelosde Cinematica directa pueden predecir

incorrectamente la estabilidad del sistema.

Graficos de Union:

En los graficos de unién se analiza el intercambio de energia entre los componentes del
sistema y las uniones representan el intercambio de energia, se representan las fuerzas inter-

segméntales en cada musculo.

Esta es la tendencia de los enfoques del analisis dinamico que parece ser mas apropiada en el
analisis de la marcha humana teniendo en cuenta el desarrollo detallado de las componentes
musculo esquelética que simulan el movimiento de la marcha humana, El objetivo de este
enfoque es la determinacién dela contribucién de los musculos individuales con el

movimiento de la marcha.

Los procedimientos de optimizacion estatica o dindmica que se utilizan en estos modelos para
calcular en el musculo los patrones de excitacion necesaria para lograr el movimiento deseado,
se desarrollan mediante el calculo de la cinematica inversa. La optimizacién se utiliza para
estimar las fuerzas musculares individuales, por ejemplo, un objetivo de minimizacién de la

energia metabolica en el gasto por unidad de distancia recorrida. Estas fuerzas musculares se
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utilizan en las declaraciones prospectivas del modelo dinamico y la cinematica resultante y las
fuerzas de reaccion del suelo se comparan con los datos reales de la marcha para verificar la

exactitud del modelo.

Estos modelos de optimizacion son wuna aplicacion comunde los enfoques
de optimizacién estatica y dindmicaen el andlisis delos patrones irregulares
de contribucién muscular en la marcha patolégica Sin embargo, debido a él gran nimero de
grados de libertad y de actuadores y la descoordinacién neuronal involucrada del paciente, las
necesidades de computaciéon de estos andlisis son intensivas yno es facil de discernir los
patrones de coordinacién o de relaciones que actian para reducir estos tipos de marcha, La
complejidad de los modelos dinamicos directos hace del andlisisun tema intratable, por
ejemplo, los patrones de perturbacién de la recuperaciéon o el hallar una funcién objetivo

apropiada para determinar un patrén de marcha.

Mecanica Newtoniana y Lagrangiana

Por medio de diagrama de fuerzas aplicadas se hace el analisis estatico y dindmico utilizando

ecuaciones diferenciales. Que mas adelante seran explicadas.
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Graf. 11 Andlisis y modos de la simulacién de la marcha humana. [27]

El estudio del modelamiento de la caminata bipeda estd ampliamente estudiado, tanto la
caminata dindamica pasiva como para la caminata dindamica activa (Graf. 12), es de esta manera
que estudios como la caminata tipo compas, la caminata con rodilla, los modelos de péndulo
simple he invertido y los modelos de 4, 5, 6, 7, 9 0 mas eslabones aumentan el grado de
complejidad y van describiendo de una mejor forma las caminata normal humana acercandose

a un modelo realistico.
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Graf. 12 Metodologias base utilizadas para analisis de la marcha humana [27]

6.6 Datos para modelamiento de la marcha en Matlab.

ANIEMOO6.CID

'GW /

\ A

Fig. 31 Muestra la descripcién del movimiento espacial de los marcadores en el espacio y de las piernas en el plano sagital [29]

Gracias a los datos de marcha suministrados por el laboratorio de marcha y del libro de Winter
[20], con un total de 2346 datos de 46 muestras con 51 tiempos por muestra obtenidos del

laboratorio de marcha de la Universidad Manuela Beltran se determiné las funciones
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generalizadas que describen la posiciéon en un espacio bidimensional del pie, la rodilla y la
cadera, mediante el Toolbox Curve Fitting Tool de Matlab que por medio de una aproximacion
por serie de Fourier de tercer grado entrego los siguientes resultados de funciones que

describen el movimiento de los grados y los angulos de las articulaciones .

1Curve Mg Too Efi=ifF's]

Eile Uiew Took Window Help

R EE

[ Data H Fitting ][ Exclude ][ Platting ][ Analysis ]

Graf. 13 Muestra de datos de 2346 datos de 46 muestras con 51 tiempos para la rodilla de 0 a 100%.

Luego de tener las curvas graficadas acondicionadas con la regresion lineal realizada con el
Toolbox curve fitting tool de Matlab se procede a graficar todas las funciones obtenidas de cada
articulacion para su respectiva comparacion y analisis en concordancia a sus periodos

amplitudes y formas.
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Graf. 14 Movimiento espacial del pie, la rodilla y la cadera de la marcha normal humana de 0 a 100% durante 4 ciclos.

Las funciones encontradas que describen el movimiento de las articulaciones tal como lo

representa la grafica 14, fueron las siguientes para cada pierna:

Derecha

Pie

F(t)= (0.0826 -1.84*cos(t*3.142) + 7.392*sin(t*3.142) +0.824*cos(2*t*3.142) -
7.305*sin(2*t*3.142) -4.448*cos(3*t*3.142) + 0.9354*sin(3*t*3.142))*-1

Rodilla
flt)y = (23.39 -3.058 “*cos(t*3.142) -18.42 *sin(t*3.142) -14.01*cos(2*t*3.142)
+7.517*sin(2*t*3.142) -0.2182*cos(3*t*3.142) + 4.398*sin(3*t*3.142))*-1

Cadera
f(t)= (21.24 +  20.69*cos(t*3.142)  -3.241*sin(t*3.142) -3.316%*cos(2*t*3.142) -
1.306*sin(2*t*3.142) -0.08029*cos(3*t*3.142) + 1.902*sin(3*t*3.142))*-1
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Izquierda

Pie
F(t)= (0.0826 + -1.84*cos((t-7)*3.142) + 7.392%*sin((t-7)*3.142) +0.824*cos(2*(t-7)*3.142) -
7.305%*sin(2*(t-7)*3.142) -4.448*cos(3*(t-7)*3.142) + 0.9354*sin(3*(t-7)*3.142))*-1

Rodilla
f(t) = (23.39 -3.058 *cos((t-7)*3.142) -18.42 *sin((t-7)*3.142) -14.01*cos(2*(t-7)*3.142)
+7.517*sin(2*(t-7)*3.142) -0.2182*cos(3*(t-7)*3.142) + 4.398*sin(3*(t-7)*3.142))*-1

Cadera
f(t) = (21.24 + 20.69*cos((t-7)*3.142) -3.241*sin((t-7)*3.142) -3.316*cos(2*(t-7)*3.142) -
1.306*sin(2*(t-7)*3.142) -0.08029*cos(3*(t-7)*3.142) + 1.902*sin(3*(t-7)*3.142))*-1.

6.7 Modelamiento de marcha humana en la herramienta computacional Working

Model.

Haciendo uso de la herramienta computacional Working Model 2D se model6 y simuld la
marcha humana en el plano sagital con el fin de estudiar y analizar las caracteristicas de este
movimiento. Para esto se utilizaron las ecuaciones encontradas por medio de los datos
suministrados por el laboratorio de marcha que describen el comportamiento de las
articulaciones asociadas: cadera, rodilla y tobillo, las cuales al ser incluidas en el software
permiten identificar magnitudes y comportamientos de otras variables fisicas como torque,
potencia y energia; generando el patréon correcto del movimiento en las extremidades

inferiores [30].
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CcTD

Fig. 32 Secuencia bidimensional del ciclo de la marcha en el plano sagital.

Para el modelamiento el primer elemento a tener encuentra fue la construcciéon de un cuerpo
con caracteristicas similares a las de un cuerpo humano y asi garantizar que la geometria,
masa y medidas no fueran una causa de posibles errores al comparar los datos medidos y los

esperados.

Posteriormente, se hace necesario conocer cdmo van cambiando los angulos de cada
articulacion de la caminata, asi pues, estos angulos tendran diferentes valores segun la etapa

de la caminata que se esté realizando.

Fig. 33 Marco de referencia para movimiento angular de las articulaciones. (T1 representa el angulo que se forma en la

articulacién de la cadera, Tz en la rodilla y Ts en el tobillo). Imagen: [Cortesia Ing. Jennifer Corredor, UN]

Posteriormente con las ecuaciones ya encontradas que permiten modelar el comportamiento

de la posicidn de cada articulacion para poder controlar la rotacion asociada a cada motor que
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se ubicara en el lugar correspondiente de la misma se simula el modelo construido.

Es de notar que las graficas que describen el comportamiento angular aumentan y disminuyen
ciclicamente a lo largo del tiempo, por lo tanto se realizé una aproximacidn a partir de la suma
de senos y cosenos por Fourier. Este procedimiento se llevo a cabo haciendo uso de la
herramienta de Matlab, Curve Fitting Tool como se menciond anteriormente y se introdujo en los
motores de cada articulacién correspondiente junto con su desfase segin la pierna, arrojando

los siguientes resultados (Graf 15).

#/4.300 m 1300 m v
DT[]« i D

Graf. 15 Implementacién de las funciones obtenidas sobre un modelo bidimensional en Working Model.

Como se puede apreciar las graficas son ciclicas y siempre se cortan en los mismos puntos, factor

muy importante que permite en la simulacidn dar una estabilidad en el patrén de la marcha y en
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su control. Otro punto importante es el desfase entre las funciones que describen el movimiento

de la pierna derecha e izquierda que permite dar un paso armoénico y alternado.

Como siguiente paso en el modelamiento se generd un sistema de control para mantener la
estabilidad en el tronco y en las extremidades superiores. El modelo mas simple que se ha
estudiado para esta aplicacién es el del péndulo invertido, sin embargo modelos mas
complejos, como el doble péndulo invertido han dado mejores resultados. El control que se
implementé se basé en la rotacién del tronco con respecto a la vertical, de tal forma que este
valor fuese lo mas cercano posible a cero. El controlador resultante fue de tipo proporcional,

sintonizado experimentalmente para obtener el resultado deseado.

Simulaciéon en Working Model

Una vez concluida la etapa de modelamiento, se simulé la caminata de 5 pasos en un tiempo de
10 segundos, por lo cual cada paso se demora 2 segundos. Se utilizaron las caracteristicas fisicas
apropiadas para una persona de 1.80cm de alto. Estos datos incluyen tanto las dimensiones,

como los pesos de las extremidades [30].

El primer resultado de la simulacién fue verificar que las articulaciones se estuvieran
comportando de la forma estipulada (Graf 16) asi pues se toman los datos para 2 dos segundos
en cada articulacion, es decir, cada paso. Los resultados se pueden observar en la figura que se

presentan a continuacion:
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Graf. 16. Resultados de la simulacién de marcha para 5 pasos.

6.8 Modelamiento en la herramienta de Simulacion computacional, Simmechanics,
Simulink Matlab.

Ejemplo de modelamiento de cuerpo rigido para simulacién de marcha normal humana (Fig.
34).

Fig. 34 Ejemplo para modelar la marcha humana. [31]
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A partir de la Simulacién del péndulo doble en Simmechanics, Simulink de Matlab (Fig. 35) que
permite dar una analogia entre la pierna y el péndulo doble simple se puede construir un

modelo pararepresentar la marcha de un humano por medio de eslabones y figuras simples.

4 § (46.95104.35)
(45.8450 91.5250)
2 (44 74 78.70)
(42.7460,63.12)
(40.75.47.54)

(25.07.34.4850)
1 Base de la coslilla
A4 2 Cadera
W (9.39.21.43) 3 Rodilla

(8.92,15.3450)

4 Tobillo
5 {8.45,9.26) 5 Metatarsal
Centro de gravedacd
X <&

de cada elemento

Fig. 35 Modelo basico de pierna de cuatro elementos en Simmechanics. [32]
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Fig. 36 Modelo de 7 eslabones para modelar la marcha humana [33]

86



File Edit “ew SimMechanics Insert Tools Desktop  Window Help ~
Ddde| k| AAODEL-@|0H ol
WRraaEF L P HD LS
o2 | H||CQ|% %L % E> @

@Nota new toolbar buttons: data brushing & linked plats ,_;f Ij) Play video ®
T e o PR TR

Z-axis

‘f-axis

A-axis

Fig. 37 Modelo en Simmechanics, Simulink, Matlab 3D que programa las articulaciones del modelo para que se muevan con

respecto a la marcha normal humana.

A partir de la Simulacién del péndulo doble en Simmechanics, Simulink de Matlab que permite
dar una analogia entre la pierna y el péndulo doble simple se puede construir un modelo
siguiendo un esquema de coordenadas generalizadas y relativas, bloques de control, cuerpos,
articulaciones y bloques sensores y de retroalimentacién que construyen el modelo dinamico de
la marcha para simulacién (Fig. 37), siguiendo un método de cinematica inversa mediante
experimentacion y analisis de los tutoriales de Simmechanics y prueba de los distintos bloques
que generan sefiales para movimiento para asi representar la marcha de un humano por medio

de eslabones y figuras simples (Figs. 38 y 39).
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Fig. 38 Modelo Simmechanics, Simulink de Matlab de 4 eslabones que programa las articulaciones del modelo para que se
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muevan con respecto a la de una pierna normal. [33]
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Fig. 39 Modelo Simmechanics, Simulink de Matlab de 7 eslabones que programa las articulaciones del modelo para que se

muevan con respecto a la marcha normal humana.

88



Medir los torques y esfuerzos sobre las articulaciones y reacciones sobre el piso en este modelo
es posible de tal manera que sobre el modelo construido se pueden medir los valores de los
torques y momentos para asi representar las graficas reales de fuerzas de reaccion en las
articulaciones y torques en las mismas, este modelo censa las fuerzas de reaccién en las
articulaciones que muestran los siguientes resultados normalmente en cada una de las

articulaciones, cadera, rodilla, tobillo (Graf.17).
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Graf. 17 Fuerza de reaccion de las articulaciones de cadera rodilla y tobillo y sus funciones en el tiempo. [32]
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El modelo también puede censar los torques computados en las articulaciones arrojando los
siguientes resultados normalmente en cada una de las articulaciones de interés, cadera, rodilla y

tobillo (Graf-18).
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Graf. 18. Graficas del torque computado en cadera rodilla y tobillo para analisis. [33]

Como conclusion se puede decir que la herramienta de Simmechanics es una herramienta muy
completa que permite encontrar muchos datos de interés y permite en base a esto un analisis de
la marcha humana de alto contenido, pero graficamente tiene muchas limitantes y la simulacion
toma mucho tiempo mas del que seria recomendable para que esta herramienta pueda ser

usada como una aplicacién para uso médico.
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6.9 Modelamiento en la herramienta de Simulacién computacional Solid Edge Motion

Dynamic Desing.

