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Modelado Musculoesquelético y Método de Elementos Finitos,
un Enfoque Biomecanico Integrador del Analisis de la Marcha.
por

Bioing. Emiliano Pablo Ravera

Resumen

El analisis clinico de la marcha es un proceso que permite determinar las causas de
la marcha de sujetos con alteraciones motrices y como ellos llegan a desarrollarla. Este
anélisis se basa en una medicién instrumentada y una interpretaciéon biomecénica del
significado de estas mediciones. Asimismo, hacer mediciones fiables en el analisis de la
marcha y proveer una rigurosa interpretacion biomecanica es muy dificil. Ambos procesos
requieren un alto nivel de conocimiento y experiencia; y niveles aceptables del anélisis
clinico de la marcha solamente se lograran a través de mantenerse enfocado en el propio
proceso en si mismo. Es por esto, que el anélisis clinico de la marcha es considerado
un gran desafio para los centros de tratamiento y rehabilitacion ya que se requiere
integrar la evaluacion, el proceso de toma de decisiones clinicas y el manejo de sujetos
con patologias motrices. De esta manera se observa que para llevar a cabo un anélisis
clinico de la marcha de alta calidad es necesario tener conocimientos de conceptos de
un gran numero de disciplinas, incluyendo anatomia, fisiologia, biomecénica, mecanica
computacional, matematica y teoria de la medida entre otras. Si bien el anélisis clinico
de la marcha es una herramienta muy difundida a nivel mundial desde hace varias
décadas atiin es necesario desarrollar modelos computacionales que ayuden a mejorarla
y asi proporcionar estrategias més efectivas para el manejo terapéutico de sujetos con
patologias motrices.

De esta manera es que surgen los modelos musculoesqueléticos para poder estimar las
fuerzas musculares individuales considerando que esto es una tarea dificil o imposible de
realizar en ambientes clinicos por requerir generalmente técnicas invasivas para lograrlo
de manera directa. Por estos inconvenientes los modelos computacionales musculoesque-
léticos, en conjunto con mediciones no invasivas, representan numéricamente un conjunto
de parametros anatémicos y fisiologicos con el fin de cuantificar su interaccion y obtener
las fuerzas musculares que se desarrollan en diferentes movimientos (normales o pato-
logicos). Por otro lado la biomecdnica integradora, integra los conocimientos y métodos
utilizados en biomecanica a miltiples escalas para abordar los principales problemas
clinicos. Entonces un enfoque biomecénico multiescala, brinda una simulacién holistica
del aparato locomotor humano requiriendo modelos que optimicen la respuesta neuro-
muscular simultdneamente con modelos detallados de la dindmica del comportamiento
de los tejidos.

Dentro de estas lineas de investigacién en biomecanica computacional estuvo centra-
da esta tesis. De esta manera, como primer aporte de esta tesis se destaca el desarrollo
de un modelo musculoesquelético que presenta como objetivo principal potenciar las he-



rramientas computacionales que son utilizadas en la actualidad en el analisis clinico de
la marcha. Ademés, se incluy6 en este modelo un nuevo enfoque dentro de los métodos
de dinamica inversa y optimizacion estéatica que simula las principales caracteristicas de
las senales electromiograficas de los musculos incluidos en el modelado.

Un segundo aporte a este desarrollo consiste en la evaluacion del comportamiento
de diferentes funciones objetivo. Estas son utilizadas como criterio de optimizacién que
buscan simular computacionalmente el comportamiento del sistema nervioso central en
la compleja interacciéon del sistema neuro-musculoesquelético. Dentro de la evaluacion
de estas funciones objetivo, se buscé analizar la utilidad de las mismas en predicciones
del consumo energético muscular y evaluar la sensibilidad de sus estimaciones ante
cambios en pardmetros antropométricos y diferentes condiciones de velocidad de marcha
y edades.

Un tercer aporte, considera el comportamiento de los modelos musculoesqueléticos
en pacientes con paralisis cerebral que desarrollan una marcha agazapada, debido al
interés social que tiene el anéalisis de las patologias que limitan el movimiento de estos
sujetos. En este punto, se destacd que mientras que el modelado del sistema neuro-
musculoesquelético muestra un crecimiento exponencial en los tltimos 25 afios en areas
de investigacién; en contraposicion, vemos que este modelado y simulaciéon atn no es
aplicado ampliamente en las practicas clinicas debido a los “grises” existentes en la exac-
titud y fiabilidad de la validacion de los mismos. Asi este analisis busco destacar puntos a
favor y en contra de dos modelos con el principal objetivo de actuar como disparador en
la valoracién de las fuerzas musculares estimadas mediante modelos musculoesqueléticos
de sujetos con parélisis cerebral que desarrollen una marcha agazapada y asi determinar
las causas biomecanicas de esta patologia de alto impacto social.

Finalmente, como un cuarto aporte de esta tesis, se desarrolld y analiz6 un modelo
computacional de la pelvis bajo un enfoque biomecénico integrador el cual contemplo
las virtudes que brindan los modelos musculoesqueléticos de cuerpos rigidos para lograr
estimar las fuerzas musculares involucradas en la marcha. Luego, estas estimaciones se
incluyeron en un modelo de elementos finitos para valorar las tensiones fisiologicas que
soportan las estructuras oseas. Asi se vio que el abordaje de modelos computacionales
bajo este enfoque integrador proporcionan un comportamiento mas realista de las ten-
siones soportadas por las estructuras 6éseas como respuesta a un enfoque mas fisiologico.
Entonces estos modelos podran ser vinculados a ambientes de anélisis clinico en un fu-
turo no muy lejano. Logrando resultados superadores a los obtenidos por los métodos
de analisis clinico de la marcha actualmente utilizados para el estudio de sujetos con
alteraciones motrices.
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Musculoskeletal Model and Finite Element Method, an
Integrative Biomechanic Approach on Gait Analysis.
by

Bioing. Emiliano Pablo Ravera

Abstract

Clinical gait analysis is a process to identify the causes of gait patterns who patients with
any motor disorders develop, and how they come to it gait. This analysis have their bases on
instrumented measurements and a biomechanical interpretation of these. Also, make accurate
measurements in gait analysis and provide a rigorous biomechanics interpretation are very dif-
ficult. Both processes require a high level of knowledge and experience; and acceptable levels
of clinical gait analysis are only been achieved by maintaining focus on the process itself. For
this reason, clinical gait analysis is considered a challenge for many centers of motor treat-
ment and rehabilitation because it required an integrated assessment in the process of clinical
decision-making and management of patients. Thus to perform a high-level clinical gait analy-
sis requires knowledge of large number of subject at different disciplines, including anatomy,
physiology, biomechanics, computational mechanics, mathematics, and measure theory, among
others. While clinical gait analysis is a tool widely used around the world by several decades,
is even necessary to develop computational models that help to improve it analysis and thus
provide a more effective strategies on therapeutic management of patients with gait pathologies.

In this way, the musculoskeletal models arise to estimate individual muscle forces because it
is a difficult or impossible task to perform in clinical settings, since it require invasive technique.
Thus the computational musculoskeletal models, together with non-invasive measurements,
represent numerically a set of anatomical and physiological parameters in order to quantify
their interaction and finally find the muscle forces in different movements, for example in a
normal or pathological walking. On the other hand integrative biomechanics, integrates the
knowledge and methods used in biomechanics at multiple scales to address important clinical
problems. Therefore a multiscale biomechanical approach, will provide a holistic simulation
that require optimal models who represents the neuromuscular response at the same time with
a detailed models who represents the dynamic behaviour of the biological tissues from the
human musculoskeletal system.

The aims of this thesis were focused in these research topics of computational biomechanics.
Thereby, a first contribution of this thesis was develop a musculoskeletal model with the main
objective to improve the computational tools that are currently used in clinical gait analysis.
In addiction, in this new approach we include inverse dynamic and static optimization methods
with a simulation of the main characteristics of the muscle electromyographic signals that have
been included in the modelling.

As a second contribution, the behaviour of different objective functions was evaluated.
These functions are commonly used as an optimization criterion and try to represent the cen-
tral nervous system in the complex interaction of neuro-musculoskeletal system. The analysis
had as aim to evaluate the usefulness of these functions to predict the muscle energy consum-
ption and then we study the sensitivity of their estimation when were performed changes in
anthropometric parameters and different conditions of walking speed and ages.
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Later as a third contribution, we analyse the behaviour of musculoskeletal models in patients
with cerebral palsy to develop a crouch gait, due to the gait analysis of these patients have an
important social interest. At this point, while the research in modelling neuro-musculoskeletal
system models shown an exponential grown in the last 25 years, we noted that the modelling
and simulation in clinical practice it is going in an opposite behaviour because it is not yet
widely applied. Mainly due to the “issues” existing in the accuracy and validation of these
models. So our analysis attempt to highlight pros and cons of two musculoskeletal models with
the aim of appear as a trigger in the assessment of muscle forces of cerebral palsy patients
with crouch gait. In this way, it will be possible to determine the biomechanical causes of this
pathological gait.

Finally, as a fourth contribution of this thesis, we developed and tested a computational
model of the pelvis under an integrative biomechanical approach. This model tends to analyse
the advantages to provide the rigid bodies musculoskeletal model to estimate the muscle forces
throughout the gait and then were included as a physiological input of a finite element model to
assess the stresses-strain in bone and cartilage structures of the pelvis. Thus the performance of
biomechanical computational models under this integrative approach provided a more realistic
bone stress and a more physiological behaviour of the computational model. This suggest that
these models could be linked in clinicians environments to improve the clinical gait analysis
in the near future. In this way these approach tend to improve the results obtained by the
currently methods used by traditional clinical gait analysis in subjects with gait pathologies.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Objetivos

1.1.1. General

= Generar herramientas de analisis que permitan valorar y resolver las dificultades
que enfrentan individuos con patologias de interés social que limitan el movimiento

humano.

1.1.2. Particulares

= Generar y Evaluar modelos computacionales que permitan describir el movimiento
y optimizarlos para el estudio de casos clinicos de pacientes con patologias del

movimiento.

= Proveer una base cientifica para determinar las causas biomecéanicas de una marcha

anormal, en pacientes con paralisis cerebral, como la marcha agazapada.

= Valorar mediante herramientas computacionales el efecto de las cargas sobre el

tejido 6seo en este tipo de movimiento.

17



1.2. Antecedentes

En el area de conocimiento de la biomecanica un tema que se encuentra en cre-
ciente desarrollo es la utilizacion de herramientas informéaticas que permitan simular
computacionalmente la morfologia muscular y 6sea de un individuo. En particular estos
modelos permiten diagnosticar, valorar y planificar el tratamiento y la rehabilitacion
de pacientes con diversas alteraciones del movimiento. Asimismo en todo tratamiento
el mayor desafio es mejorar el confort, la funciéon y la estética tanto a corto como largo
plazo. Entonces, la mayoria de estos buscan potenciar las funciones musculares para
disminuir o minimizar el dano producido por un tono muscular hiperténico y optimizar

el brazo de momento esquelético con el que ellos trabajan [1].

En el ambiente clinico, la paralisis cerebral (CP, cerebral palsy) describe un rango de
sindromes de la postura y deterioro motor que son consecuencia de un dano durante el
desarrollo del sistema nervioso central, siendo la causa mas comin de incapacidad fisica
del mundo moderno dentro de las unidades traumatolégicas y ortopédicas infantiles
[2]. Asi constituye el motivo més comun de incapacidades cronicas de nifnos, con una
estimacion entre 2 a 2,5 cada mil nacimientos [3|. En la Argentina, esta incidencia
representa alrededor de 1.500 nuevos casos por ano [4]. Por otro lado, la supervivencia
de un mayor niimero de ninos afectados por la CP significa, inevitablemente, un aumento
en los nimeros de los adultos jovenes con diferentes grados de discapacidades fisicas y
extensas patologias musculoesqueléticas, convirtiendo al manejo de las anormalidades

de la marcha de estos pacientes en un gran desafio para los sistemas médicos actuales.

Los signos caracteristicos de esta patologia son espasticidad, desorden de movimien-
to, debilidad muscular, ataxia, y rigidez. El grado de severidad de estas alteraciones
motrices depende de la magnitud, extension, y localizacion de la lesion que causa el
dano irreversible del cerebro, tronco cerebral o médula espinal. Entonces lograr com-
prender de manera cuantitativa, desde el anélisis clinico de la marcha, estos eventos es

crucial para interpretar el mejor tratamiento para este grupo de pacientes [5].

Haciendo un anélisis historico del manejo ortopédico de ninos con CP, éste presenta

sus inicios focalizado en procedimientos de alargamiento muscular. Sin embargo, en la
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actualidad se prescriben comtinmente cirugias ortopédicas multinivel (las cuales buscan
corregir en una unica intervencién quirtrgica todas las alteraciones musculares y os-
teoarticulares) y otros tratamientos (como medicamentos para alterar el tono muscular,
oOrtesis y terapias fisicas) en un esfuerzo de mejorar la alineacion de los miembros infe-
riores del paciente, previniendo la progresion de las deformaciones 6seas, aumentando

la habilidad de caminar [6,7].