Para determinar el analisis de la marcha es necesaria la aplicacién comparativa de la marcha
normal vs la marcha con el modelo asimétrico, Son varias de las preguntas de investigacion que
son deinterés en el estudio de la marcha. Asi mismo importante esel efecto de variarlos
parametros inerciales, es decir, la masa y su distribucién como por ejemplo en los componentes
protésicos de una proétesis de pierna. Otras investigaciones se han centrado en estudiar los
cambios en la marcha del usuario debido al uso de los diferentes componentes de la protesis o
variaciones en la alineacién de prétesis. Para estudiar estos efectos, los estudios de la marcha se
realizan normalmente con un grupo de pacientes en laboratorios de marcha y las inferencias se
extraen utilizando métodos estadisticos y reacciones de fuerzas y momentos en las

articulaciones junto con la comparacion de los diagramas de marcha.

La alineacién de protesis es un factor critico en el uso exitoso de una protesis. Técnicas para la
alineacion de protesis se basan principalmente enlos principios de la estatica. La alineacion
dinamica se realiza con la observacion de la marcha del paciente y se basa principalmente en el
analisis heuristico de la observacién de la marcha del paciente y los comentarios de los usuarios
algo que realmente es variable segun el observador, por otra parte,la clasificacion de una
alineacion dinamica de la marcha ajustado a un criterio subjetivo de bueno o malo es no

apropiado para una ciencia como la medicina de rehabilitacion.

El desarrollo de herramientas computacionales para cuantificary analizar los cambios en la
marcha con protesis o marcha patoloégica con respecto a la marcha normal humana como
resultado de cambiar la alineacién de una protesis o una lesion seria un importante paso hacia la

fabricacion de lineamientos sistematicos y la especificacién de una alineacién deseable sobre la
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base de torques fuerzas, graficas de marcha, rehabilitacion y costos bajos en el uso de la energia

de la marcha.

Para iniciar con el modelamiento de la marcha en una herramienta computacional 3D de
simulaciéon dindmica como Solid Edge Motion, primero se crea un modelo parametrizado del

cuerpo humano tal como se muestra en la figura 40.

Segmentos corporales ] Lnrticulac:ones de esfera ]

| Cobiwza [ I ~_Cusflo
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L Mano
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_pin (2) |-

Fig. 40. Modelo parametrizado para simulacion dinamica de la marcha [34]

Este modelo se construye pieza a pieza para luego ser emsamblado en conjunto segun el tipo de

articulacion entre pieza y pieza que componen todo el cuerpo.
Con el fin de determinar si la marcha esta dentro de los parametros de biomecanica de la marcha

se deben tener presentes los patrones de movimiento de la marcha normal para luego proceder

a simular sobre el modelo estos patrones ya vistos (Graf. 22).
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Fig. 41 Modelo de protesis para simulacion teniendo en cuenta los patrones de la biomecanica de la marcha.

Para proceder a simular el movimiento de las articulacion ya sobre el modelo construido se
carga los vectores de movimiento en el tiempo (puntos de los angulos obtenidos en el
laboratorio de marcha ), siendo dos vectores los que se deben direcionar a la tabla tipo spline de

la articulacion a simular (Fig. 42).
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Fig. 42 Carga de datos para simulacién de movimiento en la articulacién.

Luego de cargar los datos se procede con la simulaciéon y la creacion de la grafica de los
resultados que hay que comparar con los parametros reales Fig. 43 siendo el propdsito de este
tipo de software el desarrollo de simulaciones computacionales para cuantificary analizar
los cambios en la marcha con prétesis y con patologia con respecto a la marcha normal humana

sobre la base de torques fuerzas de reaccién y optimizacion de costos en el uso de la energia.
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Fig. 43 Simulacién de movimiento y grafica del mismo en el tiempo en el software Solid Edge.

6.10 Principio de Simulacion de la marcha por medio de Graficos de union (20 SIM tm)

En los graficos de unién se analiza el intercambio de energia entre los componentes del
sistema y las uniones representan el intercambio de energia, se representan las fuerzas inter-
segméntales en cada musculo (Fig. 44). Asociados a estos resultados el comportamiento
anatomico del cuerpo humano, el trabajo se puede asimilar al intercambio de energia de un
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segmento corporal a otro como un modelo visco-elastico, cuando es positivo indica una

contraccién muscular concéntrica, generando energia mecanica.

Cuando el trabajo es negativo indica que se ha generado una contraccién excéntrica, por lo
tanto se esta absorbiendo energia mecénica y los muisculos deben a su vez contraerse para

resistir la tendencia a la elongacién muscular como lo hace un modelo visco-elastico normal.

Esta es la tendencia de los enfoques del analisis dinamico que parece ser mas apropiada en el
andlisis de la marcha humana teniendo en cuenta el desarrollo detallado de las componentes
musculo esquelética que simulan el movimiento de la marcha humana, El objetivo de este
enfoque es la determinaciéon dela contribucién de los musculos individuales con el
movimiento de la marcha. Los procedimientos de optimizacidon estatica o dinamica que se
utilizan en estos modelos para calcular en el musculo los patrones de excitaciéon necesaria para
lograr el movimiento deseado. Se desarrollan mediante el calculo de la cinematica inversa. La
optimizacién se utiliza para estimarlas fuerzas musculares individuales, por ejemplo, un
objetivo de minimizacién de la energia metabdlica en el gasto porunidad de distancia
recorrida. Estas fuerzas musculares se utilizan en las declaraciones prospectivas del modelo
dindmico, y la cinematica resultante y las fuerzas de reaccién del suelo se comparan con los
datosreales dela marcha para verificar la exactitud del modelo. Estos modelos de
optimizacién son una aplicaciéon comun de los enfoques de optimizacion estatica y dinamica en
el analisis de los patrones irregulares de contribucién muscular en la marcha patolégica. Sin
embargo, debido a un gran nimero de grados de libertad y de actuadores y la descoordinacién
neuronal involucrada del paciente,las necesidades de computacion de estos andlisis son
intensivasyno es facil de discernirlos patrones de coordinacion o de relaciones que
actuan para reducir estos tipos de marcha, La complejidad de los modelos dinamicos directos

hace del analisisun tema intratable, por ejemplo, los patrones de perturbacién de la

95



recuperacion o el hallar una funcion objetivo apropiada para determinar un patrén de marcha.

[35]

| Ccry il ) Semg C:Chy
! |/ “
FTy 4 FRy

| RAY =1 ———0—— 1 —— 0 ~—— 1 < RF

L $____+I_ ________

Sef neg  MTF.ain MTF :bein
‘\\\ h ]‘
/\ >< 7
Sa:yy MTF :acar_neg HTF bece_neg
FTx l FRx

RATY = 1 e [ e | e ) e | - RF

A | |

i f";;j CCR

Fig. 44 Modelamiento mediante graficos de unidn y consideracion interna por unién como modelo visco- elastico. [35]
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7. MODELOS MATEMATICOS UTILIZADOS PARA MODELAR LA MARCHA
HUMANA

7.1 Modelo simplificado mecanico:

La metodologia mas popular para el analisis de la marcha es mediante modelos simplificados
mecanicos que poseen pocas variables y se maneja en dos dimensiones, son idealizaciones del
movimiento humano. Estos incluyen la idealizacién de la marcha humana como un péndulo
Invertido, Aunque los modelos simplificados son adecuados para el andlisis, estos son capaces
de predecir algunas de las caracteristicas importantes de la marcha, tales como la longitud del
paso, la velocidad y el gasto de energia, estos modelos son aproximaciones y no dan una idea

del control de los mecanismos utilizados por los humanos para generar la marcha.

Modelo simplificado de caminata tipo compas

El propésito del analisis de la marcha tipo compas es simplificar el modelo lo mas posible antes
que permitir su posible realizacion fisica. En la figura 45 se muestra un modelo simplificado para

representar la marcha humana [33].

Lk=2Lsen %Ei T —— - f;_*f“ N
Lis1= 2Lsen -t - T

Fig. 45: Modelo de caminata tipo compas [Adaptado de Garcia et al, 1998] [adaptado por Roa 2004]. [33]
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Este tipo de modelo simplificado busca

seguir
velocidad y la distancia de paso Fig. 46

algunos de los patrones de la marcha como la
.

[
haimncen
=

pisca do

Fig. 46: Velocidad y distancia de paso en la caminata pasiva tipo compas. [33]
Al igual que la marcha humana este modelo tiene un cambio y una alternancia entre los pasos
esto se ve representado en la figura 47.

®

/4/ a

[

i
/1
/ | /o)
Pierna en ,-i_-?’f \ /e
Apoyo [/ T [
Ll | ~f
./ 77— Piernaen Plernaen  / i 8
7 / | Balanceo Balanceo / | | Pierna en
/’, { \ s = \7‘! \ Apoyo
y } ‘.\ / |~
/ | \ { \
B /o - , [
T e | \ I
—h___ &
Antes del choque

b
i ]
Después del choque

Fig. 47: Cambio de fase de la marcha tipo compas. [33]
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Deduccion de ecuaciones del modelo lineal:

Fig. 48. Diagrama de cuerpo libre del modelo tipo compas [33]

Se considera el origen de referencia al punto de contacto con el piso de la pierna frontal, la otra
pierna esta en balanceo, este modelo se analiza con una metodologia de dinamica de

movimiento de particulas con movimiento relativo.

La aplicacién de las relaciones dindmicas de cambio en la cantidad de movimiento lineal:

Zf):é:m&

Y de cambio en la cantidad de movimiento angular.

YT =H=3(r x ma,)

ap=1x* 62 aceleracion normal

d,= I*  aceleracién tangencial

d.=200*V} 4 aceleracién de coriolis

-~ Distancia de paso del estado es: Z*I*sin
B= Angulo de abertura entre las dos piernas.

6 = Angulo de abertura entre la normal al piso desde la cadera y la pierna frontal.

y = Angulo de inclinacion del piso.
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Tiempo de cicloes: t = \E

Conducen a las ecuaciones:

6 fm 1% + 2mi?(1 — cos @) J-ml? (1-cos @ )b -ml? sin @[@? — 29.0')] +mgl [sin(0 — @ —y) —sin(0 —y) /-
meglsin (86 —y) =0

Doénde:

Am pierna en balance = Qcadera ¥ Am/cadera T Acoriolis
Simplificando:
ml2(1- cos 8)F-mi2@ + ml?62 sin @ +mgl sin(6 — @ —y)=0

Ecuaciones que tienen en cuenta los efectos inerciales, las aceleraciones centripetas, de coriolis y

los efectos de la gravedad.

7.2 Modelo de dinamica no lineal

Cuando el andlisis de movimiento no es lineal y tiene interferencias externas al sistema se utiliza
La funcién de paso de McGeer que genera el mapa de Poincare con los vectores de estado que

describen las distintas posiciones del sistema aun con perturbaciones.

Los vectores de estado:

ai-q

7 =f@)
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Al vector de posicidn inicial se le aplican las ecuaciones diferenciales propias del sistema para lo
cual se encuentra un nuevo vector de posicion y asi sucesivamente para cada iteraciéon

completando asi los datos del mapa de Poincare como variable de estado.

Una vez se encuentran los puntos fijos y los ciclos entre los diferentes estados de los vectores de
posicidn, se debe determinar la estabilidad de estos ciclos encontrando los valores propios del
Jacobiano ] del mapa f.

Siendo:

_ 67{ mapa de poincare
]jacobiano - 5=

dq, vector de estado

El mapa de Poincare seleccionado sera:

Qie+1= f (@)

Y la perturbacién conocida como el choque de los pies contra el piso serd llamada 64 alrededor

del ciclo limite.

Y el mapa de Poincare f se expresa en términos de una expansion de series de Taylor como

f@sq) f@) (€)sq’

Siendo £(q°5q%) el mapa de Poincaré del estado perturbado %8¢, y £ el gradiente

De con respecto a las variables de estado, es decir, el Jacobiano de f (Fig. 49).
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Divcontinuidad ocasionada
or fa
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Punto fija

.
7 Beparia de fases
7 tnmlosy velocidades
angulares)

Fig. 49. Cuadro explicativo del movimiento de la marcha mostrando las discontinuidades generadas por la colisién del pie contra

el piso [33]

7.3 Modelo simplificado biomecanico base, para el estudio de la marcha humana.

Lagrange

Un modelo simple con una minima cantidad de grados de libertad, que se desarrolla a partir de
la funcion Lagrangiana, representa la marcha humana donde se analiza un solo paso en apoyo
simple y apoyo doble. En este modelo, el pie es representado como un punto y se cuenta con una
coordenada generalizada principal en el punto O y otra en el punto K, este modelo se presenta a

continuacidn en la figura 50.

Z

Fig. 50 modelo simplificado para el modelamiento de la marcha
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G-O =Tronco.
0-Ka = Muslo.
0-Kb = Pierna.

Dinamica Lagrangiana.

d(@L) (6L)_d<6T> <6T+6V
dt\d g dq) dt\dg g dgq

En donde:

L = Funcién de Lagrange.

T = Energia Cinética.

V= Energia Potencial.

q= Coordenada Generalizada.
q = Velocidad generalizada.

Q4= Fuerza generalizada.

El sistema tendria 7 grados de libertad, pero la articulacion del tobillo de la pierna se considera
como fija por lo que el sistema cuenta realmente con 5 grados de libertad. Ademas de los
pesos del tronco, muslosy piernas de las fuerzas de reaccion del suelo y los momentos de
control en las articulaciones de las piernas entre muslo y pierna (rodilla) y entre Tronco y muslo

(cadera) que actianen el sistema. El sistema se muevea través del ejeXsobre una

)-e

superficie horizontal (el plano XZ). Avanzando a lo largo del eje X.