Ademas, cuando se trata a este grupo de pacientes, es importante recordar que el
movimiento producido en las articulaciones es generado por momentos de fuerzas, y que
incluso si las fuerzas musculares y de reaccion del suelo son normales, las deformaciones
de brazo de palanca de los miisculos impedirian lograr momentos articulares netos dentro
de los parametros normales. Si bien los ninos con CP pueden tolerar rotaciones ¢seas
anormales con pequenias complicaciones o limitaciones, si no son tratadas a tiempo,
tendran complicaciones en su vida adulta cuando la masa del cuerpo se incrementa y
comienzan a aparecer cambios secundarios debido a artritis. Entonces, las correcciones
de los problemas torsionales de huesos largos durante la nifiez pueden prevenir de mejor

manera mayores complicaciones articulares y de artritis [1].

Varios estudios en bioingenieria proveen buenas evidencias teéricas de los beneficios
de la correccion de disfunciones del brazo de momento. Sin embargo, estan comenzando
a aparecer evidencias de los beneficios a largo plazo de corregir torsiones anormales de
huesos largos [8-10]. En este sentido, la determinacion de las tensiones mecéanicas que
las actividades fisiologicas inducen en los huesos humanos es de gran importancia tanto
en la préctica clinica como en investigacion. Por ejemplo, en investigacion es esencial
para examinar cualquier fendmeno mecano-biolégico. Mientras que en la practica clinica
podria ser extremadamente ttil para planificar la rehabilitacion individual después de
procedimientos especificos de reconstruccion ¢sea de alguna extremidad [11,12]. En par-
ticular, se requerira una gran precision en la predicciéon de las tensiones para investigar
las condiciones limites del hueso y, finalmente, definir la existencia o no de factores de

riesgo de fractura [12].
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1.3. Organizacion del documento

El documento de esta tesis esta organizado en 7 capitulos. En este primer capitu-
lo se presentaron los objetivos de la misma, luego se incluyoé una breve descripcion de
los antecedentes destacando principalmente las necesidades en el area de la biomeca-
nica abordadas en esta tesis para terminar con la descripciéon de la organizacion del
documento y los principales aportes alcanzados en esta tesis. En un segundo capitulo,
se describen de forma general los aspectos més relevantes del anélisis biomecanico de
la marcha, destacando las bondades que brinda el analisis clinico de la marcha, conti-
nuando con una descripcién de las nuevas areas de investigacion dentro del modelado
biomecénico computacional abordadas en esta tesis (el modelado musculoesquelético y
el modelado mustiescala en biomecénica) para finalizar este capitulo con una comple-
ta descripcion de los grupos de estudios incluidos en los anélisis desarrollados en los

capitulos siguientes.

Estos dos primeros capitulos brindan la informacién general para comprender de
manera clara los principales resultados de esta tesis, los cuales estan descriptos en los
capitulos 3, 4, 5 y 6. Cada uno de ellos estan organizados con un resumen al inicio del
capitulo, una introducciéon de la teméatica a abordar en el mismo, continuando con una
descripcion del método utilizado en cada uno, para luego presentar resultados encontra-

dos y finalizar con la discusion de los mismos.

En el capitulo 3 se analizaron dos criterios de optimizacién cominmente utilizados
en el modelado musculoesquelético. Estos criterios generalmente son utilizados para
describir el comportamiento del consumo energético muscular. El analisis desarrollado
en este capitulo consistié en la evaluacion de su comportamiento a lo largo del ciclo de la
marcha y un anéalisis de sensibilidad de sus predicciones ante cambios en los parametros
propios del modelado musculoesquelético. Todo esto fue evaluado para una poblacion
de sujetos sin patologias de la marcha que incluyé ninos y adultos que desarrollan esta

actividad a diferentes velocidades.

En el capitulo 4 se desarroll6 un nuevo modelo musculoesquelético bajo un enfoque

de dinamica inversa y optimizacion estatica. Este modelo presenta una nueva estrategia
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para simular la actividad eléctrica de los grupos musculares incluidos en el modelado.
El mismo fue evaluado en un grupo de ninos sin patologias de la marcha, contrastando
sus estimaciones con un modelo musculoesquelético incluido en OpenSim.

En el capitulo 5 se evalué el comportamiento bajo condiciones de marcha patolo-
gica del nuevo modelo musculoesquelético propuesto en el capitulo 4 con un modelo
musculoesquelético utilizado en investigacion incluido en OpenSim. En este capitulo
se analizaron los puntos altos y bajos de ambos modelos para lograr una mejor com-
prensién del comportamiento de las fuerzas musculares en marchas patologicas. En este
sentido, se analizo un grupo de ninos con paralisis cerebral que desarrollan una marcha
agazapada.

En el capitulo 6 se desarrolld6 un analisis bajo el enfoque biomecanico integrador,
incluyendo las bondades del modelado musculoesquelético mediante elementos rigidos y
un modelo especifico del sujeto en estudio mediante el modelado de elementos finitos. De
esta manera se inicia un nuevo desafio en la biomecénica computacional que busca incluir
modelos especificos en las practicas clinicas. De esta manera, se realizo un modelado
especifico de la pelvis de un sujeto adulto sin patologias de la marcha, del cual se
tiene una serie de registros del analisis clinico de la marcha y un registro de imégenes
biomédicas para la reconstruccion especifica de las geometrias 6seas modeladas. A su
vez, se realizo un analisis de convergencia y un estudio de sensibilidad de los parametros
incluidos en la modelizacién de elementos finitos para finalmente analizar coémo influye
la accion de los musculos en las estructuras dseas.

Para finalizar, en el capitulo 7 se presentan las conclusiones generales de esta tesis y

los trabajos futuros en estas lineas de investigacion iniciadas en esta tesis.
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1.4. Principales aportes de esta tesis
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2012.

= F. D. Buyatti, M. Cano, A. A. Braidot, M. J. Crespo, y E. P. Ravera, “Mode-
lo musculo-esquelético del miembro inferior: Un enfoque tedrico en busca de la
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Capitulo 2

Generalidades del Analisis

Biomecanico de la Marcha

2.1. Fases de la marcha

Con el objetivo de describir los procesos que se producen durante el gesto de la
marcha, resulta de utilidad dividir al ciclo de la marcha en una serie de fases. De manera
simple, se divide el ciclo para una pierna en fase de apoyo, cuando el pie esta en contacto
con el suelo, y fase de balanceo, cuando no lo esta. En una marcha sana desarrollada
a una velocidad comoda, el punto en el que finaliza la fase de apoyo (conocido como
despegue del pie) ocurre alrededor del 60 — 62 % del ciclo de la marcha [13].

Para describir lo que esta pasando en ambas piernas a la vez a lo largo de todo el
ciclo de la marcha, es posible subdividir atin mas este ciclo. Asi, si el patron de marcha
es simétrico, entonces el contacto del pie opuesto se producira a la mitad del recorrido
del ciclo de la marcha del miembro de referencia. Ademas, el despegue del pie opuesto
precede a este por el tiempo de duracion de la fase de balanceo opuesta (~ 40 % del
ciclo de marcha normal). Bajo este enfoque, el ciclo de la marcha se subdivide en un
primer apoyo doble (contacto del pie de referencia mientras que el pie opuesto esta en
fase de apoyo), un apoyo simple (fase de apoyo del pie de referencia mientras que el pie
opuesto esta en fase de balanceo) y un segundo apoyo doble (desde que el pie opuesto

hace contacto hasta el despegue del pie de referencia), ver Figura 2-1.
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Figura 2-1: Subdivisiéon de un ciclo de la marcha en periodos de apoyo doble y apoyo
simple, tomando como referencia los acontecimientos de ambas extremidades.

Las fases de “apoyo del pie” y de “balanceo” son las dos grandes fases de la marcha,
sin embargo una mayor subdivision resulta de gran utilidad para una mejor comprension
del ciclo. Esta subdivision es esencialmente arbitraria, aunque el esquema mas aceptado
por la comunidad biomecanica es la propuesta por Perry (1992) [14] (ver Figura 2-2) la
cual describe al ciclo de la marcha mediante el contacto inicial, respuesta a la carga o
apoyo inicial, apoyo medio, apoyo final v pre-balanceo pertenecientes a la fase de apoyo,
y el balanceo inicial, balanceo medio y balanceo final pertenecientes a la fase de balanceo;

siendo necesario hacer algunos comentarios sobre esta subdivision [15].

(a) (b) (c) (d) (e) (f) (9) (h) (i)
Ciclo de Marcha [%]

Figura 2-2: Fases del ciclo de la Marcha: (a) Contacto Inicial, (b) Respuesta a la carga o
Apoyo Inicial, (c¢) Apoyo Medio, (d) Apoyo Final, (e) Pre-Balanceo, (f) Balanceo Inicial,
(g) Balanceo Medio, (h) Balanceo Final y (i) Contacto Inicial.
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El contacto inicial es claramente un instante y no una fase en el ciclo de la marcha,
ademas coincide con el contacto del pie. Por otro lado, el término respuesta a la carga
implica algo que ocurre después de un evento. Aunque se desprende de la inspeccion
de la componente vertical de la fuerza de reaccion del suelo que la carga se produce
durante todo el primer apoyo simple. La fase apoyo medio y apoyo final no se producen
en el medio y final del apoyo respectivamente. Estas discrepancias en particular estan
influenciadas por muchos médicos que no han sido formados en el anélisis biomecénico
de la marcha instrumentado y comtinmente asocian estos términos de manera mas literal
refiriéndose al medio y al final de la fase de apoyo, mientras que los especialistas que si
hayan sido capacitados en analisis biomecéanico de la marcha instrumentado tenderan a
utilizar estas definiciones més formales. Ademés, el término pre-balanceo de la fase de
apoyo, refuerza el caracter ciclico de la marcha haciendo referencia a una de las funciones
mas importantes de esta fase que es prepararse para el balanceo. Siguiendo el mismo
razonamiento, un buen término alternativo para la fase de balanceo final podria ser fase

de pre-apoyo.

2.1.1. Principales misculos intervinientes en la marcha

A continuacién se describen los principales musculos involucrados en el ciclo de la
marcha, segin la descripcion presentada por Perry (1992) en su libro “Gait analysis:
normal and pathological function” [14]. En esta descripcion se destacan las actividades

musculares desarrolladas en cada una de las fases del ciclo de la marcha (Figura 2-3).

Contacto Inicial En esta fase los musculos pre-tibiales se activan fuertemente y con-
tindan hasta que la respuesta a la carga se complete, evitando que el antepié golpee
contra el suelo. Ademas, el musculo tibial anterior presenta la actividad méas intensa al
realizar el contacto.

En este punto, la articulacion de la rodilla se encuentra extendida con un angulo
medio de aproximadamente 5°. Debido a que el control del sistema locomotor es antici-
pativo, los musculos extensores de esta articulacion son activados buscando desacelerar

la pierna y absorber el impacto controlando la cadera y la pelvis. A su vez la cadera
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Figura 2-3: Activaciones musculares tipicas de los principales musculos que intervienen
en la marcha, entre 0 (musculo no activo) y 1 (actividad maxima del musculo).
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cuenta con una flexion promedio entre 30° — 35°. Al igual que en la articulacion de la
rodilla, el sistema muscular se anticipa a los siguientes eventos, por lo que se activan los
extensores de esta articulacion para la absorcion de las fuerzas de reaccion del suelo.
Por otro lado, el misculo gliteo mayor aporta una fuerza de extension en la insercion
de la banda iliotibial en el borde anterolateral de la tibia, aportando a la estabilidad. Este
miusculo se divide en dos porciones funcionales, la superior con actividad abductora y la
inferior actuando como extensora. Las fuerzas de reaccién del piso, generan momentos
flexores sobre la cadera, los cuales son compensados por este misculo y el musculo
gluteo medio. En el plano coronal, la pelvis logra su altura méxima sobre el plano de
apoyo presentando su pico maximo del momento aductor, por este motivo los misculos
abductores de la articulaciéon presentan gran actividad durante esta fase disminuyendo

gradualmente.

Respuesta a la Carga Al igual que en la fase anterior, los musculos pre-tibiales
contintan desplazando a la tibia hacia adelante, debido a una actividad concéntrica que
se observa durante la segunda mitad de esta fase. A su vez, la contracciéon excéntrica
de los misculos vastos, junto al minimo aporte del misculo recto femoral, compensan
el momento flexor que las fuerzas externas generan en la articulacion de la rodilla.

La baja actividad por parte del musculo recto femoral se ve asociada a que el mismo
actuaria contra la extension progresiva que desarrolla la cadera. Los musculos isquiosu-
rales (musculos semimembranoso, semitendinoso y biceps femoral), presentan una gran
actividad que disminuye gradualmente, pues la extension de la cadera durante la fase
de apoyo se desarrolla casi por completo de forma pasiva. A su vez, se produce una
inclinacion lateral de la pelvis sobre el miembro que soporta el peso corporal, y la ca-
dera experimenta un movimiento de aduccion. La actividad muscular de los abductores

controlan las fuerzas externas, regulando la caida de la hemipelvis contralateral.

Apoyo Medio En esta fase se observa que la articulacion del tobillo se encuentra
modulado en su movimiento dorsiflector por los musculos séleo y gastrocnemio. La

contraccion excentrica de este grupo muscular, manteniendo al calcdneo como un punto
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fijo, permite que la tibia avance.

En la rodilla, se observa que las fuerzas de reaccion pasan por delante de la articu-
lacion, produciendo un momento extensor. Ante esta fuerza de extension, la rodilla se
estabiliza a través de los ligamentos y capsula articular con un descenso progresivo de
la actividad por parte de los cuadriceps y una ausencia de actividad de los vastos.

Aqui, el cuerpo se desplaza hacia adelante sobre el pie de apoyo, desplazando pos-
teriormente a la cadera. Cuando ésto ocurre, la cadera se encuentra estabilizada por
los ligamentos anteriores, limitando en forma pasiva a la extension de esta articulacion.
Ademés, los musculos extensores de la cadera cesan su actividad en la etapa tardia de

esta fase.

Apoyo Final Los musculos gastrocnemio y flexor largo de los dedos se unen al séleo
produciendo una fuerza que detiene la dorsi-flexion e iniciar la plantar-flexion, ubicando
el punto de pivote a la altura de los huesos metatarsianos elevando el talén. La accion
de los flexores plantares pasa de ser excéntrica a concéntrica.

Durante la primer mitad de esta fase, la rodilla sigue extendiéndose para luego co-
menzar con la flexion, llegando aproximadamente a los 10° de flexién cuando el miembro
opuesto finaliza el contacto con el suelo. A la altura de la cadera, la fuerza de reaccion se
encuentra detras de ésta, generando el minimo del momento extensor articular, limitado
por la contraccion excéntrica del misculo iliopsoas ayudado por los ligamentos y capsula
articular. Al mismo tiempo, en el plano coronal, la pelvis comienza a inclinarse hacia la

pierna contralateral aproximandose al final de la fase de apoyo simple.

Pre-Balanceo En esta fase se observa que los musculos plantarflexores y dorsiflexores
poseen una actividad conjunta, donde los pre-tibiales modulan al triceps sural generan-
do una fuerza hacia adelante y arriba, logrando una plantarflexion rapida que luego
disminuye. En este momento, el musculo tibial anterior comienza la actividad y toma el
rol principal.

Las fuerzas de reaccion del suelo se encuentran por detras de la articulacion de la

rodilla generando un fuerte momento flexor, donde el musculo gastrocnemio es el encar-
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gado de proveer una flexioén sobre la rodilla. La rodilla incrementa su flexion alcanzando
aproximadamente los 45° mientras que los musculos sartorio y gracilis contribuyen a la
flexion durante este lapso de tiempo. La duraciéon de la actividad del misculo gracilis es
mayor que la del sartorio, cesando durante la fase de respuesta a la carga, a diferencia
del sartorio cuya actividad finaliza en la fase terminal del balanceo inicial.

Esta fase se caracteriza por el pico de actividad alcanzado por el iliopsoas, producien-
do la energia requerida para comenzar con la aceleracion del miembro inferior y realizar
el movimiento pendular habitual. En el plano coronal se observa que la pelvis se comien-
za a trasladar hacia el lado opuesto debido al doble apoyo, provocando una abduccion
pasiva y la actividad de los musculos abductores comienzan a disminuir. Luego de la
aparicion del doble soporte, el recto femoral se contrae isométricamente controlando el
rango de movimiento de la articulacion, actuando como una banda que transmite la
energia de la pierna hacia la pelvis. Mientras que los musculos aductores (aductor largo
y el musculo gracilis), modulan sus funciones mediante contracciones excéntricas para

estabilizar la pelvis a medida que el peso se transfiere de un miembro inferior al otro.

Balanceo Inicial Durante esta fase el musculo tibial anterior presenta un segundo
pico de actividad cuyo aumento se produce rapidamente y disminuye durante el balanceo
medio. Las activaciones de los musculos extensor largo de los dedos y extensor del dedo
gordo del pie, evitan el rozamiento con el suelo de los dedos del pie. A su vez, los
musculos pre-tibiales poseen actividad concéntrica en esta fase, mientras que en las
fases posteriores la actividad se realiza en forma isométrica.

El balanceo se produce en su mayoria en forma pasiva, salvo por el tibial anterior,
encargado de acelerar el levantamiento del pie luego de la plantarflexion, donde las
fuerzas inerciales y gravitatorias condicionan los acontecimientos a lo largo de esta fase.
El misculo iliopsoas por su parte continiia con su actividad para lograr el movimiento
pendular de la pierna, obteniendo una flexiéon progresiva de la cadera, acompanado de
una flexion de la rodilla. El musculo biceps femoral corto durante esta fase, también

aporta a este movimiento.
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Balanceo Medio El balanceo medio es la transicion entre aceleracion y desaceleracion
requerida para el final del balanceo, retomando al apoyo bipodal. Los musculos pre-
tibiales actiian contra el momento externo debido a la fuerza gravitatoria, haciendo que
la articulacion tibio-peroneo-astragalina llegue a su posicion neutra.

La cadera se flexiona constantemente hasta llegar a los 35° por las fuerzas externas
actuantes, mientras que la rodilla presenta una disminucién de la flexiéon cecana a los
30°. Por esto, se observa una actividad leve por parte de los musculos semimembranosos

y bicepfemoral, que se unen al semitendinoso en el balanceo terminal.

Balanceo terminal Al analizar el plano sagital, se observa que el pie adquiere una
posicidon neutral sostenida por la acciéon de los musculos pre-tibiales. En cambio, la ar-
ticulacion de la rodilla se presenta extendida casi en su totalidad debido a la acciéon de
los vastos y el efecto pendular que extiende la rodilla. Durante esta fase, los misculos
isquiosurales alcanzan su mayor actividad, para luego presentar un decremento progre-
sivo. El gluteo mayor presenta un patrén de activacion similar a la de los gluteos medio
y menor, activaindose al final de esta fase. Por otro lado, la actividad del musculo tibial
anterior crece nuevamente para prepararse para el contacto del pie.

Los miusculos aductores mantienen su actividad moderada en la flexién de la ca-
dera durante esta fase, oponiéndose a la actividad extensora de los gliteos mayores e
isquiosurales evitando asi una hiperextension de la cadera. Ademas, se observa una des-
aceleracion de la pierna, debido al accionar conjunto de los isquiosurales, vastos lateral
y medio y recto femoral. En el plano sagital, las fuerzas inerciales llevan a la cadera a

su punto de maxima flexion.

2.2. Analisis Clinico de la Marcha

Diferentes autores buscan describir el analisis clinico de la marcha. Es por esto que
en esta seccion se considerd que la propuesta presentada por Baker (2013) en su libro
“Measuring Walking: A Handbook of Clinical Gait Analysis” [15] es la mas acorde al

enfoque propuesto en esta tesis.
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El analisis de la marcha es un proceso que permite determinar las causas de la marcha
de los pacientes y como ellos llegan a desarrollarla. Este analisis se basa en la medicion
instrumentada (proceso objetivo) y una interpretacion biomecénica del significado de
estas mediciones (que aun suelen ser un poco subjetivas). Si bien este andlisis puede
ser utilizado para informar el proceso de toma de decisiones clinicas, con él también es
posible hacer una explicacion clara y precisa de ellas. Asi el anélisis de la marcha puede
contribuir significativamente al diagnostico de pacientes con alteraciones motrices, sin

embargo es preferible considerarlo como un proceso de evaluacion clinica.

En este punto es importante distinguir entre evaluacién y el proceso de toma de
decisiones porque el analisis de la marcha ha sido objeto de fuertes criticas en los tltimos
anos. Como fue ejemplificado por Wright (2003), existen dos aspectos importantes a
destacar. El primer aspecto es que existe una variabilidad inaceptable de las medidas;
esto era una critica aceptable hace 10 anos pero trabajos actuales sugieren que con
los procedimientos adecuados de control de calidad, el error de la mediciéon alcanza
niveles admisibles [16]. El segundo aspecto es que los resultados del anélisis de la marcha
“divergen en las recomendaciones del tratamiento clinico”; sin embargo esto no es una
critica valida dentro del anélisis de la marcha clinica tal como se define en el parrafo
anterior. Por ejemplo, dos cirujanos que evalian una misma radiografia elegiran tratar
una fractura de diferentes maneras. Principalmente porque su eleccion dependera de
su experiencia personal y qué instalaciones estan disponibles para ellos. Sin embargo, el
hecho de que hayan tomado diferentes decisiones no es un punto para criticar si deberian
haber utilizado o no esa radiografia como parte del proceso de toma de decisiones. De
hecho, existe la expectativa de que se deben utilizar todos los datos que estén disponibles

y que sean relevantes para guiar sus practicas clinicas.

Ademas, hacer mediciones fiables en el anéalisis de la marcha y proveer una rigurosa
interpretacion biomecanica es muy dificil. Ambos procesos requieren un alto nivel de co-
nocimiento y experiencia; y niveles aceptables del anélisis de la marcha clinico solamente
se lograran a través de mantenerse enfocado en el propio proceso en si mismo. Es por
esto, que el analisis de la marcha clinico es considerado un gran desafio para los centros

de tratamiento y rehabilitacion considerando que se requiere integrar la evaluacion, el
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proceso de toma de decisiones clinicas y el manejo de sujetos con patologias motrices.
En estas situaciones es probable que sea atin més importante mantener la diferencia
conceptual entre procesos de evaluacion y de toma de decisiones ya que en los centros
de salud ambos roles se encuentran separados fisicamente y/o organizativamente. De
esta manera se observa que para llevar a cabo un anélisis clinico de la marcha de alta
calidad es necesario tener conocimientos de conceptos de un gran ntmero de disciplinas,
incluyendo anatomfia, fisiologia, biomecanica, mecanica computacional, matematica y
teoria de la medida entre otras.

A su vez existe una relacién, muchas veces simbiotica, entre los laboratorios que
prestan servicios clinicos y los laboratorios de investigacion en el analisis biomecénico
de la marcha. Asi, en un campo emergente como éste, esta relacion es esencial para el
desarrollo de nuevas técnicas y anélisis de los datos biomecanicos de la marcha. Ademas,
a medida que esta area crece y se comienza a comprender cada vez mas cémo se debe
realizar el analisis clinico de la marcha es necesario comenzar a diferenciar éstas activi-
dades. Por esto es importante considerar que brindar un servicio clinico de alta calidad
y las actividades de investigacion requieren actitudes muy diferentes. Mientras que los
servicios clinicos modernos operan dentro de un marco de gestiéon clinica, éstos requieren
personal con formacion clinica y suficiente experiencia para desarrollar sus practicas de
acuerdo a protocolos bien definidos basados en evidencia cientifica establecida. Siendo
su principal responsabilidad, brindar a los pacientes un servicio de medicién y evalua-
cion basados en pruebas estandarizadas. Por otro lado los laboratorios de investigacion,
crecen en un ambiente de experimentacion que empuja sus practicas més alla de las evi-
dencias clinicas de base, siendo esta relacién con los servicios clinicos particularmente
interesante para aquellos grupos de investigacion que busquen potenciar tecnologias ya

establecidas en los entornos clinicos.

Anilisis de la Marcha y Paralisis Cerebral Los servicios pioneros en el analisis
clinico de la marcha utilizaron medidas de la cinemética y cinética de ninos con parélisis
cerebral. Los primeros enfoques se centraron en la evaluacion de este grupo de ninos

para evaluar cirugias ortopédicas complejas aunque esto con el paso del tiempo se ha
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Figura 2-4: Estadisticas de los estudios realizados en el “Laboratorio de Analisis de la
Marcha y el Movimiento” del Instituto de Investigaciones Neurologicas FLENI (Escobar,
Argentina). Donde las siglas ECNE corresponde al término clinico “encefalopatias croni-
cas no evolutivas”, utilizado como sinénimo de parélisis cerebral en ambientes médicos.

ampliado para incluir evaluaciones de otras intervenciones como rizotomias dorsales
selectivas, inyecciones de toxina botulinica y la prescripcion de ortesis. Asimismo, existe
una fuerte relacion histoérica entre la evolucion en el analisis clinico de la marcha y el
tratamiento de ninos con paralisis cerebral capaces de desarrollar este movimiento.
Aunque probablemente el tratamiento de pacientes con paralisis cerebral sigue siendo
el tnico grupo en el que hay un acuerdo bastante generalizado en como y por qué es
necesario realizar un analisis clinico de la marcha, cada vez més centros clinicos estan
comenzando a aplicar estas técnicas mas ampliamente. En recientes encuestas a los

servicios de anélisis de la marcha europeos, al menos el 50 % de los estudios realizados
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eran para el tratamiento de ninos con paralisis cerebral o similares condiciones motrices.
En particular, a nivel local en el “Laboratorio de Analisis de la Marcha y el Movimiento”
del Instituto de Investigaciones Neurologicas de la Fundacion para la Lucha contra
Enfermedades Neurologicas Infantiles - FLENI - (Escobar, Argentina) se observa en
la Figura 2-4 que alrededor del 75% de los sujetos evaluados son ninos con paralisis
cerebral. Sin embargo el analisis de la marcha es un campo de rapido crecimiento en otras
patologias motrices, y no hay duda de que en los préximos anos el anélisis clinico de la
marcha dejara de ser identificado con la paréalisis cerebral como sucede automaticamente

en la actualidad.

Por estos motivos es que el enfoque del analisis clinico de la marcha que se desarrolla
en varios capitulos de esta tesis se centra en el analisis de poblaciones pediétricas o ninos
con paralisis cerebral; y aunque la mayoria de los capitulos claves son nuevos métodos de
evaluacion desarrollados originalmente para su uso en este grupo de pacientes, estos son

de aplicacion general en todos los grupos de pacientes presentes en los entornos clinicos.