Ecuaciones de Movimiento. Fuerzas:

1. M*X + Y2 (Kg; * (o< cos o) + Ky * (Bf * cos B;)") — K, x (@' * cos ¢)'= Ry + Ry,
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En donde

K,; = Segmento de O-K.

K,; = Segmento de A-K.

K, =Segmento de O-G.

o; = Angulo en el marco referencial O de los muslos.

Bi = Angulo en el marco referencial K de las piernas.

¢ = Angulo en el marco referencial O del tronco.

R,, = Reaccidn de la pierna derecha sobre la horizontal.

R,,= Reaccion de la pierna Izquierda sobre la horizontal.

M=m + mgy,+my; + my; + my, + my, = masa total del cuerpo.

2. M*(Y + g) + X7_; (Kg; * (ocix sin o)’ + K * (B * sin B)') — Ky * (¢ * cos )'= Ryy+ R,

En donde
g =gravedad

R, =Reaccion de la pierna Derecha sobre la vertical.
R, = Reaccion de la pierna Izquierda sobre la vertical.

Ecuaciones de Movimiento. Torques:

Teniendo en cuenta que:

T=]*«= 7=F*d

3. J*¢ — K, * (X'* cos@ +Y'x sing) — g * K, * sin p = —q;—q, => Tronco.

4. J*a; + Ky * (X* cosa; + Y's sin al-) +a; * Kbl-(ﬁ * cos(a; + B;) + ,812 * sin(a; + ,Bi))+

g*Ky * sina; = (q)+(u)+(a)*(Riy * cos a; + R;y * sin ;) => Muslo.
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En dénde.

] = Momento de Inercia.

a; = Longitud del Muslo.
(qi) = Torque en la Cadera.

(u;) = Torque en la rodilla.

5. ]Ci*ﬁi + Ky * (X* cos f3; + Y's sin ,Bi) +a; * Kbi(d * cos(d, + cos(a; — ;) — ,BLZ *
sin(a; + B;))+ 8*Kp; * sin B; = (u)+(p;)+(b)*(Rix * cos B; + Ryy * sin B;) => Pierna.

En donde.

r = distancia de O al centro de masa de tronco.
m = masa del tronco

K, =m*r

Ko =mg; * 14 + aj(my; + my;) = Muslo.
Kpi =my; *1p; + bi*ms; => Pierna.

Ji =Jai + af(mp; + my;) .

Jei =Jpi + bE(my).

Coni =1, 2; Pierna derecha, Pierna Izquierda.
Para iniciar el modelamiento matematico de la marcha se deben obtener una serie de ecuaciones
diferenciales de primer orden que representan el avance de la cinematica del cuerpo rigido

usando técnicas estdndar de la robdtica mediante el conocimiento de las posiciones y de las

velocidades en todas los eslabones y parametros del modelo de la siguiente forma:
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Campo de fuerzas F.=9. (q.)-
Campo de Velocidades V;=®; (p;).

De lo anterior se obtiene que:
Ge = Tei * (@ ))™V;
bi =CTei*@))*F,

Doénde:

F. = Set de fuerzas del sistema a modelar.

q. = Set de desplazamientos que definen la energia potencial.
V; = Set de velocidades.

p; = Set de momentos

Es asi pues que se incorpora el vector de restricciones en los grados de libertad de cada eslab6n
que compone le sistema.
Gc=Tei* (90))*®; + V;
pi = (=Te;* (qc))* @ + F;

Donde:

®; =Jacobiano del vector de restricciones fisicas y reonomas que conducen el movimiento.

En el modelo biomecanico de la marcha humana su movimiento se restringe al plano sagital, Los
parametros antropométricos se obtienen de los segmentos anatdmicos que se caracterizan a
partir de los valores de masa, longitud, momento de inercia respecto el centro de masas y

distancia del centro de masas a la articulacién proximal.

106



El modelo que se pretende plantear es un modelo de 5 grados de libertad desarrollado con

formulacion de dindmica de sistemas multicuerpo.

Este se representa por la ecuacién general de movimiento que se representa de la siguiente

manera:

Il\qu q)()gl i [Z] :[)/ — 25(1)2) - w? CD]

Donde:

M = matriz de masas,

®, = Jacobiano del vector de restricciones

g = vector de aceleraciones,

Q = vector de fuerzas generalizadas

A =son los multiplicadores de Lagrange.

y = contiene los términos que son funcion de posicidn, velocidad y tiempo.
¢, w = Estabilizadores de Baumgarte.

<I>,€ = Resuelve los momentos de los motores que producen un determinado movimiento.

Una primera simulacién a través de este modelo permite determinar los momentos articulares
verdaderos -sin error- y las fuerzas de contacto pie-suelo a partir de los correspondientes

multiplicadores de Lagrange.
Se puede llevar a cabo el andlisis del error de los valores de la fuerza de contacto pie-suelo que

deben ser perturbados para emular los errores existentes en las mediciones de los valores base

de las placas de fuerza dados en otros articulos estudiados o resultado de un laboratorio de
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marcha, en este caso, las fuerzas de contacto pie-suelo son introducidas en el vector Q y se relaja
la restriccion correspondiente del vector Jacobiano @, = 0.

El hecho de utilizar expresiones analiticas para guiar el movimiento -utilizando restricciones
rebnomas, Permite definir un movimiento completamente conocido que garantiza la
consistencia cinemdtica. De esta manera, la posiciéon, velocidad y aceleracién de cada
coordenada se puede conocer sin errores en cada instante de tiempo y las variaciones en los
momentos articulares seran debidos Uinicamente a las perturbaciones de la fuerzas de contacto

pie-suelo.
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8. SIMULACION DE MARCHA HUMANA MEDIANTE SOFTWARE DE
SIMULACION DINAMICA (OPEN SIM).

[o] OpenSim 3.1 - oA

File Edit Scripts Tools Window Help
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L/ - = W i Speed | 03513 0000 | Il 4 11 B I p1 [ 0000
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i3 Tt

S Conswants

% Contact Geamelry

< B alData_3
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30 Gait Model with Simple Arms - Properties % =]
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N

0 9.80665 0)

(==
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1 with Simple Arms.

Fig. 51 Modelo Dindmico para simulacién. OpenSim [36]

OpenSim es un Software de libre acceso desarrollado por la Universidad de Stanford que

permite a los usuarios desarrollar modelos musculo esqueléticos y simulaciones dinamicas de

movimiento a libertad.

Este software proporciona una plataforma en la que la comunidad que desarrolla
investigaciones en biomecanica puede crear una biblioteca de simulaciones que se pueden
cambiar, probar, analizar y mejorar a través de la colaboraciéon multi-institucional. El software
subyacente esta escrito en ANSI C + +, y la interfaz grafica de usuario (GUI) esta escrito en Java.

Los modelos y los archivos que se cargan estan escritos en HTML.

OpenSim permite el andlisis de modelos de contacto y modelos musculares. Estos complementos

pueden ser compartidos sin necesidad de modificar o compilar el cédigo fuente. Los usuarios
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pueden analizar los modelos y las simulaciones existentes y desarrollar nuevos modelos y

simulaciones dentro de la interfaz grafica de usuario.

Los desarrolladores que necesitan herramientas de software para el modelado y la simulacién
de movimiento y las fuerzas de los sistemas musculo esqueléticos tienen en OpenSim una

excelente herramienta para realizar sus simulaciones.

8.1 Entorno Grafico OpenSim:

c OpenSim 3.1
File Edit Scripts Tools Window Help
3 Tee (5557 ° P
C Stmulote . Hotion:
¢ & ¥ = seed | 0355 [ooos | Il 4 1 B W | [ 5000

Mavigator % | Coardinates. wl|[vewa &

SFRDIOHIA DS @

“ subjectd2_running_grimot

30 Gait Model with Simple Arms - Properties % =]
Fropacties.

DelpSiL., Loan 1P, Hoy MG, Z...
Notes: 1D, 23 DOF gat model re.
meters

N
(0-5.806650)

Messages W (=)@
v | [0 ver e s S BB
Storage: fie=C: WUsers!CHRIS Deskion Runing RRA lsubjectod_running grf.mat (=301 nc=42)

. sssuming i Degrees
Udating Madsl fie from 10600 ta latest format...
ded model b from file C:\OpenSm 3.1 Mode \ sperSmish.cam

Fig. 52. Entorno de simulacién de OpenSim.

El entorno carga dos tipos de archivos uno que pertenece al modelo y tiene extensién .osim y

otro que carga el movimiento que tiene extension .sto o bien tipo .mot

Para el caso de esta simulacién se utilizé un modelo de un humano adulto de aprox 75 kg de

pesoy de 180 cm de estatura que consiste de 23 grados de movilidad y 92 musculos.

110



Fig. 53 Modelo Cuerpo Humano 2392 OpenSim.

Las articulaciones pueden ser ajustadas bajo un GUI de Coordenadas que contiene los datos de
las articulaciones y su orientacion en el espacio, y de esta manera se puede escoger la pose de las

condiciones iniciales de una simulacién dada (Fig. 54).
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Coardinates & | Models - Properiies El I
Model: X0 Gait Model with Smple Arms Pozes > A“
mbar sotaton | 0.000[ W w0 @ w0 0.00 &)
amfers| | WP 0 @ % 000
amodds| 0000 W om0 @ % 000
ampots| oom|Wf 40 @ w000
150 0.00
PR
m 0000
3 0o
% 000
PR
) | [ EE
150 0.000 s 2 =
Undatig Modd fle from 10500t atest format...
0 now b from e C1 Opertin 5 cperniah osim
Updating Medel file from 20001 to latest format...
1 000 | || S fecip Moel ommner 2010_v2_0.c3m

Fig. 54. GUI de posicion de las articulaciones y de arbol de segmentos de las articulaciones
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Los musculos y tendones son representados por una linea que se conecta a un punto inicial y
otro final. Algunos musculos, tienen mas de un punto de insercidn de tal manera que se generan
multiples lineas de accion para representar un solo musculo y estas lineas se envuelven bajo un

grupo que representa un solo musculo.

8.2 Angulos de las articulaciones, longitudes de misculos, tendones y momento

articulares:

Los musculos, tendones, fuerzas y momentos dependen de los miembros de la configuracion del
modelo del esqueleto. La geometria musculo esquelética es muy importante para la funcion de

los musculos y para el desarrollo de modelos cuantitativos de tipo musculo-esquelético.

La fuerza en los Musculos y tendones dependen de la longitud de estos y los momentos
articulares dependen también de los mismos, por lo tanto, la especificaciéon exacta de la
geometria musculo esquelética es esencial en el desarrollo de un modelo preciso para predecir

fuerzas en musculos y tendones y de los momentos articulares comunes.

A continuacién se muestra una grafica lograda en OpenSim que muestra como estas variables se

pueden dibujar para luego ser analizadas posteriormente.
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Fig. 55. Muestra cémo la fibra que representa el musculo recto femoral cambia de longitud a medida disminuye el Angulo de la

rodilla. Asi pues la longitud del musculo aumenta a medida que la rodilla se flexiona.

Las variables graficadas para las Y son las longitudes de las fibras y para las X el Angulo de la

rodilla.
También se puede graficar los momentos articulares, por ejemplo de la articulacion de la rodilla,

la cual se presenta a continuacién para el grupo de musculos extensores de rodilla con respecto

al Angulo de la rodilla.

113



“I¥Plotter e 1

==
momento en la rodilla
0.050
0.045
5 0040
@ 0.035
£
5 00w — LIGPAT
2 oz —FRF
E)
E —WASINT
m‘ 0.020
p — WASLAT
2 0015
2 — VASMED
o010
0.008 \\______—-____._,___'__—_____.-,
0.000
-120 110 -100 -00 -80 -70 -60 -50 -40 -30 -20 -10 o
r_knee_angle
av
Curve Add Curves List
Curve Name SPATRF, WASINT, VASLAT, YASMED 3 momerko en 5 radila ]
Y cra T
‘-Quantiby. .. r_knee_angle moment arm L4 E
- =
AT, RF, VASINT, VASLAT, YASMED .
et -
[5dd 7] [ oelete | [ Properties... |

Fig. 56, Grafica de momento articular de la rodilla.

OpenSim también puede mostrar varios patrones de marcha al mismo tiempo, de tal manera
que se puede mostrar un patrén de marcha patolégico con un patrén de marcha normal y

mostrar las diferencias en el mismo entrono (Fig. 57).

Fig. 57. Grafica que compara dos patrones de marcha dadas uno con proétesis y el otro con marcha normal.
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OpenSim puede simular activaciones musculares asociadas a movimiento, lo cual permite
identificar el origen de una patologia de marcha o una irregularidad en un patrén de marcha
especifico de una manera mas profunda sin necesidad de utilizar sefiales electromiaograficas.

(Fig. 58).

Fig. 58 Patrdn de activaciéon muscular, Activaciones musculares en Azul, relajacién muscular en rojo

Como conclusion se evidencia que el Software OpenSim es una plataforma muy completa que no
solo permite modelar e incorporar movimiento a los modelos humanos, sino también hacer
analisis cinéticos y cinematicos y de control muscular de estos modelos y asi mismo graficar su
comportamiento, ademas de comparar patrones con los de la marcha normal humana entre si y

programar mediante lenguaje HTML un entorno grafico modificable.
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9. HERRAMIENTAS DE SIMULACION DINAMICA EN OPENSIM.

INVERSE KINEMATICS IN REDUCE RESIDUALS ALGORITM
SCALING IN OPENSIM. OPENSIM. IN'OPENSIM.

[<

STATIC OPTIMIZATION IN COMPUTED MUSCLE CONTROL EDITING, MODELING AND
OPENSIM. IN OPENSIM. SIMULATION IN OPENSIM.

Fig. 59. Herramientas de simulacién dindmica en OpenSim

Las simulaciones dindmicas actuadas por musculos son, en la actualidad, una alternativa valiosa
para explicar la forma en la cual los componentes del sistema musculoesquelético interactiian

con el propdsito de generar movimiento [36].