2.2.1. Evaluacion de la dindmica articular

La dinamica del movimiento humano se logra a través de la activacion de los muscu-
los, que posteriormente producen fuerzas que mueven las articulaciones de una manera
controlada para cumplir los requisitos predeterminados. El resultado de todo este proce-
so depende en gran medida de las propiedades de generacion de fuerza de los misculos,
las caracteristicas anatomicas del sistema esquelético y el sistema de control neuronal
subyacente. Por lo tanto, es fundamental comprender el acople entre estos mecanismos
si uno desea examinar el éxito y la aplicabilidad de diversas técnicas para la estimacion

de fuerzas musculares.

De esta manera si consideramos un sistema 6seo-muscular, donde los grados de li-
bertad cineméticos son un conjunto de n angulos articulares con g coordenadas gene-
ralizadas. La relaciéon entre el movimiento y las fuerzas musculares en un modelo que

representa este sistema (Figura 2-5 A) se puede expresar en forma matricial por la
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Figura 2-5: (A) Modelo musculoesquelético de la extremidad inferior que utiliza técnicas
de dinamica directa. Las fuerzas musculares generan el movimiento de las articulaciones
de la cadera, la rodilla, y el tobillo. (B) Modelo de la extremidad inferior con técnicas
de dindmica inversa cominmente utilizado para el analisis clinico de la marcha.

ecuacion (2.1) [17].

M(q)§+C(q,q) +G(q) + R(@)Fur + E=0, (2.1)

donde M (q) es la matriz de masas del sistema de (nxn), C(q, ¢) son los torques y fuerzas
centrifugas y de Coriolis (n x 1), G(q) es el torque y fuerza gravitatoria (n x 1) y £
representa los torques y fuerzas externas (nx1). R(q)Fyr representa los momentos netos
musculares en cada articulacion (n x 1), donde R(q) es la matriz de brazos de momentos
musculares (n x m) y Fyr son las fuerzas de las unidades misculo-tendones (m x 1,m :
es el nimero de musculos modelados). Este sistema es usualmente indeterminado, dado
que el ntumero de fuerzas musculares incégnitas es mayor al nimero de ecuaciones,
es por esto que se requerird utilizar una metodologia basandose en los principios de
optimizacion (descripto més abajo en la seccion 2.3.1) para su resolucion. En su forma
més simple, este enfoque de reducciéon matricial converge al protocolo de anélisis de
la marcha estandar donde el momento neto muscular en cada articulacién se obtiene a

partir de los datos del movimiento y de las fuerzas de reaccion del suelo [13,18,19|(Figura
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2-5 B). Asi, las ecuaciones generalizadas del sistema (2.2) se reducen para permitir
una correspondencia uno-a-uno entre los grados de libertad del modelo y las cargas
musculares:

M(q)i+Cl(q,q) +G(q) +Tur + E=0, (2.2)

donde Ty;r son los momentos musculares articulares netos (n x 1) iguales a R(q)Fyr.

2.2.1.1. Cinematica

La cinematica describe la forma en que el cuerpo se mueve. La anatomia humana
es muy compleja, y una descripciéon completa de cémo se mueven todas las partes del
cuerpo resultaria imposible; es por esto que se realizan simplificaciones en el modelado
del cuerpo para el analisis de la marcha. Este presenta multiples segmentos que son
descriptos haciendo referencia a algunos huesos importantes del cuerpo (por ejemplo, la
pelvis, el fémur y la tibia), suponiéndose a cada uno de estos segmentos como un cuerpo
rigido (el segmento en si no se deforma durante la marcha). De esta manera el cuerpo
en cualquier instante de tiempo estard en una configuracion especifica, describiéndose
por la posicion y orientacién de cada uno de estos segmentos. Ademas en un modelo
articulado, se supone que los segmentos estan unidos por articulaciones las cuales limitan
su movimiento. Entonces el cuerpo en cualquier instante de tiempo modelado de esta
manera es completamente especificado por la orientacion de cada uno de los segmentos
que lo conforman. Es por esto, que en la practica, la mayoria de los analisis clinicos de
la marcha se basan en la interpretacion de los angulos articulares (ver Figura 2-6).

Para comprender exactamente lo que representan los angulos de las articulaciones,
es necesario considerar que cada segmento posee un sistema de coordenadas fijo en él,
permitiendo describir su orientacion. Especificamente cémo se definan los ejes de cada
segmento variara de un modelo biomecénico a otro, y es por esto que una vez que estos
ejes se han definido, es ttil considerar una descripcion del segmento para cada uno de
los planos anatomicos. En forma general, el plano que contiene el eje en la direccion
de avance del segmento y su eje ascendente es el plano sagital; el que contiene los ejes

ascendente y lateral del segmento es el plano coronal; y el que contiene los ejes en la
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Figura 2-6: Representacion estandar de los angulos articulares a los largo del ciclo de la
marcha, las filas representan las articulaciones (cadera, rodilla y tobillo) y las columnas
representan los planos analizados (coronal, sagital y transversal).

direccion de avance y lateral del segmento se define como plano transversal. Finalmente,
para describir la orientacion relativa de dos sistemas de coordenadas en tres dimensiones
se requieren tres angulos articulares y para muchos propoésitos dentro del analisis clinico
de la marcha simplemente se los considera a estos como sagital (generalmente flexion
y extension), coronal (generalmente abduccion y aduccion) y transversal (generalmente

rotacion interna y externa).

Videografia Las técnicas de videografia comtnmente consisten en la grabaciéon del su-
jeto en estudio realizando el gesto a analizar, al cual se le colocan marcadores reflectivos
para reconstruir computacionalmente su cinematica [13|. De esta manera, se obtienen los
datos del registro de la marcha en series de intervalos temporales denominados cuadros,
cuyas frecuencias de adquisicion de datos es variable [18]. Los sistemas de adquisicion

actuales (ver Figura 2-7) estdn compuestos por varias cdmaras con frecuencias de mues-
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Figura 2-7: Configuraciéon de un laboratorio de marcha de alta complejidad, donde pue-
den observarse las cAmaras, plataformas de fuerza, marcadores sobre el sujeto en estudio.

treo que van desde los 100 Hz hasta 350 Hz garantizando una mayor precision en el

proceso de adquisicién con una muy alta calidad de las imagenes registradas.

2.2.1.2. Cinética

La cinética describe las fuerzas y momentos que actiian sobre y dentro del cuerpo
humano. Estas fuerzas y momentos son los que logran que el cuerpo se mueva acorde
a las leyes de la fisica que gobiernan los sistemas mecanicos. En particular, las fuerzas

aceleran un cuerpo linealmente mientras que los momentos lo aceleran angularmente.

Fuerza de reaccion del suelo La fuerza mas importante en analisis de la marcha es
la fuerza de reacciéon del suelo, que representa la fuerza ejercida por el suelo sobre el pie
de la persona (ver Figura 2-8). En forma general, la fuerza de reaccion del suelo, actia
contra los efectos de la fuerza de la gravedad acelerando el centro de masa del cuerpo.
De esta manera, es imposible entender los momentos articulares sin un conocimiento
de como esta actuando esta fuerza. Entonces, la componente vertical de esta fuerza es
siempre positiva (el suelo s6lo puede empujar el pie hacia arriba), pero las otras dos
componentes pueden ser positivas o negativas. Asi, en marcha, gran parte de esta fuerza
es utilizada para vencer la fuerza de la gravedad y por esto la componente vertical es

siempre mucho mas grande que las otras dos componentes.
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Figura 2-8: Fuerza de reaccion del suelo registradas mediante plataformas de fuerzas.
Se observa la evolucion temporal del vector de fuerza de reaccion del suelo (azul) desde
el contacto inicial (imagen de la izquierda) hasta el apoyo final (imagen de la derecha).
Los puntos rojos representan los marcadores sobre la persona en estudio.

Momentos articulares Los momentos son los analogos rotacionales de las fuerzas,
que actian produciendo aceleraciones angulares. Estos surgen cuando se ejerce una
fuerza que potencialmente puede producir un giro respecto a un punto (articulacion);
dicho de otro modo, que posee un “brazo de palanca” respecto a una articulaciéon cuya
medida es la distancia minima entre la linea de accién de la fuerza y la articulaciéon
(en el plano que ambos entes definen geométricamente). Asi, el momento total ejercido
por una fuerza tiene una intensidad dada por el producto de la magnitud de la fuerza
y la distancia perpendicular al centro de la articulacién. De esta manera, los momentos
netos articulares reportados en analisis clinico de la marcha (Figura 2-9) son el momento
total ejercido por todas las estructuras internas que actiian a través de una articulacion.
Si la articulacion se mueve dentro de su rango de movimiento, entonces este momento
neto articular es casi enteramente atribuible a los miisculos que acttian a través de esa
articulacion, aunque en los limites del rango de movimiento articular, puede existir una
contribucion debido al estiramiento de los ligamentos y cierta resistencia de la geometria

Osea propia de cada articulacion.

Estos momentos netos articulares internos pueden evaluarse a partir del registro de

la fuerza de reaccion del suelo y el registro de la cinemaética (ver Figura 2-7) mediante
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Figura 2-9: Momentos netos articulares a lo largo del ciclo de la marcha.

técnicas de dinamica inversa. Esta técnica requiere como datos las posiciones relativas y
aceleracion de los segmentos corporales a partir de registros cinemaéticos y estimaciones
de parametros antropométricos (como la masa y momentos de inercia de los segmentos
corporales). Estos parametros generalmente se basan en el peso, altura y longitudes de
los diferentes segmentos de la persona.

La forma en que el cuerpo se mueve depende del efecto combinado de todos los mo-
mentos que actian en todas las articulaciones. Por lo tanto, no es posible determinar
cOmo una persona se moveréd sobre la base del momento neto interno de una sola ar-
ticulacion. Ademas, la tnica informaciéon que los momentos netos articulares internos
brindan es el efecto neto de los musculos que actiian a través de esa articulacion. Enton-
ces, si se observa una actividad antagonista entre varios grupos musculares, el momento
neto interno representa la diferencia entre los musculos que actian en un sentido (por
ejemplo extensores) y los que acttian en el otro sentido (flexores). Asi, los momentos
netos articulares indican cuél es el grupo muscular dominante que esta actuando en una

articulacion sin identificar qué musculos individuales estan actuando dentro de ésta.
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Figura 2-10: (A) Flujo de datos en un modelo musculoesquelético durante simulaciones
mediante dindmica directa. En cada instante de tiempo, el esquema de integraciéon en-
cuentra las fuerzas musculares y la cinematica articular utilizando los estados musculares
y cinematicos del instante de tiempo anterior. (B) Flujo de datos en un modelo durante
simulaciones con dindamica inversa. La evolucién temporal de la cinematica articular y
las cargas externas se introducen en las ecuaciones algebraicas lineales para encontrar
los momentos netos articulares.

2.2.1.3. Dinamica Directa y Dinadmica Inversa

El sistema de ecuaciones (2.1) o (2.2) proporciona la relacion entre el movimiento del
sistema musculoesquelético y las fuerzas musculares o los momentos netos articulares
que se producen durante el movimiento bajo anéalisis. La utilidad de estas ecuaciones
depende de la investigacion o del problema clinico y de la disponibilidad de los datos

experimentales o de la informacion a priori del movimiento [20].

Dinamica Directa (Forward Dynamics) Cuando las excitaciones musculares o
momentos articulares son datos disponibles o son asumidos bajo ciertas hipotesis, un
enfoque mediante dindmica directa puede utilizarse para integrar las ecuaciones del

sistema (2.3) y asi calcular los patrones de movimiento (Figura 2-10A).

i=-M(q)""[C(q.4) + G(q) + Tur + EJ. (2.3)

Esta técnica es ventajosa para predecir el movimiento. Sin embargo, es raro tener
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(a priori) el conocimiento de excitaciones musculares (fuerzas) o momentos articulares.
En las soluciones directas, F se obtiene generalmente mediante un modelo de contacto
viscoelastico (E(q, ¢)), aunque una alternativa menos utilizada, por conducir a soluciones

inestables, es tener como datos de entrada registros de las cargas externas (E(t)).

Dinamica Inversa (Inverse Dynamics) El enfoque de dindamica inversa se ha con-
vertido en un estdndar en el analisis clinico de la marcha debido a la disponibilidad de
los datos cinematicos articulares y las fuerzas de reaccion del suelo. Teniendo en cuenta
la evolucion temporal de estas variables, es posible calcular los momentos netos mus-
culares en cada instante del movimiento analizado mediante la ecuacion (2.4) (Figura
2-10B)

Tyr = — (M(q)§ + Clq,4) + Glg) + E) - (2.4)

Aunque esta ecuacion es una representacion completa de la dindmica del sistema,
rara vez se utiliza en la practica. En su lugar, los momentos netos musculares suelen
encontrarse de las ecuaciones de movimiento de un solo segmento y se trabaja de forma
recursiva desde un segmento distal hacia otro proximal [13]. Esta técnica de dindmica
inversa también ha sido utilizada en la evaluaciéon de los cambios en los patrones de
la marcha como resultado de patologias del movimiento o tratamientos clinicos [21].
Aunque en general este tipo de investigaciones son descriptivas, no predictivas, la in-
terpretacion a nivel muscular se basa necesariamente en un momento neto articular y

posiblemente también en un registro de datos electromiograficos.

2.2.2. Evaluaciéon del comportamiento muscular

Para un completo entendimiento de la marcha, es necesario conocer cémo se van
activando los misculos a lo largo del ciclo de la marcha. Inicialmente se realizaban es-
tudios palpando el comportamiento muscular en marcha o cinta de caminar, pero en la
actualidad es estudiado mediante las sefiales de electromiografia (EMG) [18]. Las sefiales
de EMG proporcionan informacion sobre la actividad eléctrica de los misculos, pero no

pueden identificar si un musculo se contrae de forma concéntrica, isométrica o excén-
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trica. Tampoco puede medir la fuerza que el misculo esta generando. De esta manera,
las senales de EMG se utilizan para determinar los tiempos en los que existe una acti-
vidad muscular, aunque también pueden brindar informacién general de la contraccién

muscular como por ejemplo si la contraccion es débil, moderada o fuerte [22].

2.2.2.1. Electromiografia (EMG)

Para comprender como se produce la senal de EMG de un musculo en muy ttil
conocer los principios basicos de la técnica de medicion. El tejido muscular esquelético
de los mamiferos se compone de fasciculos que son haces de células o fibras musculares.
Cuando el misculo esta en reposo, existe una diferencia de potencial eléctrico negativo
(=80 mV) que se mantiene a través de la membrana de las células musculares; pero
cuando un nervio activa una fibra muscular en la “placa motora”, se invierte este potencial
a un valor positivo (+30 mV’) por un tiempo de alrededor de 2 ms y este impulso
denominado “potencial de accién”, recorre toda la longitud de la fibra muscular a una
velocidad de 2 — 6 m/s. Ello genera un potencial eléctrico en todo el musculo y habra
una diferencia de potencial entre dos electrodos que se colocan en el vientre muscular
para el registro de la sefial [15]. Ademas, diferentes fibras musculares estan inervadas por
un mismo nervio y por lo tanto se activaran juntas; esto se describe como una “unidad
motora”. Debido a que las placas motoras se encuentran en diferentes posiciones en las
diferentes fibras musculares, esto puede generar un ntimero de impulsos eléctricos que
viajan de forma paralela a lo largo de las fibras musculares en pequenas separaciones
de tiempo. Esto lleva a una superposicion del ntimero de senales eléctricas y este efecto
combinado amplifica la produccion de los picos incluidos en las senales.

De esta forma, la senal generada por la contraccion muscular detectada por electrodos
superficiales depende, entre otros, de dos factores. El primer factor corresponde a la
distancia existente entre el musculo y los electrodos. El segundo factor es la distancia
entre los electrodos, donde el aumento de este factor logra senales con mayor amplitud
para una profundidad muscular dada. Finalmente, los electrodos recogen las senales de
un gran volumen de fibras musculares siendo importante que no se incluyan senales

de otros miusculos de la vecindad. El tipo de informacién obtenida por los electrodos
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Figura 2-11: Senal sin procesar de EMG formada por la superposicion de picos positivos
y negativos mientras que el musculo se activa y perfiodos de mucha menor magnitud
cuando el musculo se inactiva.

representa el tiempo en la que un paquete muscular esté activo y la intensidad relativa

de esta actividad (Figura 2-11) [14,15].

En el anélisis clinico de la marcha, generalmente el registro de las senales de EMG se
realiza mediante electrodos superficiales compuestos por electrodos de plata (al menos
dos electrodos para registro en forma diferencial y un tercer electrodo de referencia) que

hace contacto con la superficie de la piel mediante una capa de gel de cloruro de plata.

2.3. Modelado biomecanico computacional en el ana-

lisis de la Marcha

“Modelado”, en el contexto de la marcha, es un término que conjuga imagenes tri-
dimensionales del modelo musculoesquelético y complejas simulaciones dinamicas. Es
importante reconocer que el término “modelo” simplemente hace referencia a un con-
junto de aproximaciones utilizadas para representar el sistema de interés, en este caso

el cuerpo humano.
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2.3.1. Modelado Musculoesquelético

El uso de modelos musculares tiene como principal objetivo no sélo predecir el com-
portamiento del tejido muscular como una unidad, sino también dentro del sistema que
lo contiene y las alteraciones de las diferentes variables que este musculo provoca sobre
el sistema.

Diversos parametros pueden ser estimados a partir de momentos y potencias netas
articulares, pasando por potencias y fuerzas musculares hasta la obtencion de parametros
como la energia consumida por los miusculos, y la aceleracion que los mismos producen

sobre el centro de masa del cuerpo o en diferentes segmentos.

2.3.1.1. Modelado del tejido muscular

El modelado muscular es utilizado para obtener informacién sobre la estructura y
el funcionamiento de los misculos y ayudar a la comprension general de la dinamica
de contraccion. Ademas, es utilizado como herramienta en el campo de la investigacion
aplicada para resolver inquietudes acerca del funcionamiento del movimiento, incluyendo
aspectos mecanicos, metabolicos o médicos.

Los modelos musculares representan la dindmica muscular de manera aislada, donde
el enfoque fenomenologico domina en el modelado musculoesquelético debido a su sim-
plicidad, bajo costo computacional y la cantidad de datos experimentales disponibles.
Entre los modelos mas utilizados en la literatura se encuentran el modelo de Huzley
y el modelo de Hill [23]. El primero consiste en un sistema de fijacién rigida de un
elemento de generacion de fuerza en los puntos de acoplamiento (Figura 2-12a). Mas
precisamente, la fuerza muscular es generada por la formacion de puentes cruzados entre
los filamentos actina y miosina, donde las cabezas de miosina se enlazan a la actina en
sitios especificos, tracciondndolos mediante un movimiento de rotacién de estas cabezas
miosinicas. La estimacion de fuerzas mediante este modelo es de gran complejidad pues
la dindmica muscular se rige por multiples ecuaciones diferenciales, lo que se convierte
en un modelo con un alto costo computacional [23,24].

Sin embargo, cuando se realiza el modelado neuromuscular a gran escala, comun-
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Figura 2-12: Esquemas de los modelos musculares desarrollados por Huxley y Hill.

mente se utiliza el modelo de Hill. El mismo caracteriza las propiedades contractiles del
tejido muscular por las relaciones de fuerza-longitud-velocidad controladas por la acti-
vacion muscular [25,26]. Puede observarse en la Figura 2-12b que tanto los elementos
pasivos (PEE) como los contractiles (CE) contribuyen en la produccion de la fuerza
muscular F™. Las fuerzas producidas por los elementos contractiles son asumidas como
dependientes de la longitud muscular en el tiempo correspondiente, [M, la velocidad de
contraccion vM y la variacién de actividad muscular a(t) [26].

Es comtn encontrar un término que represente la elasticidad muscular (SEE) sepa-
rado del término representante de la elasticidad de los tendones (k7). Esto se debe a
que es necesario, en ciertos estudios biomecanicos, estimar la energia almacenada en los
puentes cruzados de los musculos comparada con la almacenada en los tendones, sien-
do los valores encontrados menores en los primeros en comparacién con la almacenada
en las partes internas y externas de estos tltimos, motivo por el cual el término SEE
puede ser despreciado [26]. Ademas, la longitud de las fibras musculares no son pro-

porcionales a la longitud de los sarcomeros!, por lo que las propiedades estaticas de las

!Unidad basica del tejido muscular estriado. Se compone de proteinas fibrosas largas (actina y
miosina) que se deslizan una sobre la otra cuando el musculo se contrae o relaja.
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fibras no tienen relacion con las propiedades estaticas de los sarcomeros. En consecuen-
cia, la relacion fuerza-longitud de las fibras musculares no seré proporcional a la relacion
fuerza-longitud de los sarcomeros [26]. De esta manera, la ecuacion (2.5) permite estimar

la fuerza generada por el elemento contractil de la fibra muscular.

F7(t) = f(o) - f() - a(t) - FJ" (2.5)

donde F™(t) es la variacion temporal de la fuerza muscular desarrollada, f(v) es la fuerza
dependiente de la velocidad normalizada, f(I) es la fuerza dependiente de la longitud
normalizada de la fibra, a(t) es la variacion temporal de la activacion muscular y F" es

la maxima fuerza isométrica que puede desarrollar el musculo [25].

Angulo de penacién. Se define al 4ngulo de penacion como el angulo formado entre
el tendon y las fibras musculares. Para un musculo cuyo angulo de penacién es mayor a
cero, la fuerza muscular se producira en un angulo formado entre las fibras musculares
y el tendon. Debido a que el tendén se encuentra en serie con el musculo, la fuerza del

tendon F* se encuentra dado por la ecuacion (2.6).
F'=F"™. cos(¢) (2.6)

Donde puede observarse que para musculos con valores de dngulos de penacién altos,

pueden tener un efecto significativo en la fuerza producida [23].

Variaciéon de la fuerza muscular con la longitud. La produccién de fuerza en
forma activa por parte de los musculos se debe a los elementos contractiles, donde el
pico de fuerza se efectiia cuando los sarcomeros se hallan a una distancia 6ptima (1,™).
Cuando la distancia supera a la 6ptima, no puede generar tanta fuerza debido a que
existe menor solapamiento de las fibras de actina y miosina [25].

La curva presentada en la Figura 2-13 representa esta relacion de la fuerza activa y
longitud muscular. Ademas tanto la fuerza activa muscular como la longitud muscular

se encuentra acoplada con el nivel de activacion, donde la longitud muscular se relaciona
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Figura 2-13: Capacidad de generacion de la fuerza muscular definida por las propiedades
de fuerza-longitud y fuerza-velocidad del elemento contractil y las propiedades elasticas
no lineales del elemento pasivo.

con la variacion de la actividad muscular mediante la ecuacion (2.7) [25].

L™ (1) = L™ (A(1 —af(t)) + 1) (2.7)

A nivel muscular, la relacién fuerza-longitud del sarcomero subyacente sera modi-
ficado por la geometria muscular y la distribucion especifica de las longitudes de las
fibras musculares. Sin embargo, para musculos con angulos de penaciéon pequenos y fi-
bras con poca variacion de longitudes entre si, la relacion fuerza-longitud se aproxima

a los valores teoricos [23].

Variacion de la fuerza muscular con la velocidad. Esta relacion estd definida

por la ecuacion hiperbélica (2.8):

F(v)
T

1 — (v/Umax)
1+ (v/curv - Vpax)

folv) =

(2.8)

donde vpax €s la velocidad méaxima de acortamiento, F" la fuerza isométrica maxima y
F(v)/FJ" es la fuerza muscular normalizada. Por otro lado, el parametro curv describe

la curvatura de la relacion fuerza-velocidad, resultante de los parametros a y b que

50



representan las asintotas de fuerza y velocidad respectivamente (2.9) [23]:

b
% o= curv (2.9)

Finalmente, la expresiéon que permite evaluar las fuerzas musculares en funciéon del

tiempo es la introducida por Zajac (1989) [26], ecuacion (2.10).

Fimaz(t) = PCSAZ * Omax [flz(lmz)fvz (Umi)ai(t) + fpz(lmz)] COS(¢i(t)) (2'10)

donde PCSA es el area fisiologica de seccion transversal y 0,,., €s la tension méaxima

en una fibra muscular.

2.3.1.2. Fuerzas musculares

La obtencion de las fuerzas musculares individuales es una tarea dificil o imposible
de realizar en ambientes clinicos. Para esto se pueden aplicar dos técnicas diferentes
para su evaluacion: invasiva y no invasiva. La primer técnica consiste en implantar,
quirtrgicamente, un transductor de fuerza en tendones superficiales. Luego de haber
adquirido los datos el sujeto es nuevamente sometido quirirgicamente a la extraccion de
este transductor. La segunda técnica depende de los principios basicos que los musculos
utilizan para realizar el movimiento. Para poder estimar las fuerzas musculares indivi-
duales se debe recurrir a modelos computacionales, que en conjunto a mediciones no
invasivas, pueden obtener este parametro para diferentes movimientos [20].

Asi, es posible desarrollar herramientas que ayuden a mejorar el anélisis clinico de
la marcha y el tratamiento de alteraciones motrices, proporcionando estrategias mas
efectivas para el manejo terapéutico [27|. En forma general, un modelo musculoesque-
lético representa numéricamente un conjunto de parametros anatémicos con el fin de
cuantificar su interaccion, entonces, los musculos se describen como una linea de accion
entre su origen e insercién, mientras que las articulaciones se representan como centros

de rotacion fijos [28,29].
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Como se presentd en la seccion 2.2.1, las ecuaciones 2.1 y 2.2 describen el compor-
tamiento entre el movimiento y las fuerzas musculares en un modelo que representa
el sistema neuro-musculoesquelético. Este sistema de ecuaciones es usualmente inde-
terminado, dado que el nimero de fuerzas musculares incégnitas es mayor al ntimero
de ecuaciones, es por esto que se requiere la soluciéon de un problema de optimizacion
independientemente del método utilizado para resolver las ecuaciones que describen la
dindmica del sistema neuro-musculoesquelético. En este punto, la optimizacion estatica
(2.11) ha demostrado ser més ttil que la optimizacion dindmica en los problemas re-
lacionados con el analisis de la marcha considerando que es computacionalmente mas

eficiente y ambas técnicas proporcionan soluciones similares [30].

MFi‘Il G (FMT)
sujeto a

R(q)Fyr = Tur

0 < Fyr < s,

(2.11)

donde G(Fyr) es la funciéon objetivo que representa mateméaticamente la interaccion del
sistema nervioso central y Ty, son los momentos netos articulares. En este enfoque la
unidad musculo-tendén, modelada como un elemento contractil en serie con el tendéon
[26], es el mas aceptado en la actualidad [31,32]. Asi, la optimizacion es dirigida para

minimizar una funciéon objetivo determinada para un movimiento en analisis.