El software empleado en este trabajo, ejecuta simulaciones tridimensionales en cuatro pasos,
que se describen de manera detallada en este capitulo. La figura 60 esquematiza el proceso de

simulacion.

Escalizacion

Cinematica Inversa

Algoritmo de Reduccion Residual

Lol

Optimizacion estética
Control Muscular Computacional

20—0>rPrrrc<—w

Fig. 60 . Proceso de simulacion en OpenSim
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9.1 Escalizacion

Es una herramienta que altera la antropometria de un modelo biomecanico, de manera que
corresponda y se ajuste a las caracteristicas fisicas de una persona en particular. Compara los
datos propios de los marcadores experimentales respecto a los marcadores reales; es decir los

utilizados para capturar el movimiento del modelo clinico [37].

La escalizacion también puede ser utilizada para modificar la localizaciéon de los marcadores

virtuales y permitir asi una aproximacion mas coherente respecto al marcador real [38].

Se fundamenta en una combinacién de distancias medidas entre los marcadores desde su
localizacion en los ejes x, y, z y factores de escala especificados manualmente. Se comparan las
dimensiones de cada segmento en el modelo, permitiendo que las distancias entre los
marcadores virtuales coincidan con las distancias entre los marcadores reales. Los factores de
escala manual (que pueden provenir de otros analisis antropométricos), son también una
alternativa para medir distancias en un segmento y una vez se determinan las dimensiones
requeridas para ajustar las medidas del paciente, la herramienta puede ser usada para trasladar
uno o varios marcadores virtuales con el fin de alcanzar la mejor coincidencia entre las
localizaciones experimentales y virtuales [35]. La figura 61 muestra las entradas y salidas de los

archivos que maneja el software.

ScaleMarkerSet. xml

subject01_Setup_Scale.xml|

subject01_static.trc ¢
T

scale [ subject01_simbody.osim

gait2354_simbody.osim

Fig. 61 Entradas y salidas de archivos para la herramienta de escalizacién. (Imagen original de Jennifer
Hicks)
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Archivos de entrada:

subject01_static.trc: Archivo que especifica las trayectorias de los marcadores para un ensayo
estatico. Un ensayo estdtico contiene datos tomados durante un periodo de tiempo con el
paciente ubicado en una posicién estatica y con los marcadores asegurados sobre puntos de

referencia anatomicos.

gait2354_simbody.osim:  Es un modelo musculo esquelético de OpenSim, que debe ser

escalizado para adaptar las condiciones antropométricas del paciente.

Archivo de salida:

subject01_simbody.osim: Modelo musculoesquelético escalizado de acuerdo a las dimensiones
del paciente.

En el proceso descrito, se tienen en cuenta las propiedades de masa (masa y tensor de inercia),
asi como las dimensiones de los segmentos del cuerpo. El principal mecanismo involucrado es
el calculo de los factores de escala para cada segmento del cuerpo, lo que se logra usando una

combinacion de escalizacion manual y aquella basada en la medicidn.

Escalizacion basada en medicion

En este caso, los factores de escala son determinados comparando las distancias entre las
posiciones de los marcadores del modelo y los marcadores experimentales, especificados en un
archivo de extensién .trc, que contiene la ubicacién en los ejes x,y,z, para cada uno de los
marcadores y para cada tiempo especificado en la simulacién [37]. Un factor de escala se calcula

usando uno o mas pares de marcadores (Figura 62)
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Experimental
Markers

R.Knee.Lat ¢ + LKnee.Lat

I|
~ S,

Fig. 62. Mediciéon comparativa de marcadores reales y virtuales (Imagen
original de Jennifer Hicks)

Por ejemplo, al tomar dos pares de marcadores: p;={RASIS, RKneeLat} y p2={L.ASIS,
L.Knee.Lat}. La distancia para el par 1 en el modelo (m;) se calcula ubicando el modelo en su
configuracion predeterminada (es decir, aquella en la cual todos los angulos articulares
adquieren sus valores de acuerdo a las propiedades de las coordenadas asignadas al modelos de
OpenSim). La distancia experimental entre el par 1(e;) es calculada teniendo en cuenta cada
instante de datos para marcadores experimentales en el archivo de extension .trc y
posteriormente, calculando la distancia entre el par para ese instante determinado. A
continuacién se determina el promedio de todos los instantes en un rango especifico que puede
ser modificado por el usuario. En estos términos, el factor de escala correspondiente al par 1 es

entonces: s;=e;/mi[37].

Si los marcadores se encuentran muy distantes en el archivo de extensién .trc, se podria
considerar una condicion en la cual los segmentos propios del modelo que soporta estos
marcadores, son también pequenos. El factor de escala total seria entonces el promedio de los
factores de escala calculados para todos los pares (Ejemplo: s=(s:+s2)/2, donde s: es el factor de
escala correspondiente al par 2). Este factor de escala total s puede ser utilizado también mas
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adelante para escalizar cualquier segmento y a lo largo de cualquier combinacion en los ejes

coordenados x,y,z [37].

Escalizacion manual

En OpenSim, es posible especificar los factores de escala en los ejes x,y,z para un segmento, de
forma manual. Consiste en un método alternativo para calcular los factores de escala, utilizando
las medidas de las posiciones de los marcadores. Es un método qtil si se conocen los factores de
escala actual para los segmentos o si éstos han sido calculados mediante un algoritmo adicional

[37].

Escalizacion de masas

Los factores de escala calculados utilizando los métodos descritos previamente, son usados para
conocer las longitudes de los segmentos. Sin embargo, sus masas son ajustadas de manera tal

que la masa total del cuerpo iguale la masa total de un paciente determinado [37].

Existen dos formas diferentes para realizar este procedimiento: La primera es preservar la
distribucidon de masa, lo que asegura que las masas de los segmentos para una persona en
particular se encuentren en la misma proporcion, tal y como si se encontraran en el modelo
genérico. Este método de trabajo, escaliza la masa partiendo de un factor constante e
independiente de los factores de escala que fueron usados para calcular la longitud de los

segmentos individuales [37].

Otro abordaje para la resolucion de este punto, es escalizar la masa de cada cuerpo desde los
factores de escala, aunque las masas sumadas de los cuerpos probablemente no igualen la masa

del paciente ingresado durante la escalizacién [37].
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En cualquiera de los casos, el tensor de inercia de cada segmento se actualiza para reflejar en el

archivo su nueva talla y su nueva masa [37].

Ubicacion de marcadores

Una vez el modelo ha sido escalizado, el paso siguiente consiste en trasladar los marcadores del
modelo para ajustar la localizacion de los marcadores experimentales es una pose estatica. La
pose estdtica es calculada ajustando cualquier combinaciéon de posiciones de marcadores
experimentales y valores de coordenadas generalizadas. La ubicacién de los marcadores,
correspondiente a la pose estatica, se calcula promediando las posiciones de los marcadores,

dadas por archivo con extension .trc durante un periodo de tiempo especificado [37].

9.2. Cinematica Inversa

Es la herramienta que ubica el modelo virtual en una posicion que mejor se ajusta a los
marcadores experimentales y datos coordenados para un tiempo especifico. Esta posicion es
aquella que minimiza una suma de errores cuadrados de los marcadores y/o coordenadas. El
objetivo principal es calcular el valor de cada grado de libertad articular en cada instante de

tiempo, tomando como referencia la ubicacion de cada marcador [37].

Matematicamente, el mejor ajuste de marcadores se expresa como un problema de minimos
cuadrados basado en el peso de los marcadores, cuya soluciéon busca reducir errores tanto de
marcadores como de coordenadas [37]. Para trabajar con esta herramienta, se requieren las

entradas y salidas que se muestran en la figura 63.
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subjectl! Setup [Kxml

et walkd tre #
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subjectl1 simbody,osim —

ik —e SLUDECI0]_walk]_ K mal

Fig. 63. Entradas y salidas de archivos para la herramienta de cinematica
inversa. (Imagen original de Jennifer Hicks)

Archivos de entrada:

subject01_simbody.osim: Es un archivo correspondiente a un modelo generado en OpenSim por

medio de la escalizaciéon de un modelo genérico con la herramienta explicada en punto previo.

subject01_walk1.trc: Es un archivo que especifica as trayectorias de marcadores experimentales
para un ensayo obtenido de un sistema de captura de movimiento durante un rango de tiempo
determinado.

gait2354_Setup_IK.xml: Es un archivo que contiene la informacién requerida para utilizarla
herramienta, incluyendo el peso de cada marcador. De la misma forma que en la herramienta de
escalizacion, el peso de los marcadores es relativo y determina la coherencia de ubicacion entre
los marcadores virtuales y los marcadores reales (un peso mas alto para un marcador
determinado, se relaciona con un error menor, es decir con una menor distancia entre los
marcadores correspondientes).

subject01_coords.mot (optional): Es un archivo que especifica los valores de coordenadas
generalizadas para un ensayo obtenido desde un método alternativo de captura de movimiento

o de un algoritmo especifico
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Archivos de salida:
subject01_walk1_ik.mot: Es un archivo de movimiento que contiene las trayectorias de
coordenadas generalizadas en términos de angulos articulares y/o traslaciones, que han sido

calculadas mediante cinematica inversa.

Error de marcadores

Un error de marcador se define como la distancia que existe entre un marcador experimental y
el correspondiente marcador real cuando éste es posicionado respecto a las coordenadas
generalizadas calculadas por la herramienta de cinematica inversa (Figura 64). Asociado a cada
marcador, existe un valor de peso de acuerdo al accidente anatémico que se tome como
referencia y de esta manera es posible especificar en qué medida el error del marcador debe ser

minimizado [37].

Figura64 . A. Ubicacion de marcadores reales  B. Ubicacion de marcadores virtuales

Error de Coordenadas
Es la diferencia entre un valor de coordenada experimental y el valor de coordenada calculado

por la cinematica inversa [37].

Se consideran valores de coordenadas experimentales angulos articulares obtenidos

directamente desde un sistema de captura de movimiento. También puede ser calculado desde
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datos experimentales por varios algoritmos especializados (por ejemplo definiendo
coordenadas anatdmicas por fotogramas y usandolas para especificar fotogramas articulares,
que a su vez describen angulos articulares) 6 por otras técnicas de mediciéon que involucran
diversas herramientas de medicion, tales como gonidémetros mecanicos o electronicos. Cabe
resaltar que también es posible determinar un valor fijo para una determinada coordenada para
un caso en el cual se requiera bloquear un movimiento. Sin embargo, la inclusién de valores de
coordenadas experimentales es opcional porque la esta herramienta de OpenSim puede resolver

las trayectorias de movimiento usando solo la informacion de los marcadores [37].

Es importante tener en cuenta que para OpenSim existen dos tipos de coordenadas: las
prescritas y las no prescritas. Una coordenada prescrita es una coordenada generalizada cuya
trayectoria es conocida y por lo tanto no debe ser calculada mediante la herramienta de

cinematica inversa [37].

Una coordenada no prescrita es aquella cuyo valor debe ser calculado mediante cinematica
inversa. Este tipo de coordenadas son las que realmente pueden variar y al ser comparadas con
coordenadas experimentales, deben tener un valor de peso asociado para especificar la medida

en la cual el error debe ser minimizado [37].

Ecuacion de minimos cuadrados

El problema que resuelve la herramienta de cinematica inversa con relaciéon a los minimos

cuadrados, teniendo en cuenta el peso de cada marcador es:

mn 3 wheoxff+ ¥ ofer-g)

iEmarkers JSunpreseribed coords

g,=4;" forall prescribed coordinates ;
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Donde: q es el vector de coordenadas generalizadas para el cual se esta se esta resolviendo el
problema. x;#P es la posicion experimental del marcador i. xi(q) es la posicion del marcador
correspondiente en el modelo, el cual depende de los valores coordenados. g es el valor
experimental para la coordenada j. Las coordenadas prescritas con ajustadas a sus valores

experimentales [37].

El peso de los marcadores (w;'s) de las coordenadas (wj;'s) son especificados en dos etiquetas
diferentes dentro del codigo: <IKMarkerTask> para marcadores y <IKCoordinateTask> para
coordenadas. Este problema de minimos cuadrados es resuelto con un criterio de convergencia
de 0.0001 hasta un limite de of 1000 iteraciones y son valores fijos, que no pueden ser

modificados en el archivo de entrada [37].

Las unidades utilizadas en la solucion de minimos cuadrados son: metros para longitudes y
radianes para angulos, aspecto que se debe tener presente en el caso de comparar los resultados

con otros obtenidos mediante un método diferente [37].

9.3. Algoritmo De Reduccion Residual

Consiste en una forma de simulacion basada en dinamica directa que hace uso de un
controlador para evaluar la cinematica del modelo, que a su vez, ha sido determinada

previamente desde la herramienta de cinematica inversa [38].

El propésito aqui es minimizar los efectos de la modelizacién y procesamiento de datos
de los marcadores, los cuales generan fuerzas compensatorias no fisiologicas, llamadas
fuerzas residuales. El algoritmo de reduccion residual altera el centro de masa del torso

en el modelo ajustado y permite variar la cinematica obtenida en la herramienta de
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cinematica inversa para hacerla mas consistente, desde el punto de vista dinamico, con

los datos de las fuerzas de reaccion del piso [38].

Los archivos requeridos para obtener los resultados del algoritmo de reduccidn residual

se muestran de manera simplificada en la figura 65.

gait2354_RRA_Actuators.xml gait2354_RRA_Tasks.xml
subject01_Setup_RRA xml
subject01_walk1_ik mot
’ - - T

subject01_walk1_grfmot —m
7

subject01_simbody.osim subject01_simbody_adjusted.osim

subject01_walk1_RRA_Kinematics_q.sto

Fig. 65. Entradas y salidas de archivos para la herramienta de escalizacion. (Imagen original de Jennifer
Hicks

Archivos de entrada:

subject01_walk1_ik.mot: Contiene las historias de tiempo de la cinematica del modelo,

incluyendo los angulos articulares y valores de traslacion de la pelvis.

gait2354_RRA_Tasks.xml: Es un archivo que especifica las coordenadas a resolver y el
peso correspondiente a cada una de ellas. También se utiliza para especificar

restricciones en los actuadores. Tiene en cuenta las siguientes consideraciones
La seleccion de errores de posicion (Kp) y de errores de velocidad (Kv) no son

arbitrarios, ellos definen el comportamiento de los errores dinamicos para cada

coordenada g como un sistema lineal de segundo orden.
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El peso de la coordenada se relaciona directamente con el nivel de exactitud que
representa el movimiento en un plano determinado. Los movimientos menos
confiables involucran, por ejemplo, las rotaciones de la cadera 6 la inversion y eversion

de la subtalar.