2.3.1.3. Principales herramientas computacionales para el modelado muscu-

loesquelético

Se analizaron los principales software utilizados por los principales institutos de
investigacion en biomecanica, como por ejemplo Harvard University, National Institute
of Health de Estados Unidos, Rehabilitation Institute of Chicago, Wasserman Gait Lab,
Sinai Hospital, University of Copenhagen, entre otros [33].

Entre los software utilizados por estas instituciones se destacan por sus prestaciones

dos de ellos: SIMM (Software for Interactive Musculoskeletal Modeling) y OpenSim.
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Tabla 2.1: Comparacion entre los principales software de analisis neuro-
musculoesqueléticos: OpenSim y SIMM.

Caracteristicas OpenSim SIMM
Escalamiento completo del modelo

Cinemaética inversa completa
Algoritmo de reducciéon residual
Simulacién de controlador muscular forward dynamics

<

Utilizaciéon de compiladores para simulaciones dindmicas
Analisis extensivos para simulaciones dindmicas

Codigo libre

Visualizacion en tiempo real

L K

Gran numero de herramientas de edicion
Modelos de deformacion 6sea
Calculo de contacto de talon o despegue del pie

L

Caracteristicas generales de SIMM y OpenSim. Dentro de las principales aplica-
ciones, se utilizaron modelos que permiten la estimaciéon de la longitud musculo-tendon,
brazos de momentos y aceleraciones inducidas para marchas normales y patologicas, lo
que demostré gran utilidad de los modelos junto a la dindmica de las simulaciones para

el anélisis de los distintos tipos de marchas existentes [34].

SIMM hace su apariciéon a comienzos de la década de los "90, desarrollado por Scott
Delp y Peter Loan. El mismo permite al usuario crear, modificar y evaluar modelos
de estructuras musculoesqueléticas. Ademas, SIMM no provee asistencia en el procesa-
miento de la excitacion muscular que produce los movimientos coordinados, sumado a
una cantidad limitada de herramientas para el analisis de resultados de las simulaciones
dindmicas. Ademas, SIMM no permite al usuario un acceso completo al codigo fuente,

dificultando la tarea de los investigadores para extender sus capacidades [34].

Por otro lado, OpenSim es una plataforma de codigo abierto capaz de modelar,
simular y analizar sistemas neuromusculares, desarrollada en el ano 2007 por el grupo
liderado por Scott Delp y Frank Anderson [34,35]. Al ser de codigo abierto, permite
al usuario desarrollar modelos, controladores y herramientas, para realizar calculos de
fuerzas articulares, aceleraciones inducidas por musculos, potencias musculares, entre
otras. Ademaés, permite al usuario incluir un conjunto de herramientas para el anéalisis

de modelos, generacion de simulaciones y visualizacion de resultados, a través de una
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interfase grafica simple (34, 35].

A diferencia de SIMM, OpenSim provee simulaciones y controles de capacidades que
complementan al primero. Entre estos controles se encuentra la herramienta Sim Track,
la cual permite generar simulaciones de actividad muscular de movimientos especificos
con resultados rapidos y precisos. Esta herramienta modela los elementos del sistema
musculoesquelético mediante ecuaciones diferenciales que describen las contracciones
dindmicas, geometrias musculares y las dinamicas en los segmentos del cuerpo, carac-
terizadas por un comportamiento dependiente del tiempo en respuesta a la excitacion
neuromuscular [35]. SimTrack realiza este complejo procesamiento en cuatro pasos se-
cuenciales: escalado, cinemdtica y dindmica inversa (IK e ID), un algoritmo de reduccion
residual (RRA) y un algoritmo de control muscular (CMC) [35]. Los mismos son des-
criptos en el apéndice A. Como resumen, en la Tabla 2.1 se describen las principales

caracteristicas que poseen ambos software.

2.3.2. Modelado multiescala en biomecanica computacional (Bio-

mecéanica Integradora)

La biomecénica estudia los procesos biolégicos a nivel subcelular, celular, tisular y
organico. La biomecdnica integradora, integra los conocimientos y métodos comtunmente
utilizados en biomecénica a miltiples escalas para abordar los problemas fundamentales
y clinicos [36]. En general, un enfoque integrador es el enfoque natural para entender la
fisiopatologia humana considerando que muchos aspectos de la funcién tisular y organica
son impulsados o regulados por fuerzas mecanicas. Asi una mayor comprension del papel
que juegan las fuerzas mecanicas en su interaccion con los tejidos, dara lugar a mejoras
racionales en la prevencion de enfermedades, procedimientos quirurgicos y terapias [37].
Este nuevo enfoque disciplinar de investigacion esté orientado por la aplicacién, basan-
dose en los conocimientos basicos en todos los niveles de escala. Como consecuencia,
puede identificar importantes problemas sin resolver en la biomecénica y biofisica, y
proporcionar la ruta para que su solucion pueda traducirse en avances directos en la

medicina clinica [38§].
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Por otro lado, una vision integrada de las bases biomecanicas de una patologia per-
mitird el desarrollo y optimizacién de procedimientos quirtrgicos y protocolos no qui-
rargicos de forma més racional, y apoyara a un mejor diseno tanto de dispositivos im-
plantables como externos. Asimismo, los procedimientos quirargicos podran abordarse
facilmente de forma especifica a cada paciente llevando a resultados mas eficaces, con

menos probabilidades de fracasar, lo que llevara al ahorro de costos de tratamientos [37].

2.3.2.1. Herramientas computacionales para el modelado mediante elemen-

tos finitos en biomecanica

El modelado computacional se esta convirtiendo en una metodologia estandar en
biomecénica, para la interpretacion de los resultados experimentales como un nuevo
enfoque de investigacion. En este sentido, el método de elementos finitos (FE, Finite
Elements) es la técnica numeérica cominmente utilizada para estos propoésitos. Asi, las
investigaciones se basan principalmente en el uso de software comerciales, que ni estan
dirigidos a aplicaciones biologicas ni son suficientemente flexibles para seguir las tltimas
novedades en el area de la biomecénica. Asimismo, la falta de un software a medida se
presenta como un gran obstaculo en la evoluciéon tanto de las investigaciones, como en
la difusion y resultados de los modelos [39].

De esta manera es que surge FeBio [40], un entorno implicito de FE no lineal, di-
senado especificamente para el andlisis biomecanico computacional. Asi el objetivo fue
desarrollar un entorno extensible de modelado de elementos finitos de libre acceso para
el abordaje de problemas de mecanica de solidos, mecénica de fluidos, transporte de
solutos y electrocinética en células biologicas, tejidos y érganos; ademaés, en la actuali-
dad no existen este tipo de herramientas computacionales de uso general en el dominio
publico [39].

Entonces, para comprobar los métodos numéricos y la implementaciéon computacional
del modelado matemaético en FeBio, sus desarrolladores mostraron que brinda correctas
soluciones a un conjunto de problemas de referencia de las cuales se conocen las solucio-
nes analiticas o sus resultados de codigos de FE establecidos en la comunidad cientifica,

como ser ABAQUS y NIKE3D. En particular compararon las soluciones encontradas
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por FeBio con las encontradas por ABAQUS y NIKE3D debido a que estos software son
los mas utilizados en el campo de la biomecanica en enfoques mediante FE. Dentro de

los resultados mas relevantes obtenidos por FeBio, ABAQUS y NIKE3D se observan:

Estiramiento biaxial de una lamina elastica con un agujero circular en el
medio. La fuerza de reaccion nodal total predicha por Febio es idéntica a los resultados
producidos por NIKE3D, aunque existen algunas diferencias con ABAQUS debido a los
diferentes algoritmos utilizados para hacer cumplir la incompresibilidad material. Febio y
NIKE3D utilizan un enfoque lagrangiano aumentado para hacer cumplir la deformacion

isocorica mientras que ABAQUS utiliza un enfoque de multiplicadores de Lagrange [39].

Compresiéon de una placa elastica mediante dos placas sé6lidas con y sin con-
tacto. El desplazamiento lateral de la placa predicho por FeBio es casi idéntico a
los resultados producidos por ABAQUS y NIKE3D y, ademés, los resultados para los
dos tipos de problemas presenté una compresion mas pequena en la linea media en

FeBio [39].

Compresion de un tubo. Aunque existen variaciones en los resultados predichos
por los tres software de FE debido a las diferencias en los materiales elasticos lineales,

en el desplazamiento maximo se obtuvo diferencias < 3 % en las fuerzas predichas [39].

Compresion de una capa de cartilago con una superficie plana rigida e im-
permeable. Las tensiones radiales y tangenciales predichas a través del espesor me-
dio del cartilago son los mismos para FeBio y NIKE3D, pero las tensiones predichas
por ABAQUS son ligeramente mas grande, aunque para este problema las pequenas
diferencias (< 3%) se deben al enfoque lagrangiano aumentado utilizado por Febio y

NIKE3D para hacer cumplir la incompresibilidad del material [39].

Problema de contacto bifasico. Se encontr6 una excelente correlaciéon entre las
predicciones de FeBio y de ABAQUS para tres tipos de modelos y en toda una amplia

gama de propiedades de los materiales investigados [41].
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2.4. Base de Datos

Para el desarrollo de esta tesis se efectuaron los registros del analisis clinico de la
marcha estandar a diferentes grupos de sujetos que se describen detalladamente a conti-
nuacion. Los estudios fueron realizados en el “Laboratorio de Anélisis de la Marcha y el
Movimiento” del Instituto de Investigaciones Neurologicas FLENI, Escobar, Argentina.
Las medidas antropométricas (altura, peso, longitud de las piernas, diametro de rodilla
y distancia entre las espinas ilfacas anteriores superiores (ASIS)) para cada participante
se registraron por un fisioterapeuta experto.

En todos los registros del analisis clinico de la marcha, los datos cineméticos y
cinéticos fueron registrados por un sistema de captura del movimiento Elite 2002 (BTS
Bioengineering, Italia) con 8 camaras (100 Hz) y dos plataformas de fuerzas (Kistler
9281E, Kistler Group, Suiza). Veintidés marcadores retro-reflectivos superficiales fueron
colocados sobre referencias 6seas (como indica el protocolo propuesto por Davis y col.
[43]). Los datos de la actividad eléctrica muscular fueron registrados para los musculos

recto femoral, semimembranoso, gastrocnemius y tibial anterior utilizando el equipo de

Figura 2-14: Las fotografias muestran a un sujeto sano adulto con los marcadores retro-
reflectivos y equipo electromiografico utilizados en el analisis biomecénico de la marcha
en el “Laboratorio de Anélisis de la Marcha y el Movimiento” del Instituto de Investi-
gaciones Neurolégicas FLENI, Escobar, Argentina.
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Figura 2-15: Las fotografias muestran al sujeto sano adulto en la puerta de la sala donde
se aloja el sistema RM Signa HDxt de 1,57 previo a realizarse el estudio en el “Servicio
de Resonancia Magnética” del Instituto de Investigaciones Neurologicas FLENI, Buenos
Aires, Argentina.

electromiografia superficial Teleemg (BTS Bioengineering, Italia) con una frecuencia de
muestreo de fm = 2000 Hz [44].

Asimismo, se efectud el registro de imagenes biomédicas, mediante resonancia mag-
nética, de un sujeto sano. El estudio de resonancia magnética fue realizado en el “Servicio
de Resonancia Magnética” del Instituto de Investigaciones Neurologicas FLENI, Buenos
Aires, Argentina. El mismo se realiz6 mediante el sistema RM Signa HDxt de 1,5 T' (GE
Healthcare, Reino Unido).

En todos los casos el protocolo de toma de datos se explico a todos los sujetos y
un formulario de consentimiento fue firmado por ellos o sus tutores. Ademas, todos los

estudios propuestos fueron revisados y aprobados por el comité de ética e investigacion

del Hospital FLENI.

2.4.1. Sujetos sin patologias de la Marcha

Con el fin de obtener una muestra de datos fiable para una amplia gama de condicio-

nes de la marcha, dos grupos de sujetos participaron en los estudios involucrados en esta
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Tabla 2.2: Caracteristicas de los participantes sin patologias y velocidades de marcha.

Sujeto Género Edad Masa Long. Velocidad Lenta Velocidad Libre Velocidad Répi-
(m/s) (m/s) da (m/s)
(anos) (Kg) Pierna (adimensional)®  (adimensional)*  (adimensional)?
(m)
Ninos
1 F 11 40 0.79 - 1.32 (0.47) -
2 M 14 53 0.89 - 0.98 (0.33) -
3 F 7 22 0.65 - 1.45 (0.57) -
4 F 8 38 0.69 - 1.34 (0.51) -
5 F 9 30 0.72 - 1.02 (0.39) -
Media - 9.80 36.60 0.75 - 1.27 (0.48) -
SD - 277 11.61 0.09 - 0.19 (0.09) -
Adultos
1 M 28 78 0.95 1.04 (0.34) 1.27 (0.42) 1.55 (0.51)
2 M 42 79 0.95 1.08 (0.35) 1.11 (0.36) 1.80 (0.59)
3 M 29 75 0.94 0.93 (0.30) 1.37 (0.45) 1.44 (0.47)
4 M 27 64 0.86 0.93 (0.32) 1.08 (0.37) 1.15 (0.39)
5 F 30 63 0.81 0.92 (0.33) 1.12 (0.40) 1.55 (0.55)
6 M 29 83 1.00 1.01 (0.32) 0.99 (0.32) 1.03 (0.33)
7 F 23 68 0.92 0.58 (0.19) 1.09 (0.36) 1.24 (0.41)
8 M 27 7 0.91 0.94 (0.31) 1.06 (0.36) 1.34 (0.45)
Media - 29.37 73.37 0.92 0.93 (0.31) 1.14 (0.38) 1.39 (0.46)
SD - 553 7.42 0.06 0.15 (0.05) 0.12 (0.04) 0.25 (0.08)

# Velocidad reportada en m/s y de manera adimensional (normalizadas por \/¢Lpicrna) [42].

tesis (Tabla 2.2). El primer grupo incluy6 a cinco nifios (edad 7 — 14 anos, 1,24 — 1,67 m
de altura y 22 — 53 K¢ de masa) que desarrollaron la marcha a una velocidad confor-
table auto-seleccionada. Por razones operativas, este grupo sélo pudo registrarse una
vez. El segundo grupo estuvo formado por ocho sujetos adultos (edad 23 — 42 afios,
1,61 — 1,83 m de altura y 63 — 83 Kg de masa) que desarrollaron la marcha en tres
condiciones de velocidad auto-seleccionadas (confortable o libre, lenta y rapida). Luego
de varios intentos de practica, se recogieron seis ensayos exitosos para cada condicion
de velocidad. Esto dio lugar a un total de cuarenta y ocho registros por cada condicion

de velocidad en adultos y diez registros en ninos.

2.4.2. Sujetos con patologias de la Marcha: Paralisis Cerebral

Para el analisis de sujetos con patologias de la marcha se incluyé un grupo de 10

pacientes ambulatorios con CP que desarrollan la marcha sin ningtn soporte mecanico
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Tabla 2.3: Descripcién de los participantes y caracteristicas funcionales generales de los patrones de
marcha de los pacientes con parélisis cerebral.

Pac. Género Edad Masa Long. de Velocidad (m/s)  Cadencia Fasede ~ GMFCS GDI
(anos) (Kg) pierna (m) (adimensional)® (pasos/min) apoyo (%) (Der/1zq)
1 F 23 52 0.77 0.89 (0.324) 110 64 II 75.39/71.46
2 M 13 46 0.83 1.39 (0.487) 124 60 II 72.85/68.10
3 M 8 28 0.64 0.64 (0.256) 107 59 II 64.21/69.04
4 M 14 34 0.81 1.17 (0.415) 134 60 II 68.80/68.98
5 F 11 40 0.74 0.57 (0.212) 103 64 II1 62.12/67.61
6 M 12 41 0.77 0.99 (0.360) 121 62 II 60.45/62.78
7 F 14 42 0.80 1.17 (0.418) 130 56 I 71.99/78.79
8 M 19 79 0.99 1.06 (0.340) 110 60 I 66.39/72.51
9 M 8 25 0.62 1.15 (0.467) 136 58 II 71.27/71.54
10 F 12 36 0.81 0.69 (0.245) 106 65 1I 67.45/71.55
Media - 134 42.3 0.778 0.972 (0.352) 118.1 60.8 - 68.09/70.23
SD - 4.6 0.103 0.103 0.269 (0.095) 12.4 2.9 - 4.88/4.13

2 Velocidad reportada en m/s y de manera adimensional (normalizadas por +/¢Lpierna) [42]-

(8 — 23 anos de edad, 1,50 —1,94 m de altura 'y 49— 105 K¢ de masa). Dentro del criterio
de inclusion utilizado se consider6 los niveles I, IT o III del sistema de clasificacion de
la funcion motora gruesa (GMFCS, Gross Motor Function Classification System) [45],
no tener cirugia ortopédica o tratamiento con toxina botulinica en los tltimos 6 meses,
tener un diagnostico de diplejia espastica simétrica y presentar una marcha agazapada
(ver Tabla 2.3). Se utiliz6 el indice de desviacion de la marcha (GDI, Gait Deviation
Index) [46] para evaluar de manera global la marcha patologica y su simetria entre

ambos miembros inferiores.

2.4.3. Imagenes Biomédicas: Resonancia Magnética

Para el analisis biomecanico multiescala planteado en esta tesis se utilizaron todos
los datos de un individuo sin patologias de la marcha de 29 anos de edad, 75 Kg de
masa y 1,79 m de altura. El estudio de resonancia magnética nuclear brindé un tnico
“conjunto” de imagenes biomédicas desde la quinta vertebra lumbar hasta la punta del pie
con las siguientes caracteristicas: secuencia COR SE T1, TR = 860 ms, TE = 10,86 ms,
Matriz = 512 x 512, Tickness = 2 mm y PizelSpacing = 0,9375 x 0,9375 mm.
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Capitulo 3

Evaluacion y estudio de sensibilidad de
dos funciones objetivo bajo un enfoque
de valoraciéon del gasto energético

muscular

Los datos de la marcha en combinacién con las técnicas de dindmica inversa y optimizacion estatica,
se han utilizado durante méas de treinta afos en aplicaciones que buscan estimar las fuerzas musculares
del miembro inferior. Sin embargo, un punto importante de estos métodos es la necesidad de utilizar
una funcién objetivo o funcioén de costo para obtener las fuerzas musculares durante el movimiento. Asi,
la seleccion de una funcion de costo robusta es crucial para encontrar una mejora en el desempeno de
los modelos musculoesqueléticos. Uno de los criterios de optimizacion més utilizados es la “funcién de
costo de tension” (CFy) propuesta por Crowninshield y Brand la cual minimiza la fatiga muscular, pero
que Prilutsky demostré que minimizar esta funcién objetivo conduce a disminuir el gasto de energia
metabolica muscular. Més recientemente, Praagman y col. propusieron una “funcién de costo relacionado
con la energia muscular” (C'Fy), pero solo validaron su desempefio en condiciones isométricas. Asi, los
objetivos de este estudio fueron evaluar el desempeno de C'F; y C'F5 en predicciones del comportamiento
de la energia muscular cuando se la compara con los dos modelos empiricos morfolégicos; analizar la
sensibilidad de ambas funciones objetivo bajo cambios en los parametros de la morfologia muscular;
y finalmente, evaluar el comportamiento del gasto energético muscular bajo diferentes condiciones de
velocidades de marcha y edades de los participantes.

De esta manera, C'F} ha demostrado ser mas sensible a los cambios en los parametros morfologico
musculares que C'Fy. Ademas, se observa que dependiendo de la actividad y la condicion de movimiento
en analisis una funcién como C'F; puede dar una buena estimaciéon del gasto de energia muscular de
sujetos que desarrollen una marcha a velocidad cémoda auto-seleccionada, pero si se analizan activida-
des mas complejas, como caminar en diferentes condiciones de velocidad de marcha y diferentes grupos
etarios, se observa que una representacién mas realista de la tasa de energia metaboélica muscular dentro
del modelado musculoesquelético, como es CF5, brindara mejores resultados. Por tltimo, se observa
una importante disminucién del consumo de energia muscular en la fase de apoyo en los nifios que
caminan en la velocidad comoda auto-seleccionada en contraste con los adultos en las mismas condi-
ciones. Esta disminucién se debe a que los nifios desarrollan la marcha con menores fuerzas musculares
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que los sujetos adultos, debiéndose principalmente a tener un menor peso corporal. Sin embargo no se
encuentran estas diferencias en la tasa de consumo de energia muscular de ambos grupos en la fase de
balanceo, principalmente porque en esta fase el objetivo principal de la actividad muscular es seguir el
movimiento de progresion de la extremidad inferior sin tener que soportar el peso del cuerpo.

3.1. Introduccion

Uno de los principales objetivos en muchos laboratorios de investigacion, asi como
también en aplicaciones médicas y de ingenieria, es el desarrollo de simulaciones me-
canicas y dindmicas realistas del sistema neuro-musculoesquelético. La salida de estos
procesos depende en gran medida de la adecuada representacion de las propiedades de
generacion de las fuerzas musculares, las caracteristicas anatomicas del sistema esque-
lético y del sistema de control neuronal. En particular, las estimaciones de las fuerzas
musculares mediante el modelado musculoesquelético, usualmente requieren la resolu-
cion de problemas de optimizaciéon independientemente de si estos utilizan un enfoque
de dindmica inversa o directa [20]. Asimismo, la optimizacion estética ha probado ser
de mayor utilidad en problemas tales como el analisis de la marcha por ser mas eficiente
computacionalmente que la optimizaciéon dindmica, al no requerir multiples integraciones
y proveer similares resultados [30,47].

Muchos movimientos desarrollados por el sistema musculoesquelético han sido el ob-
jeto de estudio de muchas investigaciones, sin embargo, el analisis de la marcha sobresale
a los demés debido a la importancia que ha demostrado este anélisis en personas con
y sin patologias motrices. Asi, los datos de la marcha en combinacién con las técnicas
de dindmica inversa y optimizacion estatica se han utilizado durante mas de treinta
anos, comunmente aplicados para estimar las fuerzas musculares de los miembros infe-
riores [20]. En este enfoque un modelado del tejido muscular de tipo Hill a menudo se
utiliza en modelos musculoesqueléticos debido a su simplicidad, la disponibilidad de da-
tos sobre los pocos parametros que necesita, y brinda predicciones relativamente precisas
de la fuerza muscular [26].

Sin embargo, un punto critico en estos métodos es la necesidad de utilizar una funcion

objetivo o funcién de costo para obtener las fuerzas musculares durante el movimiento.
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Esta funcién en particular desempena un papel importante, ya que representa el funcio-
namiento fisiologico desconocido que pudiera ser utilizado por el sistema nervioso central
para generar los patrones de activacion muscular [48-52|. Desde los comienzos del mode-
lado musculoesquelético se han propuesto una gran variedad de funciones objetivo a fin
de encontrar las fuerzas musculares. Especialmente para las actividades sub-méximas
como caminar, a menudo se supone que los movimientos se realizan con el objetivo de
minimizar el consumo de energia muscular [53].

Uno de los criterios de optimizacion mas utilizados es la “funciéon de costo de ten-
sion” propuesta por Crowninshield y Brand (1981) [54], la cual representa la suma de las
tensiones musculares elevadas a alguna potencia p. Donde p deriva de la relacion expe-
rimental entre una tensiéon muscular y el tiempo que los musculos humanos mantienen
esta condicion constante (en promedio p = 3) [53,54]. Como fue presentado por Prilutsky
(2002) |55,56], minimizar esta funcién objetivo también conduce a disminuir el gasto de
energia metabolica muscular. Mas recientemente, Praagman y col. (2006) [57| propu-
sieron una “funciéon de costo relacionada con la energia” representando los dos grandes
procesos de consumo de energia en el tejido muscular. Sin embargo, s6lo validaron su
desempeno en condiciones isométricas.

Por otro lado, Umberger y col. (2003) [58| y Bhargava y col. (2004) [59] utilizaron
la primera ley de la termodinamica para desarrollar dos modelos empiricos del consumo
energético muscular para representar el comportamiento energético muscular completo.

Entonces, las preguntas que impulsan el trabajo de este capitulo son:

1. La “funcién de costo de tension” propuesta por Crowninshield y Brand (1981),
ipodra predecir el comportamiento energético muscular en la marcha como fue

propuesto por Prilutsky (2002)?

2. La “funcion de costo relacionada con la energia” propuesta por Praagman y col.
(2006), ;podra predecir el comportamiento energético muscular ante diferentes
condiciones de velocidad de marcha, de la misma manera que se demostré en

condiciones isométricas?

3. El uso de funciones objetivo en el modelado musculoesquelético genérico comiin-
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mente requiere el uso de pardmetros de la morfologia muscular que no son espe-
cificos del sujeto en estudio. Entonces, ;qué tan sensibles son estas funciones de

costo ante variaciones de los parametros morfolégicos musculares?

4. Como el consumo de energia muscular y las funciones musculares en general son
parametros sensibles a cambios en diferentes condiciones de marcha, como la ve-
locidad [60, 61], jcuél sera el comportamiento de la tasa metabdlica de energia
muscular a través del ciclo de marcha en personas con diferentes velocidades de

marcha y rango etario?.

Todas las preguntas enumeradas arriba seran analizadas, evaluadas y contestadas a

lo largo del presente capitulo.

3.2. Método

3.2.1. Participantes

En el anélisis propuesto en este capitulo se incluyeron a dos grupos de sujetos,
los cuales fueron descriptos en la Tabla 2.2 de la seccion 2.4.1 del capitulo 2. Ambos
grupos fueron examinados por el equipo del “Laboratorio de Analisis de la Marcha y el
Movimiento” del Instituto de rehabilitacion Neurologica FLENI (Escobar, Argentina) y
mostraron patrones normales de la marcha.