La maxima/minima fuerza 6 torque generados por un actuador ideal es el producto de la

maxima/minima fuerza y maxima/minima excitacién muscular.

Los torques articulares y musculos, pueden tener una magnitud maxima de 1.

subject01_walk1_grf.xml: Archivo de cargas externas, especificando las fuerzas de
reaccion del piso que deben ser aplicadas al modelo durante la simulacién. Incluye

magnitudes y puntos de aplicacion de las fuerzas.

subject01_simbody.osim: Archivo que incluye el modelo ajustado a las caracteristicas
reales del paciente. Es generado por la herramienta de escalizacidn, a partir del modelo
genérico. Contiene ademas el set de marcadores utilizado para la captura. El modelo

debe incluir los parametros inerciales respectivos.

gait2354_RRA_Actuators.xml: Archivo de actuadores articulares ideales empleados para
reemplazar los musculos. Especifica los actuadores residuales con sus respectivos
parametros de funcionamiento, tales como la maxima/minima fuerza y su localizacion

respecto al cuerpo rigido y articulacién. Tiene en cuenta aspectos como.

Cada grado de libertad en el modelo debe tener un torque ideal 6 actuador (fuerza).
Incluye los seis grados de libertad del segmento base del modelo, denominados

“actuadores residuales”.
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En ciertos casos, los actuadores articulares ideales son usados para reemplazar los

musculos en el modelo.

Las fuerzas Optimas son la maxima salida de actuadores ideales (torques, fuerzas
lineales).Fuerzas residuales en la pelvis, deben ser aplicadas a la altura del centro de
masa del modelo.

Archivos de salida

subjectO1_RRA _states.sto: Es la cinemadtica, que corregida, va a representar las
condiciones del movimiento simulado. Estas condiciones pueden ser angulos

articulares y velocidades en un momento determinado.

subject01_adjusted.osim (optional): Es un modelo con propiedades de masa ajustadas

las fuerzas residuales.

subject01_RRA_controls.xml: Son los valores de excitacion de los actuadores, requeridos

para generar un movimiento especifico.

subject01_RRA_Actuation : No se muestra en la figura. Contiene las fuerzas actuadoras y

torques, que pueden corresponder a la cinematica ajustada para el modelo.

subject01_RRA_Kinematics: No se muestra en la figura. Son los angulos articulares,

velocidades y aceleraciones.
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subject01_RRA_avg Residuals : No se muestra en la figura. Resumen del promedio de

valores residuales (Fx, Fy, Fz Mx, My, Mz) para el ensayo.

subjectO1_RRA_pErr : No se muestra en la figura. Errores de posiciéon para cada

coordenada generalizada del modelo durante el ensayo.

Este algoritmo es util para aquellos movimientos que implican un desplazamiento
relativo respecto al piso, bajo la influencia de fuerzas de reacciéon y torques. Por
ejemplo, el modelo empleado en este trabajo posee diez huesos, representados como
segmentos rigidos, donde 17 de las 23 coordenadas generalizadas, que en este caso
coinciden los grados de libertad, representan angulos que expresan el movimiento de
las articulaciones entre los segmentos rigidos. Cada uno de estos 17 grados de libertad
es actuado por un torque Unico. Las seis coordenadas restantes, representan seis grados

de libertad (tres de rotacion y tres de traslacion) entre la pelvis y el piso [38,39].

Para simular la marcha, es necesario representar el impulso del modelo respecto al piso,
por eso una forma lograr este propdsito podria ser mediante un mecanismo de contacto
entre el pie y el piso. Sin embargo, OpenSim utiliza una solucién mas sencilla,
representando los seis grados de libertad entre la pelvis y el piso como una articulaciéon
de seis grados de libertad, actuando cada grado de libertad con su propio torque. Cada
uno de estos seis actuadores se denomina actuador residual. Contando con estos seis
grados de libertad, el modelo se compone entonces de 23 en total, cada uno con su

respectivo actuador (23 grados de libertad - 23 actuadores) [39].

Los tres actuadores residuales que permiten los tres grados de libertad traslacionales
entre la pelvis y el piso, son las fuerzas residuales cuyos valores se denotan como:

Fy, F,, F, Los tres grados de libertad rotacionales son actuados por los torques
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residuales, cuyos valores se denotan como: My, My, M,. A continuacioén se describen los

procedimientos involucrados en la modificacion de estos valores residuales [39]:

Reduccion del desplazamiento anteroposterior

Los valores residuales M, se reducen alterando independientemente dos parametros: El
centro de masa del “torso” en la coordenada x con una cantidad Aty y el angulo de

extensiéon lumbar una cantidad de Al [39].

Modificacion del centro de masa del cuerpo rigido “torso”

Se calcula una cantidad At, para modificar la coordenada x en el centro de masa del
cuerpo rigido “torso”; de esta forma se logra balancear el desfase de la forma de onda
del M,. m representa la masa del cuerpo rigido “torso” y g la aceleracién debida a la
gravedad, Asi mismo d,, hace referencia al desfase de la forma de onda del M,, residual,
I, es el brazo del palanca del cuerpo rigido “torso”, que es definido como el vector que
va desde la pelvis hasta el cuerpo rigido “torso”, pero su magnitud permanece fija.
Entonces, el valor original de M, para cualquier posicion del cuerpo rigido “torso” es
[39]:

Mz o1a = ro x mg

r; es el brazo de palanca del torso después de que el centro del masa ha sido desplazado

en la direccion x por At,. En estos términos, el nuevo valor de Mz es [39]:

Mzpew =11 x mg
= (ro + At,, 0,0)) x mg

=rox ma + (Aty, 0, 0) x mg
137
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El dltimo paso consiste en realizar una correccion, porque el producto cruzado cumple
propiedades distributivas. Si se tiene: duz = (0, 0, duz), duz es un vector que representa
el desfase de la forma de onda. Paso seguido se realiza una suma de las expresiones

anteriores, en una ecuacion [39].

MZoId _MZneW = dMZ

o X mg — (rp X mg + (At,,0,0) X mg) = dyz

Las expresiones 1, X mg pueden ser canceladas a ambos lados y el valor del producto

cruzado que definitivo es:

i j k
(At,,0,0) xmg = |At, 0 0l = (0,0,—mg At,)
0 —-mg O

Finalmente queda de la siguiente forma:

—(0,0,—mg_tx) = (0,0,dMZ)

Y resolviendo solo para la coordenada z, quedaria:

mg Aty =duz
d

Atx — Mz
mg

Se esta forma se concluye que para reducir el desfase de la forma de onda del My
residual, se debe alterar el centro de masa del cuerpo rigido “torso” en la coordenada x

en una cantidad representada por: duz/m.
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Modificacion del angulo de extension lumbar

En este caso se busca calcular una cantidad Al, para alterar el angulo de extension
lumbar durante un intervalo de tiempo; de tal manera que se reduzca el desfase de la
forma de onda para Mz La modificaciéon del angulo de extensiéon lumbar se puede
representar con la siguiente geometria: Considerando un triangulo formado por dos
vectores 1y y r; con longitud igual 7, y con un punto de inicio comin con un angulo Al,
entre ellos. Al suponer que los vectores estan orientados de forma tal que Al, tiene un
sentido positivo (en contra de las manecillas del reloj) cuando es dibujado desde
hacia r;. Al = r; — r,. Asumiendo que Al, es muy pequefio, es posible aplicar una
aproximacion biomecanica, que asegura que el brazo de palanca de un musculo es igual
a 81/86, donde 6l es el cambio en longitud del musculo cuando la articulacién cruzada
por el musculo rota un pequefio angulo 66. Aplicando esta aproximacion al tridngulo, se
tiene [38]:

ro = Al /Al

Al = ry Al

Donde Al = [|Al||y M, pew = 1 X Mgy M, 51q = 1y X mg. Desde la definicion de Al, se
conoce quer; = 1, + Al. Reemplazando en la ecuacidn:
MZold — MZnew = dMZ
ro Xmg — (rp xmg + Al Xxmg) = (0,0 dy;,
—Al X mg = (0,0 dy,)

Si se escribe: Al = (AIX, Aly, O) , entonces se tiene:
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i ]k
Al xmg = |Aly Al,  0f = (0,0,—mg Al,)
0 -mg O

Sustituyendo en la ecuacion previa, se tiene:
mgAl, = dy,

Si se escribe Aly = Al cos 6, donde 0 es el angulo que representa la orientaciéon del
vector Al relativo al eje positivo de las x; como la longitud del vector es Al = ry Al,, se
tiene:

Aly = roAle cos
Sustituyendo asi en la ecuacién previa, se tiene:

mgryAle cos6 = dy,

sz
mgr, cos 0

Al, =
Si a fuera el angulo que representa la orientacion de ry, medido en un sentido positivo,
comenzando desde el eje x positivo. El angulo 1, es la orientacion de ry, medida en
sentido positivo, comenzando desde el eje y positivo. Asi,ax = 1, + 90° = 1, + 180°%y
se obtiene:

cos 8 = cos(l + 180°) = cosl, cos180° — sinl, sin 180° = —cosl,

Entonces:
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sz

Al = ——M2
€ mgr, cos I,

Reduccion del desplazamiento lateral

En este caso, el momento residual M, se modifica con los siguientes parametros: El
centro de masa para la coordenada z, una cantidad At, y el &ngulo de flexiéon lumbar una

cantidad Al [39]:
Modificacion del centro de masa del cuerpo rigido “torso”

Se calcula una cantidad At, para modificar la coordenada z del centro de masa del
cuerpo rigido “torso” para balancear el desfase de la forma de onda del M, residual.
Asumiendo que: dyy es el desfase de la forma de onda de My residual es, el valor

original de M, para cualquier posicion del cuerpo rigido “torso” es [39]:
My o1d = ro x mg

Sir; es el brazo de palanca del cuerpo rigido “torso” una vez que el centro de gravedad

se ha desplazado en la direccion z por At,, luego el valor modificado de M, es:

Mxnewzrl xmg
=(ro+ At, 0,0)) x mg
=rox mg + (At,, 0, 0) x mg

Si dux = (0, 0, dux), dux  es la representacion del vector de desfase de la forma de onda y

sumando las ecuaciones previas en la ecuacion:
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Mzo1d ~Mznew = dMZ

Se obtiene:

9 X mg — (rp, X mg + (At,,0,0) X mg) = dy,

Las expresiones 1, X mg pueden ser canceladas a ambos lados y el valor del producto
cruzado definitivo es:

i j k
(At,,0,0) xmg = |At, 0 0l = (0,0,—mg At,)
0 —-mg O

Finalmente queda de la siguiente forma:

—(0,0,—mgAtz) = (0,0,dMx

Y resolviendo solo para la coordenada x, quedaria:

mg At, = dux
d
Atz — Mx
mg

De esta forma se concluye que para reducir el desfase de la forma de onda del My

residual, se debe alterar el centro de masa del cuerpo rigido “torso” en la coordenada z

en una cantidad representada por: dux/mg [39].
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Modificacion del angulo de flexion lumbar:

El proposito es calcular una cantidad Al, para alterar el angulo de flexion lumbar
durante un intervalo de tiempo; de tal manera que se reduzca el desfase de la forma de
onda para M, La modificaciéon del angulo de extension lumbar se puede representar
con la siguiente geometria: Considerando un tridngulo formado por dos vectores ry y 1y
con longitud igual 7, y con un punto de inicio comin con un angulo Al entre ellos. Al
suponer que los vectores estan orientados de forma tal que Al tiene un sentido positivo
(en contra de las manecillas del reloj) cuando es dibujado desde 7, hacia ;.
Al = r, — r,. Asumiendo que Al, es muy pequeiio, es posible aplicar una aproximacién
biomecanica, que asegura que el brazo de palanca de un musculo es igual a 61/86, donde
Sl es el cambio en longitud del musculo cuando la articulacién cruzada por el muisculo y

rota un pequeio angulo 60. Aplicando esta aproximacion al tridngulo, se tiene [39]:

ro = Al /Al

Donde Al = [|Al]| y My pew = 1 X Mgy My g1g = Ty X mg Desde la definicion de Al, se

conoce quer; = 1, + Al. Reemplazando en la ecuacién [38]:
Mxold — Mxnew = dMx
Se obtiene:
o Xmg — (rp xmg + Al xmg) = (0,0 dy)

—Al X mg = (0,0 dyx)

Si se escribe: Al = (O, Aly, Alz) , entonces se tiene:
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i ]k
Al xmg= |0 Al, Al|=(mgAl0,0,)
0 —mg O

Sustituyendo en la ecuacion previa, se tiene:

mgAlz = dMX
Si se escribe Al, = Al cos®, donde 0 es el angulo que representa la orientacién del
vector Al relativo al eje positivo de las y; como la longitud del vector es Al = rj Aly, se
tiene:

Al, = ryAl, sen
Sustituyendo asi en la ecuacién previa, se tiene:

—mgroAl, sen 0 = dyx

de
mgr, sen9

Alb = -
El angulo 1, es la orientacion de ry, medida en sentido positivo, comenzando desde el
eje y positivo. Como se asume que Al, es muy pequefio, el vector Al es practicamente
tangente al circulo con radio ry, centrado en el centro de masa de la pelvis, se puede
asumir que Al es exactamente r, rotado 90° en contra de las manecillas del reloj. Como

0 fue asumido positivo partiendo del eje y, se puede asumir que [39]:

=1, + 90° = senl, cos90° + cosl, sen90°

de

Al = —
b mgry

cosly
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Modificacion del centro de masa:

En el momento de simular el movimiento existen factores como el ruido y otros errores

relacionados con la captura, que llevan a inconsistencias dindmicas. En este caso, las

fuerzas de reaccion del piso y las aceleraciones calculadas desde la cinematica

proveniente de la ubicaciéon de marcadores, no satisface la segunda ley de Newton [39]:
F=ma

Por este motivo, se adicionan las fuerzas residuales, de tal manera que se logre

coherencia en la ecuacién:

F + Fresiduales = ma

segmentos

F + Fresiquates = Z mi(al - g)

i=1

Donde m; y d; son la masa y aceleracion del segmento i y g es la aceleracion de la

gravedad. Una ecuacion analoga relaciona los momentos de reaccion del piso M,,, con

los momentos residuales M,q;quates [39]-

Las fuerzas actuadoras son calculadas minimizando el siguiente criterio de desempefio:

19 19
] (f;ct) = z [faoc;tl Z w; (Qdes,l (t + T) — Qrra (t))
i=1 i=1

aCtl

Donde fucr; y focz;tl son: la fuerza y la fuerza éptima del actuador i*", w; y w; son los

pesos 0 ponderaciones en el actuador y errores de aceleraciones respectivamente.
Gaes; (t + T) es la aceleracion deseada de las coordenadas del modelo i , la cual es

calculada usando una ley de control de derivada proporcional [39]:
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(.I.des,i (t + T) = q.ik,i(t + T) + kv(Qik (t) - era (t)) + kp((qik,i) — Qrra (t))

Donde k, y k, son valores relacionados con velocidad y errores de posicion. Los

S
primeros seis componentes de f,. (t) son valores residuales y los componentes
remanentes son los momentos articulares. Cuando se intenta mantener bajos los valores
residuales, las aceleraciones deseadas podrian ser incoherentes y las nuevas

cinematicas G,,, (t) pueden diferir de los datos originales de q;;, (t).
Proceso de simulacion:

El algoritmo de reduccién residual comienza ubicando el modelo en una configuracién
de inicio, mediante el ajuste de los valores de coordenadas generalizadas a los valores
calculados por la herramienta de cinematica inversa en un tiempo especificado. En
forma repetida, el algoritmo de reduccion residual va realizando avances en tiempo con
un intervalo de 0.01 hasta finalizar el término estimado de simulaciéon. En cada paso se
calculan los valores de fuerza para todos los actuadores que permiten el movimiento del
modelo desde su configuracién inicial hasta su configuraciéon final [39]. Este
procedimiento toma como referencia los valores obtenidos en la herramienta de
cinematica inversa y las fuerzas actuadoras son calculadas seleccionando los valores

fuerza y torque que minimizan una funcién objetiva (figura 66).
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Fig. 66. Esquema que muestra el proceso seguido por el algoritmo de reduccién
residual

Ajuste del centro de masa

Al terminar la simulacioén, se calcula el valor promedio para cada actuador residual. Los
valores promedio para Mxy M; son empleados para ajustar en centro de masa del torso
y asi corregir distorsiones del modelo debido a inconsistencias en la distribucién de
masa y geometria del cuerpo rigido “torso”. Al final de este proceso, se crea un nuevo

archivo del modelo con los contenidos especificados [39].

Para concretar el ajuste del centro de masa, se utiliza el valor promedio de F, para
calcular los cambios de masa para cada segmento del cuerpo. El cambio de masa

deseado seria [39]:

Fy/g

Doénde: g = -9.80665 m/s?. Este cambio de masa es posteriormente dividido entre los
segmentos del cuerpo, respetando su proporcionalidad. Los cambios de masa
calculados son solo recomendaciones para el usuario, quien se encuentra en libertad de

hacer estas modificaciones en el modelo de manera manual [39].

Arreglo Cinematico:

Para ajustar los datos cinematicos, se repite el proceso de simulacién con tres
diferencias importantes [39]:
Se utiliza el modelo con el centro de masa ajustado.
Los valores residuales son ponderados con valores mayores para que el
optimizador seleccione valores mas pequefios cuando minimiza la funcién
objetivo.
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Se adicionan limites minimos y maximos en los valores residuales.

El propdsito de estas restricciones en los valores residuales, es reducir las cantidades a
las minimas absolutas necesarias, que permitan ser coherentes con cinematica deseada.
Asi, el movimiento sera generado exclusivamente por momentos articulares internos y
permite que los resultados del andlisis muscular sean atin mas cercanos a la realidad
[39].

Con la adicion de estas restricciones a los valores residuales, el movimiento del modelo

puede verse alterado, ya que las magnitudes que resultan difieren de las calculadas por
la herramienta de cinematica inversa [39].

9.4. Optimizacion Estatica

Este modulo resuelve los momentos articulares netos para obtener fuerzas musculares
en cada instante de tiempo. Las fuerzas musculares se solucionan minimizando la suma

de cuadrados de activaciones musculares [38].

La figura 67 muestra los requerimientos de entrada de archivos para resolver la

herramienta de optimizacion estatica.

subject01_Setup_StaticOptimization_xml

subject01_walk1_IK.sto — ¢ subject0i_walk1_activation.sto
subjectd1_walk1_grfxml —= | static E» subjecto1_walk1_controls xmi

subject01_simbody_adjusted.osim subject01_walk1_force.sto

Fig. 67. Entradas y salidas de archivos para la herramienta Optimizacion Estatica.
(Imagen original de Jennifer Hicks)

Archivos de entrada:
subject01_walk1_ik.mot: Archivo de movimiento que contiene las historias de tiempo

de coordenadas generalizadas que describen el movimiento del modelo. Pueden incluir
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datos cinematicos (angulos articulares) 6 estados (dngulos articulares y velocidades)
provenientes del algoritmo de reduccién residual para un rango de tiempo determinado.
subject01_walk1l_grfxml: Son datos de cargas externas como: fuerzas de reacciéon del
piso, momentos y centros de presion.

subject01_simbody.osim: Es un modelo de OpenSim generado por escalizacién de un
modelo genérico. Incluye parametros inerciales.

x: Es el exponente requerido para que la funcién de costo basada en activaciones sea

minimizada ( Criterio utilizado para resolver el problema de distribucién de fuerzas).

Archivos de salida:

subject01_walk1_StaticOptimization_controls.xml: Contiene las historias de tiempo de
activaciones musculares. Estos controles son minimizados por la herramienta de
optimizacién estatica.

subject01_walk1_StaticOptimization_activation.sto: Archivo que contiene las historias
de tiempo de activaciones musculares en un listado correspondiente a cada fotograma.
subject01_walk1_StaticOptimization_force.sto: Archivo que contiene historias de tiempo

de fuerzas musculares en un listado correspondiente a cada fotograma.

El movimiento del modelo se encuentra definido en su totalidad por las posiciones de
coordenadas generalizadas, velocidades y aceleraciones. Utiliza el movimiento conocido
del modelo para solucionar las ecuaciones de movimiento para las fuerzas generalizadas
desconocidas (torques articulares) sujetas a una de las siguientes condiciones de

activacion a fuerza muscular [38]:

Generadores de fuerzas ideales:
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n
z (@ Fo)T ) = T

m=1

6 restricciones por propiedades de velocidad, fuerza, longitud :

n
z [amf(an' lm' vm] rmj = Tj

m=1

Mientras minimiza la funcién objetivo:
n
] = z (am)p
m=1

Donde m es el nimero de musculos en el modelo, a,, es el nivel de activacién del
musculo m en un tiempo discreto. F9, es su maxima fuerza isométrica, L,,, es su longitud,
v,, es su velocidad de acortamiento; f(F,On_lm, vm) es su superficie fuerza-longitud-
velocidad; 7,,; es su brazo de momento alrededor del eje articular j th, T; es la fuerza
generalizada actuando alrededor del eje j!* y p es una constante definida por el usuario.
Para que la herramienta de optimizacion estatica f (F?,l,lm, vm) calcule la fuerza de la
fibra activa a lo largo del tenddn, se asume que el tendon es inextensible y no se incluye

la contribucién de los elementos elasticos en paralelo del musculo [35].

9.5. Control Muscular Computacional

El propdsito del control muscular computacional es calcular un set de excitaciones
musculares, que en términos generales seria un “actuador control” que dirigird un
modelo musculoesquelético dindmico para monitorear la cinemdtica en presencia de

fuerzas externas [40,41].
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La figura 68 muestra los requerimientos de entrada de archivos para resolver la

herramienta de Control Muscular Computacional:

gait2354_CMC_ControlConstraints.xml

gait2354 CMC_Actuators,xml gait2354 CMC_Tasks.xml

N

subject01_Se xml
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subjectD1_walk1_ RRA_Kinematics_g.sto ~ Y
subject01_walk1_grfxml —| CMC }—»= subject01_walk1_controls.xml
subjectD1_simbody_adjusted.osim

Fig. 68. Entradas y salidas de archivos para la herramienta Control Muscular
Computacional. (Imagen original de Jennifer Hicks)

Archivos de entrada:

subject01_walk1l_RRA_Kinematics_g.sto: Contiene las historias de tiempo relacionadas
con la cinematica del modelo, incluyendo angulos articulares y traslaciones de la pelvis,

provenientes del Algoritmo de Reduccidn Residual.

gait2354_CMC_Tasks.xml: Archivo que especifica las coordenadas a resolver con sus
respectivas ponderaciones, las cuales son relativas y determinan en qué medida
corresponde un angulo articular determinado al angulo encontrado en el Algoritmo de

Reduccion Residual.
gait2354_CMC_ControlConstraints.xml: Contiene limites para los actuadores del modelo,
incluyendo musculos y actuadores residuales. Especifica la excitacion maxima y

minima para cada actuador.

subject01_walk1_grfxml: Datos de cargas externas como: fuerzas de reaccion del piso,

momentos y centros de presion.
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subject01_simbody_adjusted.osim: Modelo de OpenSim generado por la herramienta de
escalizacion incluyendo los marcadores. Debe incluir parametros inerciales. El modelo
debe tener un cuerpo rigido “torso” cuyo centro de masa se encuentre ajustado segtn el

Algoritmo de Reduccién Residual.

gait2345_CMC_Actuators.xml: Contiene actuadores residuals.

Archivos de Salida:

subject01_walk1_controls.xml: Contiene los valores de excitacion de musculos

individuales asi como controles para actuadores residuals.

subject01_CMC_forces.sto (No se muestra en la figura): es un archivo de fuerzas

musculares, fuerzas residuales y torques.

subject01_walk1_states.sto (No se muestra en la figura): Estado de la simulacién del
movimiento del modelo y de los musculos (dngulos articulares, velocidades, longitudes

de fibra muscular y activaciones).

Para llevar a cabo una simulacion en un intervalo de tiempo, la herramienta de Control
Muscular Computacional, calcula los valores de excitacion muscular que dirigen las
coordenadas generalizadas (dngulos articulares) de un modelo musculoesquelético
dindmico hacia una trayectoria cinematica determinada [40,41]. Control Muscular
Computacional logra este propoésito mediante una combinacién de un controlador

proporcional derivativo y Optimizacion Estatica (figura 69).
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Fig. 69. Esquema que ilustra el Algoritmo de Control Muscular Computacional aplicado a la marcha.
Tomado de: [Thelen, D.G. and Anderson, F.C., "Using computed muscle control to generate forward
dynamic simulations of human walking from experimental data, J. Bliomech., 2006, 39(6):1107-1115]

Desired Accelerations

I

A J

El primer paso en el Algoritmo del Control Muscular Computacional es calcular una
serie de aceleraciones ((g—"*), que dirigen las coordenadas del modelo ( g— ) hacia las
coordenadas experimentales derivadas (gexp— ). Esas aceleraciones se calculan

utilizando la siguiente ley de control proporcional derivativo [40,41]:

G(E+T)= Guuy + E+T) + Ky [Top® = G(0)] + K, [Gn ) — 3(2)]
\ Y ) %(_J

€q €q

Donde Ei y g son velocidades generalizadas y coordenadas del modelo, é_[;exp, ﬁexp Y Gexp
son las aceleraciones, velocidades y posiciones experimentales que corresponden a las
coordenadas generalizadas del modelo, k, — y k, — son valores de velocidad é’q y
errores de posicion €, respectivamente. Como las fuerzas musculares no pueden

cambiar de manera instantdnea, las aceleraciones deseadas son calculadas para un
espacio de tiempo 7. Para modelos musculoesqueléticos, T se estima por defecto en
0.010 segundos, porque es un intervalo de tiempo corto para permitir un control
adecuado, pero a la vez permite un tiempo suficiente para que las fuerzas musculares

cambien [40,41].
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Al alcanzar las aceleraciones deseadas, los errores de velocidad y de posicién son
llevados a cero y presentan un comportamiento descrito por una serie de ecuaciones

diferenciales ordinarias de segundo orden [40, 41]:
éq + kyéy + kyé, =0

Donde 5q son los errores de las aceleraciones. Los errores entre las coordenadas del

modelo y las coordenadas derivadas experimentalmente deben ser llevados a cero y

para lograr esto, los valores de velocidad son incluidos en la siguiente relacidn:

ky = 2 |k,

El siguiente paso consiste solucionar un problema de optimizaciéon para calcular una

serie de activaciones musculares (d*) que van a dar lugar a las fuerzas musculares, que
bajo condiciones constantes, producen las aceleraciones deseadas EI)(t+T): calculado en el

paso descrito previamente [40, 41].

Para estimar las aceleraciones que resultan de una serie de activaciones, las fuerzas

5 ok
musculares (f,, ) constantes son calculadas desde las activaciones, teniendo en cuenta
las propiedades de fuerza, velocidad y longitud del musculo y asumiendo contracciones
dinamicas han sido equilibradas. Posteriormente, estas fuerzas contantes son aplicadas

al modelo y se solucionan las ecuaciones de movimiento para las aceleraciones:

._;* _ o R - - _-)2 < —>* - )
G =A-— 1(q).{0@ +C@- 9"+ Rg- fm t+ E(«m)}
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Donde A es la matriz de masa, G es un vector de fuerzas generalizadas debido a la
gravedad, Ces un vector de fuerzas generalizadas debido al efecto de Coriolis y fuerzas
centripetas, R es una matriz del brazo de palanca del musculo, f,;‘l es un vector de
fuerzas musculares E es un vector de fuerzas generalizadas que caracteriza las
interacciones con el entorno. Los asteriscos usados en f,;‘l, ar, 67* permiten diferenciar las

cantidades constantes de las cantidades ( fm a, 5) que ocurren realmente durante la

simulacioén [40, 41].

Existe alguna flexibilidad en la formulacién de los problemas de optimizacidn, pero se
deben buscar dos requerimientos basicos. El primero es resolver la redundancia del
actuador, adicionando un criterio de desempefio. El segundo requerimiento es

encontrar una serie de activaciones que generan las aceleraciones deseadas. Esto se
puede trabajar reforzando las restricciones, de la forma: (ﬁ(HT) - g = 0). También es

posible controlar otros aspectos de la simulacién, incorporando restricciones

adicionales [40, 41].

En el paso a seguir, se utiliza un controlador proporcional lineal para calcular
excitaciones que dan lugar a las activaciones (@) para generar (a@*):

u=a+ k, (@ — d)
k, esla ganancia de retroalimentacion, @* es el vector de activaciones calculado en el
paso 2 d es el vector de activaciones actuales en la simulacién de dindmica directa. Si
cualquier valor de excitacion muscular se encuentra por debajo de 0,0 6 por encima de 1,

deben ser limitados a 0 y 1 respectivamente [40, 41].

En el ultimo paso, se ingresan las excitaciones musculares en el modelo dinamico

directo y se utiliza integracion numérica para definir el avance en cada instante de
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tiempo. Solamente las excitaciones musculares () calculadas en el paso anterior son
consideradas como entrada para esta etapa de la simulaciéon. Para incluir las
contracciones dindmicas, las activaciones musculares constantes (a*) y fuerzas G;,’;)
generadas por la simulacién de dinamica directa deben estar definidas por las

ecuaciones [40, 41]:

j{(u - a) ' [u/Tact + (1 - u)/Tdeact] ’ u== a’\i
a=
L (u - a)/Tdeact , u<a J

Donde T, V Tgeqct SON las constantes de tiempo para activacion y desactivacion
muscular respectivamente. Los niveles de excitacién y activacion pueden variar
continuamente entre 0 (sin activacién ni excitaciéon) y 1 (maxima activacion y

excitacion).

La contraccion dinamica de la unidad miotendinosa, puede ser descrita por un modelo
de parametros agrupados que registra la informacién relacionada con las propiedades
de fuerza, longitud y velocidad del musculo y las propiedades elasticas del tendén. La
rata de tiempo en el cambio de la longitud muscular (i,,)puede relacionarse con la
longitud muscular (l,,,), longitud musculo-tendén (l,,,;) y activacion muscular (a):

im = £ (b iy (@)

Donde f,, es relacion: fuerza -velocidad para el musculo.
Con estos procedimientos, se optimizan los valores para coordenadas generalizadas y

velocidades. Los cuatro pasos explicados, se repiten hasta que finaliza el tiempo del

intervalo de movimiento deseado [40, 41].
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10. SIMULACION PARA EL CASO DE ESTUDIO EN OPENSIM (paciente con

amputacion transfemoral) vs comparacion con reporte clinico de paciente con marcha normal.

Las grafica 19 a 22 muestran el reporte clinico con parametros de marcha.

LABORATORIO DE BIOMECANICA DIGITAL
UNIVERSIDALY MANUELA BELTIRAMN

REPORTE CLINICO
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Grafica 19. Reporte Clinico con parametros espacio-temporales
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Grafica 20. Reporte Clinico con datos cinematicos
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11. ESTUDIO DE MARCHA PARA EL CASO DE ESTUDIO

11.1 Biomecanica computacional en rehabilitacion

La biomecanica computacional puede ser abordada desde tres puntos de vista:

Diagnostico basado en modelo, que combina analisis biomecanico computacional con datos
experimentales.

Modelo multiescala y analisis de estructuras y funcion.

Modelacién especifica de usuario soportado por medidas médicas y andlisis de cinematica y
dindmica directa e inversa.

Debido a que la biomecanica computacional permite avanzar en los analisis de la medicina
clinica y ayuda a entender fenémenos complejos desde su mecanica con base en la fisica, los
analisis computacionales y la modelacién matematica han llegado a ser un medio esencial para
explicar, explorar y ganar una nueva percepcion de fendmenos complejos.

Es muy dificil obtener conclusiones con base solo en la observacion. Una vez se establece la
explicacion fisica del fenémeno, es posible determinar los indices caracteristicos soportados en
la teoria y cuantificar el fendmeno utilizando el poder del analisis computacional. Muchos
indices diagnésticos son realizados empiricamente o estadisticamente y su mecanismo es
raramente probado desde un punto de vista de la ciencia fisica.

La biomecanica computacional ayuda a medir las condiciones patoldgicas de un paciente,
evaluar riesgos de los tratamientos, eficacia de medicamentos y desempefio motor al proveer
datos cuantitativos de mayor alcance.

Se espera que en el futuro estas aplicaciones permitan predecir la evolucion de las

enfermedades, una vez se logre dar explicacion al mecanismo que evoca el fendmeno patoldgico.
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11.2 Biomecanica computacional en OpenSim.

OpenSim es una plataforma de software para modelado, simulaciéon y analisis de sistemas
neuromusculoesqueléticos. Esto incluye herramientas de bajo nivel computacional, que son
llamadas por aplicacién. Una interfaz grafica de usuario provee acceso y funcionalidad.
OpenSim ha sido desarrollado por Simtk.org y un creciente grupo de participantes. Simtk.org
sirve como repositorio publico para datos, modelos y herramientas computacionales
relacionadas con la simulacién de estructuras bioldgicas con base en la fisica. La interfaz grafica
de OpenSim incluye un conjunto de herramientas para analizar modelos musculo esqueléticos,

generando simulaciones y visualizacion de resultados [42].

Para crear la simulaciéon de movimiento en este software, primero se debe formular un modelo
dindmico del sistema musculo esquelético y sus interacciones con el entorno. Los elementos del
sistema musculo esquelético son modelados por un conjunto de ecuaciones diferenciales que
describen la contraccién muscular dindmica, la geometria musculo esquelética y la dindmica de
los segmentos. Estas ecuaciones caracterizan el comportamiento dependiente del tiempo y del
sistema musculo esquelético en respuesta a la excitacién neuromuscular. Las simulaciones son
generalmente evaluadas determinando en qué grado son coherentes con registros
electromiograficos y medidas cinéticas y cinematicas experimentales. Cuando se crea una
simulacion y se comprueba su exactitud, ésta puede ser analizada para examinar las
contribuciones musculares sobre los movimientos del cuerpo y las consecuencias de un

tratamiento simulado [42].

A continuacion se muestra como OpenSim contribuye al desarrollo de modelos y simulaciones

computacionales en biomecanica para el area de: Rehabilitacién y Ortopedia.
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11.3 Desarrollo del tema de investigacion

La marcha protésica por amputacién transfemoral estd caracterizada por disminucién en la
velocidad al caminar, asimetrias bilaterales e incremento del gasto metabdlico, estos factores
contrastan fuertemente con respecto a la marcha normal humana. Los pacientes con
amputaciones transfemorales cominmente desarrollan patrones de marcha asimétricos y

comorbilidades en la pierna residual (Grafs. 23 y 24).

OBJETIVO GENERAL

Adaptar un modelo biomecanico para estudiar Ia
respuesta muscular en un paciente con amputacion
transfemoral tras el uso de una protesis y determinar
de esta manera la influencia sobre el mismo.

OBJETIVOS ESPECIFICOS

EN BASE: MODELO CON
EPIHUR MODELO 2392 AMPUTACION
OPENSIM TRANSFEMORAL
SIMULACION DE MODELO CON AMPUTACION
IMPLEMENTAR | —>| TRANSFEMORALY MODELO SIN PROTESIS CON
Y DESCRIBIR DATOS CAPTURADOS DEL LABORATORIO DE
MARCHA Y HERRAMIENTAS PROPIAS DE
OPENSIM
MARCA CON
~ Anausis |, :‘4::‘3“‘* Vs PROTESIS
EEOMPARATIVO e TRANSFEMORAL

Graf. 23. Objetivos del tema de investigacion.
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y PROBLEMA
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|a toma de decisiones por parte del profesional fisioterapeuta.
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muscular en el desempefio de la protesis
¢PORQUE?: Las alteraciones en |a marcha generan complicaciones a larzo p
Desempefio motor y son responsables de compensaciones en dife

* Un modelo de simulacién dinamica de la ch
servir de apoyo a los profesionales de la rehabi
el comportamiento de este tipo de marcha
muscular generada por el uso de la prétesis.

Graf. 24 Problema, pregunta e hip6tesis del tema de investigacion.

Un propdsito de las protesis de pierna es minimizar las asimetrias y ayudar, entre otras tareas,
al soporte del cuerpo, impulso al caminar y el balanceo de las extremidades inferiores,
actividades que son principalmente ejecutadas por los musculos plantiflexores del tobillo en

pacientes sin amputacién [6].
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La influencia de las protesis de pierna sobre la marcha y las acciones musculares no ha sido
estudiada a profundidad y aunque se han realizado multiples estudios en este campo, el rango
de mecanismos compensatorios usados durante la marcha con amputaciéon es extenso y no
muestra claramente cémo los musculos reaccionan selectivamente a causa de dicha

compensacion.

El disefio y fabricaciéon de prétesis de pierna es un proceso complejo, si se tiene en cuenta que
el movimiento articular demanda observaciones muy precisas para cada paciente. Ademas, la
identificacién de compensaciones durante la marcha usando métodos tradicionales, no arroja
datos objetivos; de ahi la necesidad de implementar andlisis biomecanicos ajustados a las
caracteristicas individuales del usuario, lo que se convierte en un reto crucial para la
ingenierfa. Definir la relacion causal entre el comportamiento muscular, la cinética, la
cinematica y el desempeiio de la proétesis, podria ayudar a proveer una légica mas exacta con

el propésito de favorecer la adaptacidn protésica y guiar los tratamientos de rehabilitacion.

Teniendo en cuenta que estudios experimentales han caracterizado la marcha humana en
términos de cinematica, cinética y sefiales electromiografias (EMG), se considera que
simulaciones en OpenSim pueden proveer andlisis cinéticos y cinematicos que ayuden a
entender las condiciones bajo las cuales se desarrolla la marcha en un paciente con adaptacién

protésica.

Simulaciones de actuaciéon muscular, analisis cinético y cinematico complementan los analisis
experimentales mediante una metodologia sistematica para determinar las contribuciones
musculares para la propulsion del cuerpo, balanceo de las piernas y soporte durante la
marcha. De esta manera este tipo de simulaciones y analisis pueden determinar las
contribuciones musculares cuando un paciente amputado a nivel transfemoral usa una

prétesis de pierna.
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Zmitrewicz et al. [43] compararon dos modelos musculo esqueléticos, uno normal y otro con
amputacion transtibial, bajo los mismos patrones de marcha, identificando las
compensaciones musculares necesarias de un modelo amputado para caminar con un patrén

de marcha simétrico de un paciente no amputado (Graf. 25).

ANTECEDENTES

Desarrollo del Modelo paramétrico OpenSim Open-
Source Software para crear y analizar simulaciones

» dinamicas de movimiento

Estudic para determinar la influencia muscular de las —
contribuciones mecanicas en energia dentro de los
patrones de marcha con protesis transtibial. Zmitrewicz
et al., 2007 compararon dos modelos musculo
esqueléticos, uno normal y otro con amputacion
transtibial, bajo los mismos patrones de marcha,
identificando las compensaciones musculares
necesarias de un modelo amputado para caminar con
un patron de marcha simétrico de un paciente no
amputado.

etal

2009 - 2012
Estudio de marcha con protesis transtibial
Running with active below the knee prosthesis John Rogers

Graf. 25. Antecedentes del estudio de la marcha en OpenSim.
Con base en los resultados obtenidos por Zmitrewicz et al, 2007 [45] en este estudio se
plantea simular el modelo musculo esquelético con amputacién transfemoral (Fig. 70).
Mediante patrones de marcha reales de un paciente amputado Tabla , identificando la
influencia de la proétesis de pierna sobre la cinética, la cinematica y la funcién de la marcha con
el proposito de determinar cémo la proétesis contribuye al trabajo en sinergia con el amputado
transfemoral para asegurar las fases de apoyo plantar, apoyo medio, la propulsién de avance y

el balanceo de las piernas durante la marcha (Graf. 26).
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Fig. 70. Representacion de modelo musculo esquelético para propdsitos de estudio de la marcha con protesis.

Tabla 1 Datos del paciente tipo caso de estudio (Laboratorio de marcha de la
Universidad Manuela Bentran
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Graf. 26. Modelo de simulacién para propésito del tema de estudio con OpenSim Caso paciente con amputaciéon

*  Meodelo de marcha normal e |
*  Modelo de marcha con prétesis transfemoral
*  Modelo estatico

transfemoral.

Luego de aplicar un protocolo de simulaciéon en donde se involucraron herramientas propias
de OpenSim como escalamiento, cinematica Inversa, Algoritmo de reduccién residual (RRA),
optimizacién estatica y control muscular computacional (CMC) (Fig. 71), fue posible
determinar los patrones cinéticos y la cinematicos propios de la marcha protésica en un
paciente amputado por encima de rodilla. Posteriormente la marcha fue comparada con los
patrones cinéticos y cinematicos obtenidos en un reporte clinico de un laboratorio de marcha,
realizado tanto para un paciente con marcha normal como para un paciente con marcha

protésica por amputacion transfemoral.
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genérico mematica.lnversa residual Control muscular computacional

Fig. 71. Protocolo de trabajo con la herramientas provistas por OpenSim para el estudio de la marcha protésica

transfemoral.

Como primer propoésito del tema de investigacion se plante6 el andlisis y simulacién de la
amputacién transfemoral del hueso y la miodesis de la musculatura que representara lo mejor

y mas fiel posible la amputacién sufrida por el paciente al cual se le realizo el andlisis de

marcha.
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OBJETIVO No. 1

Fig. 72. Amputacion femoral y reconstruccién de la miodesis en OpenSim.

Como propdsitos de este primer objetivo se planted construir un modelo biomecanico con
amputacion transfemoral tal como se dijo anteriormente, en donde se determinaron y
construyeron los siguientes datos.

e Datos de: Masa, Centros de Masa, Momentos de inercia, archivo .stl de la protesis.

e Configurar Miodesis (Operacion para referirse a la técnica quirdrgica que consiste en volver a
unir los musculos al hueso tras la amputacion) requerida para el estudio del caso de la
amputacion transfemoral.

El protocolo de trabajo con las herramientas provistas por OpenSim para el estudio de la marcha
protésica transfemoral trae consigo una serie de entradas y salidas para cada sistema que define
a cada herramienta como lo son el escalamiento del modelo, el estudio de cinematica inversa, la
reduccién residual de errores, la herramienta de optimizacién estatica y el analisis de control
muscular del modelo. Estos sistemas con entradas y salidas se muestran en las siguientes dos
figuras anexas y entrar a ser el foco principal del segundo objetivo del tema de investigacion de
esta tesis, en el cual se explican como trabajan cada una de estas herramientas y bajo que

ecuaciones y modelos matematicos estas se definen (Fig. 73, Fig. 74).
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Fig. 73. Sistema de entradas y salidas para cada uno de los sistemas definidos por las herramientas de simulacién

de OpenSim
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Fig. 74. Objetivo de estudio explicar cada uno de los sistemas de entrada y salida de cada una de las herramientas

usadas para el propoésito del tema de estudio en la presente tesis.
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12. RESULTADOS

Los resultados de este estudio confirmaron mediante el andlisis de resultados del reporte de
laboratorio de marcha, las graficas obtenidas en OpenSim de cinética y cinematica de la marcha
con prétesis, las diferencias entre el comportamiento normal de la marcha humana y los
estudios realizados por Zmitrewicz et al. [43]. La protesis transfemoral no provee soporte para
la propulsién del cuerpo hacia adelante sabiendo que bajo condiciones de normalidad, dicha
propulsion es ejecutada principalmente por los musculos plantiflexores del pie. La adaptacion
protésica transfemoral tampoco garantiza el inicio del balanceo de la pierna, ya que durante la
fase previa a la oscilacidn, la marcha normal revela una importante actividad concéntrica de los
flexores de cadera, que impulsan la extremidad en sentido anterior y dan lugar a la flexion de la

rodilla.
Como tercer objetivo del tema de investigacién de la presente tesis esta el comparar los

resultados obtenidos entre los datos capturados en el laboratorio de marcha para un paciente

con marcha normal y otro con protesis transfemoral. Lo cual se muestra en la (Fig. 75).

166



E— ‘
v

Comparar los resultados del modelo
computacional con los datos del analisis
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Fig. 75. Tercer objetivo de estudio para el tema de investigacién comparacién de resultados entre dos tipos distintos

de marcha.

Otro de los resultados encontrados es que el momento externo de dorsiflexién disminuye
rapidamente, al verse reducida la fuerza de reaccion del piso, lo que implica un predominio en la
accion plantiflexora de los gastronemios medial y lateral, asi como el séleo, lo que contribuye

directamente a incrementar la flexion de rodilla.
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En el paciente amputado, el gluteo mayor contribuyd de manera importante durante las fases
de apoyo de talon y de despegue de dedos, mientras que el iliopsoas mostro un aumenté en la
actividad del pre balanceo de forma temprana para ayudar al inicio de la oscilaciéon de la

pierna protésica.

A pesar de que la proétesis proporciona soporte al cuerpo en ausencia de los musculos del
tobillo y de la rodilla, en la pierna intacta, el séleo, gliteo mayor y el recto femoral entregan
una mayor actividad en la primera mitad del apoyo plantar, mientras que el iliopsoas aumenté
la actividad de la pierna durante el prebalanceo, estos resultados proporcionan una
comprension mas completa de la funcién muscular y la influencia directa de la proétesis
transfemoral en un paciente con amputacion. Esto podria guiar los métodos de rehabilitacion y

disefio de dispositivos para mejorar la movilidad de los pacientes amputados.

Cabe anotar que la protesis contribuy6 a desacelerar el cuerpo desde el inicio y fase media del
apoyo plantar hasta la propulsion, antes de alcanzar la fase de elevacion de talon. Ademas el
cuadriceps de la pierna residual redujo sus contribuciones al frenado de la protesis en la fase

de apoyo de taldn, lo que mitigé el frenado de la prétesis durante este periodo.

La protesis también actud para acelerar el cuerpo lateralmente en ausencia de los musculos
del tobillo y de la rodilla. Estos resultados muestran claramente la influencia de la protesis
sobre la funciéon muscular y el ciclo de marcha, hecho que puede apoyar el proceso de
rehabilitacion y el seguimiento de la marcha en el paciente amputado.

Los resultados de este estudio confirmaron mediante el analisis de resultados del reporte de
laboratorio de marcha, las graficas obtenidas en OpenSim de cinética y cinematica de la
marcha con protesis, las diferencias entre el comportamiento normal de la marcha humana y

los estudios realizados por Zmitrewicz et al. [43].
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RESULTADOS.

COMPARATION DE COMPENSACIONIES MUSCULARES ¥ GRAFICAS CIMETICAS ¥ OINEMATICAS
ENTRE LA MARCHA NORMAL Y LA MARDHA CON PROTESES
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Graf. 27 Aportes de los resultados del estudio de marcha con prétesis transfemoral.

1: La prétesis transfemoral no provee soporte para la propulsién del cuerpo hacia adelante

sabiendo que bajo condiciones de normalidad, dicha propulsién es ejecutada principalmente

por los musculos plantiflexores del pie (Ilustracion 1).

169



+' = THIDE #LalTOYO1LESs

VAL /7 /)

T (el rS

z o i
(5 5 E EL R S
ik o mrrear M- wem
o
i ey Nl ) e
_— m—— — ——
I dwan
s i |
L] s, | A ik ik | i

Ciaal U ycle {peorccnt b

20

10 Yesid

5 — Normal

0 z g0 100 120

Tlustracién 1 Musculos Plantiflexores

2: La adaptacion protésica transfemoral tampoco garantiza el inicio del balanceo de la pierna,
ya que durante la fase previa a la oscilacion, la marcha normal revela una importante actividad
concéntrica de los flexores de cadera, que impulsan la extremidad en sentido anterior y dan

lugar a la flexion de la rodilla (ilustracion 2).
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Tlustracién 2 Flexores de la rodilla y cadera

3: Para el momento de cadera se evidencia que tanto en el lado derecho como en el lado izquierdo,
desde la fase de apoyo talon hasta el despeque de dedos hay un aumento significativo de los momentos
eso corresponde a una mayor actividad en los musculos flexores Ilustraciéon (3) de cadera que
repercuten directamente a un mayor esfuerzo del paciente durante esta parte del ciclo de la marcha.

(Nlustracion 4)
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Tlustracién 3 Musculos flexores

4: El momento de la rodilla entre la fase de apoyo plantar y despegue de dedos genera un momento
inverso en la pierna sin protesis con respecto al momento de marcha normal, esto se debe a que la
pierna sana trata de compensar la falta del miembro amputado oponiéndose al movimiento y tratando
de estabilizar mas el cuerpo en la fase de apoyo medio. Ilustracién (4)

5: El momento dorsiflexor de la pierna protésica entre las fases de apoyo de talén hasta apoyo medio
es mas elevado y cambia drasticamente desde el principio de este segmento de fase relacionada, lo que
ocasiona que desde la fase de apoyo medio hasta la fase de inicio de balanceo la pierna derecha genera
tanto una mayor fuerza como un mayor desplazamiento que conllevan a un mayor momento para

generar estabilidad en el ciclo total de la marcha. llustracién 4
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6: En el paciente amputado, el gliteo mayor contribuyé de manera importante durante las

fases de apoyo de talén y de despegue de dedos (ilustracion 5), mientras que el iliopsoas y el

recto femoral mostraron un aumento en la actividad del pre balanceo y en la primera mitad

del apoyo plantar de forma temprana para ayudar al inicio de la oscilaciéon de la pierna

protésica. (Ilustracion 6 y 7) y puede ayudar a generar métodos guia de rehabilitacion y

disefios de dispositivos para mejorar la movilidad amputado.
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Tlustracion 7 Accion del rectofemoral

7: Ademas los cuadriceps a lo largo del ciclo de marcha estdn constantemente mostrando una
importante actividad concéntrica sobre todo la pierna protésica en el apoyo unipodal y la

pierna derecha en la fase de balanceo (ilustracion 8).
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8: La protesis también actu6 para acelerar el cuerpo lateralmente en ausencia de los musculos
del tobillo y de la rodilla. Estos resultados muestran claramente la influencia de la protesis
sobre el ciclo de marcha haciendo que esta sea mas lenta y con un balanceo medio lateral
mayor al normal. Puede ayudar en la prescripciéon de protesis de piernas para proporcionar

una marcha con un comportamiento apropiado (ilustracion 9).
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Tlustracién 9 Balanceo medio lateral

9: La protesis proporciona soporte al cuerpo en la ausencia del tobillo y rodilla con un angulo

minimo de flexién durante la fase de balanceo de la pierna remanente.
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10: La diferencia entre la activacion muscular entre un paciente normal y un paciente
protésico, radica en que este ultimo tiene una velocidad de marcha cercana a la mitad, por lo

tanto, la fuerza que deben realizar los musculos también disminuye.

11: Dada la compensacion que el paciente tiene que realizar para poder seguir un patrén de
marcha adecuado y debilidad presente en los flexores de cadera de la pierna izquierda se ha
generado una escoliosis dorso lumbar izquierda en C causa directa de la falta de rehabilitacion

de los flexores de cadera.

Ilustracién 11 Escoliosis dorso lumbar izquierda en

C
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12.1 METODOS DE REHABILITACION

Al evaluar computacionalmente a un paciente transfemoral se desarrolla un método
de rehabilitaciéon en donde viendo resultados obtenidos por la simulacién podriamos
intervenir en terapias progresivas. Se evaluaron grupos de musculos como lo son los

flexores, abductores y los abductores de cadera los cuales se muestran a continuacion:

A partir de los resultados obtenidos en la simulacién se construye una grafica donde
se pueden comparar los musculos flexores de cadera de un paciente tipo y de un

paciente con amputacién. Ilustracién 12
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Tlustracién 12 Hip_ Flex Yesit Vs Normal

De la grafica anterior se puede concluir que para una rehabilitacion efectiva se debe ejercitar los
musculos flexores de la pierna amputada de yesit por lo menos un 25% mas de tal manera que

pueda llegar a igualar los momentos flexores de cadera de una pierna normal.
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Tras la amputacion transfemoral (Miodesis) Los musculos aductores estan sobreactuados en el
paciente amputado dado que normalmente los pacientes con amputaciéon transfemoral
presentan una abduccidén y flexion de cadera (22). Lo que hace que los musculos aductores

compensen esta accion.
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13. CONCLUSIONES.

Se realizd la simulacién y estudié de un modelo musculo esquelético OpenSim2392 con
una amputacién transfemoral de pierna izquierda, a este modelo se le adapto una prétesis
de pierna igual a la del paciente de estudio y se compard con un paciente tipo con marcha
normal.

En el software de andlisis biomecanico OpenSim mediante las simulacién computacional
se determind como es la activacion muscular de una paciente con marcha normal versus
un paciente con marcha protésica. Como resultado se obtuvo que la activacion muscular
en un paciente tranfemoral es mayor que la de un paciente normal cuando tienen el
mismo patrdn objetivo.

Se plantea y establece un protocolo tipo metodologia de andlisis de cualquier tipo de
protesis de miembro inferior a través del software OpenSim.

Se simuld el modelo protésico y se compard con un modelo tipo con marcha normal
utilizando sus parametros de entrada y comparando similitudes y diferencias entre las
graficas resultantes de la simulacién.

Para realizar un proceso efectivo de rehabilitacion en el paciente con amputacién
trasfemoral se debe analizar las graficas de los momentos de flexion y aduccion provistas
por OpenSim identificando si estos necesitan o no igualar los momentos generados por
los musculos de un paciente tipo con marcha normal.

OpenSim es un herramienta que para el estudio del caso nos permite evidenciar mediante
la herramienta control muscular computacional CMC las activaciones musculares que
para todos y cada uno de los musculos analizados se pudo ver una activacién porcentual
mayor, lo que muestra que el esfuerzo que un paciente con amputacién transfemoral y
proétesis debe realizar para poder caminar en mucho mayor que el de un paciente tipo con
marcha normal.

181



LINEAS FUTURAS
Las ayudas computacionales en biomecanica representan una oportunidad para incentivar la
investigacion clinica y el desarrollo de métodos diagnosticos mas precisos. También anticipan
posibles resultados que apoyan la formulacién de tratamientos sin poner en riesgo la integridad

de los pacientes.

OpenSim es una plataforma disefiada para permitir el modelamiento, la simulacién y el analisis
del sistema musculo esquelético. Es un complemento para los profesionales en rehabilitacion,
porque permite la creacion y adaptacion de modelos dindmicos para calcular en ellos variables

que no pueden ser medidas a través de un examen clinico de rutina.
En este trabajo se han mostrado algunas aplicaciones practicas del software en las areas de
rehabilitacion, utilizando diferentes herramientas computacionales que pueden ser adaptadas a

cada necesidad y requieren el trabajo interdisciplinario entre ingenieros y clinicos.

Se espera que en un futuro, los desarrollos en este campo cobren mayor importancia e

involucren un namero creciente de profesionales en las dos areas.
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