De esta manera, el primer grupo incluy6 a cinco ninos (edad 7 — 14 anos, 1,24 —
1,67 m de altura y 22 — 53 K¢ de masa) que desarrollaron la marcha a una velocidad
confortable auto-seleccionada. Por razones operativas, este grupo sélo pudo registrarse
una vez. El segundo grupo estuvo formado por ocho sujetos adultos (edad 23 — 42 anos,
1,61 — 1,83 m de altura y 63 — 83 Kg de masa) que desarrollaron la marcha en tres
condiciones de velocidad auto-seleccionadas (confortable o libre, lenta y rapida). Luego
de varios intentos de practica, se recogieron seis ensayos exitosos para cada condicion
de velocidad. Esto dio lugar a un total de cuarenta y ocho registros por cada condicion

de velocidad en adultos y diez registros en ninos.
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3.2.2. Modelo Musculoesquelético

Se utilizé el modelo musculoesquelético propuesto por Delp y col. (1990) 62|, dis-
ponible en OpenSim, con 23 grados de libertad y 92 actuadores misculo-tendén que
representan a 76 misculos de los miembros inferiores y el torso. Los grados de liber-
tad de este modelo corresponden a tres traslaciones y tres rotaciones en la pelvis; tres
articulaciones tipo rétula esférica, una localizada en la tercera vertebra lumbar repre-
sentando la interaccién entre la pelvis y el tronco y dos que representan cada una de
las articulaciones de la cadera; articulacién con traslacion y rotacion en cada rodilla; y
una articulacion cilindrica en cada tobillo del modelo [34,63]. El modelo fue escalado de

acuerdo a la medidas antropométricas de cada sujeto.

En este trabajo se utilizaron técnicas de cineméatica y dindmica inversa para el calculo
de los angulos y momentos netos articulares a partir de los datos experimentales de
las trayectorias de los marcadores y las fuerzas de reaccion del suelo. El algoritmo de
reduccion de residuos (RRA, residual reduction algorithm) fue utilizado para la reduccion
de residuos en la pelvis. RRA fue propuesto para minimizar los efectos de modelado y
errores de procesamiento de datos de marcadores que se agregan y llevan a grandes
fuerzas no fisicas llamadas residuos. Especialmente, este algoritmo varia el centro de
masa del torso de un modelo especifico del sujeto en estudio y ajusta la cinematica
del modelo desde las estimaciones obtenidas por la cinemética inversa para que sea
dindmicamente consistente con los datos de las fuerzas de reaccion del piso registradas

por las plataformas de fuerzas.

Para las estimaciones de las fuerzas musculares desde los datos cinematicos y el mo-
delo ajustado obtenido desde RRA, se utiliz6 el algoritmo de control muscular compu-
tarizado (CMC, computed muscle control) [64]. CMC utiliza el enfoque de optimizacion
estatica junto con un control anticipatorio y con retroalimentaciéon para guiar las tra-
yectorias cinematicas del modelo musculoesquelético hacia el conjunto de cineméticas

deseadas. En particular, el criterio de optimizacion utilizado por este algoritmo (3.1) es
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la suma de las activaciones musculares al cuadrado [30,52]:

J=3 (ant) (3.1)

donde a,,(t) es la activacion muscular del misculo m. Una vez que CMC finalizo su eje-
cucion, se compararon los patrones de activacion muscular estimados por el algoritmo
con los patrones de EMG registrados. Ademas se utilizaron dos pruebas para encontrar la
tasa metabolica muscular individual a lo largo de todo el ciclo de la marcha. Estas prue-
bas representan las estimaciones propuestas por Umberger y col. (2003) [58] y Bhargava
y col. (2004) |59] respectivamente. Todos los pasos de las simulaciones musculoesque-
léticas fueron implementadas de acuerdo a las “buenas précticas para la verificacion y

validacion de los modelo musculoesqueléticos” propuestas por Hicks y col. [65].

Finalmente, las relaciones del tejido muscular fuerza-longitud (3.2) y fuerza-velocidad
(3.3) propuestas por Rosen y col. (1999) [66] fueron incluidas para tener una descripcion

completa de la dinamica muscular.

mi 105
[
fl(lml) = eXp —0,5 ZOT 5 (32)
0,1433
fo(Vm;) ’ (3.3)

~ 0,1074 + exp (— 1,409 sinh(3,27 + 1,6))

Un parametro muscular involucrado en (3.2) y (3.3) es la longitud 6ptima muscular;
de esta manera se asumié que cuando se camina a una velocidad de marcha confortable,
los miisculos trabajan cerca de la condicion de longitud 6ptima y entonces esta longitud
se puede estimar mediante (3.4).
lO

m

.= median(l,,, ), (3.4)

Ademés, la velocidad del elemento contréactil normalizada (7)) puede ser expresada como:
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Um

Y
max
Um

0= (3.5)

donde v, y v de (3.5) son la velocidad de acortamiento y la maxima velocidad de

max

acortamiento del elemento contractil respectivamente. La velocidad maxima (v)"

) es

2,5 s veces la longitud 6ptima del musculo [28].

3.2.3. Funciones Objetivo

El estudio estuvo focalizado en dos funciones objetivo las cuales requieren parame-
tros que estan disponibles para el tejido muscular humano y pueden ser utilizadas con
cualquier modelo musculoesquelético que emplee dinamica inversa. La primer funcion
analizada fue la “funcién de costos de tension” propuesta por Crowninshield y Brand

(1981) [54], (3.6):

E,. P
Ch, = (m) , p=3; (3.6)

donde F,,, vy PCSA,; representan la fuerza y el area de secciéon transversal fisiologica

(PCSA, physiological cross section area) del i-ésimo musculo respectivamente.

La segunda funcién considerada en este analisis fue la “funcion de costos relacionada
con la energia” propuesta por Praagman y col. [57], la cual representa el desprendimiento
de puentes cruzados (Ey,) y la reentrada de calcio (F,,). Como F; (3.7) esta relacio-
nada a la distribucién de los puentes cruzados contiguos relativos a la longitud de los
puentes cruzados, entonces, pueden ser escalados con la longitud de la fibra muscular
(I;m,) debido a que cuando una misma fuerza muscular contiene fibras musculares méas

largas, contendra mayor cantidad de sarcoémeros en serie.

Ej, ~ ln,F,s (3.7)

La re-entrada de calcio en el reticulo sarcoplasmatico mediante bombas activas de

calcio (3.8) es el segundo proceso de consumo de energia y es descripto como la relacion
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entre el volumen (V') y el estado activo (a(t)) del musculo.

Ea» ~ ‘/Z i l) =— !
¢ “ ( ) 1% PCSAzUmamfl(lml)fv(Umz)

(3.8)

donde m es la masa del i-ésimo musculo, p es la densidad del tejido muscular, o,,4, €s la
méaxima tension en una fibra muscular, f;(l,,,) es la funcién normalizada fuerza-longitud
muscular (3.2) y f,(vy,,) es la funcién normalizada fuerza-velocidad muscular (3.3). A
diferencia de las suposiciones de Praagman y col. (2006) |57 que fijaron f,(v,,,) = 1 por
considerar en su estudio condiciones isométricas, se estudié la relacion fuerza-velocidad
dada por (3.3). Utilizando una aproximacion polinémica y asumiendo que los términos
de orden ctbico y superiores pueden ser despreciados, la expresion final de C'Fj, esta

dada por la ecuacion (3.9).

F,
PCSAzUmamfl (lml).fv (Umz)

CFQi = lmlle + m;cy < +

(3.9)

Fn. 2
“ (PCSAiUmamfl(lmi)fv(Umi)) >,

donde ¢; y ¢ toman los valores de 100 y 4 respectivamente, de manera tal que las

contribuciones del término lineal y no-lineal sean igual al 50 % de activacion [67].

3.2.4. Modelos de consumo de energia muscular

Para describir el consumo de energia muscular individual fueron utilizados dos en-
foques. Los enfoques de Umberger y col. (2003) 58] y de Bhargava y col. (2004) [59] se
basan en la primera ley de la termodinamica para encontrar dos modelos empiricos del
consumo de energia muscular donde la tasa de consumo de energia total (3.10), expre-

sadas en Watts por kilogramo de tejido muscular, es igual a la tasa de calor liberado

(H) mas la tasa de trabajo (W).

E=H+W. (3.10)
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De esta manera, en el estudio de Umberger y col (2003) [58] se propone E como la suma
de cuatro términos:

E = ha+ hy + hs + o, (3.11)

donde h, es la tasa de calor de activacion, hy, es la tasa de calor de mantenimiento, hg
es la tasa de calor de acortamiento y weop es la tasa de trabajo mecénico del elemento
contractil. Por otro lado, en el estudio de Bhargava y col. [59] E es representado como

la suma de cinco términos de esta manera:
E:hA+hM+hs+hB+wCE, (3.12)

donde (3.12) incluye un término hp que representa la tasa metabolica en estado basal

en comparacion con (3.11).

3.2.5. Analisis de Sensibilidad

En este capitulo se ha propuesto un estudio de sensibilidad para evaluar el efecto en
variaciones de las propiedades musculares asumidas y estimadas incluidas en las funcio-
nes objetivo, (3.6) y (3.9). Los paramtros asumidos fueron las masas musculares, PC'SA,

la maxima tension en fibra muscular (0,,,,) v la méxima velocidad de acortamiento del

max

maz) E] parametro estimado fue la longitud 6ptima muscular 2,.

elemento contractil (v

Si bien, las fuerzas musculares a lo largo del ciclo de la marcha son una estimacion del
modelado musculoesquelético y a su vez influyen en el comportamiento de cada funcion
de costo (como asi también en las estimaciones de los modelos empiricos del consumo
energético muscular). Para lograr una evaluacion objetiva e independiente de cada una
de las estimaciones que se buscan estudiar en este capitulo (funciones de costo y modelos
empiricos), se utilizo el algoritmo CMC que tiene como criterio de optimizacion la suma
de las activaciones musculares al cuadrado (ver seccion 3.2.2; ecuacion 3.1) el cual no
depende de ninguno de los pardmetros musculares nombrados anteriormente en esta
seccién. Ademas de esto, este algoritmo logra una prediccion de las fuerzas musculares

de manera independiente de los criterios de optimizaciéon que se quieren evaluar en
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este capitulo, evitando sesgar los resultados tanto de las funciones objetivo como de las

estimaciones del consumo de energia muscular mediante modelos empiricos.

Por otro lado, un gran rango de valores de la tensién maxima muscular se encuentran
reportados en la literatura, asi en este capitulo se asumi6 un valor de 45N/cm? como
linea de base. El valor de base de la longitud 6ptima de cada musculo (3.4) fue estimada
en la velocidad de marcha confortable auto-seleccionada de cada participante. Para
todos los parametros morfologicos del modelado musculoesquelético (como valores de
base para las masas musculares y el PC'SA) se utilizaron los reportados por Horsman
y col. (2007). Estos pertenecen a un tnico espécimen cadavérico (edad 77 anos, 105 Kg
de masa y 1,74 m de altura), evitando asi mezclar las bases de datos anatémicos con
la posibilidad de introducir un error por esto. De esta manera, para estimar los valores
morfolégicos musculares de base para cada sujeto involucrado en este estudio (tanto
adultos como ninos), los parametros de Horsman y col. (2007) fueron escalados a cada

sujeto como se muestra en la ecuaciones (3.13) y (3.14).

M sujeto
Masa muscular syjetro = Masa muscular ( 058 suget ) ) (3.13)
MasaHorsmcm y col.
Alt suieto M sujeto
PCSAuyjers = PCSA U7 ouget 050 sujet , (3.14)
AlturaHorsman y col. MasaHorsmcm y col.

donde Masa muscular y PC'SA son la masa muscular y el area de seccion transversal fi-
siolégica reportadas por Horsman y col. (2007), M asaporsman y col. ¥ ARUT G Horsman y col.
son la masa y altura del espécimen cadavérico del trabajo de Horsman y col. (2007), y

Masagsyjetro y Alturagyjero son la masa y altura del sujeto en estudio.

Finalmente, se realizé un anélisis de sensibilidad variando cada parametro analizado
desde 1,5 a 0,5 de su linea de base con un incremento de 0,1. El anélisis de sensibilidad
del presente capitulo fue realizado mediante la evaluacion de las funciones de costo
presentadas en la seccion 3.2.3 cuando solo se cambia un parametro (la masa muscular,
PCSA, Omaq, v y 17, ), manteniendo fijos los restantes parametros involucrados en

las funciones.
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3.2.6. Analisis de los datos

Se utilizo el software MatLab® para el procesamiento de todos los resultados. Se
compararon los consumos energéticos musculares estimados ya sea por las funciones de
costo (ecuaciones 3.6 y 3.9) o por los modelos fenomenolégicos derivados desde principios
de la termodindmica en sistemas biologicos (ecuaciones 3.11 y 3.12). Las desviaciones
entre dos estimaciones (s;(t)) fueron cuantificadas mediante la raiz cuadrada del error
cuadratico promediado en el tiempo, normalizado con respecto a la media de la amplitud

pico a pico (3.15).

VEST (1) — sa(0))?

3> (méxoeyor (i) — ming<per 55(7))

RMS,e; = x 100 %. (3.15)

Asimismo, el coeficiente de multiple correlacion [68] fue utilizado para evaluar las

similitudes de forma de dos estimaciones (3.16).

. Zi\il Zjvzl Zf:o(yijt - ?t)z/T(MN - 1)
Zi]\il Zjvﬂ Zf:o(yijt - ?)2/(MNT - 1) .

CMC = |1 (3.16)
donde T es el niimero de muestras, NV el nimero de registros del analisis de la marcha
de cada sujeto y M = 2, el nimero de métodos comparados. En la expresion (3.16), el
numerador representa la relacion de la varianza alrededor de la media a un tiempo pun-
tual ¢ sobre los dos métodos comparados. De manera similar, el denominador representa

la variabilidad total alrededor del gran promedio de ambos métodos.

3.3. Resultados

Antes de analizar los resultados de las simulaciones musculoesqueléticas a través
de OpenSim de cada participante se compararon las activaciones musculares obtenidas
mediante CMC (ver ecuacion 3.1) con la envolvente de las senales de EMG registradas
en cada registro de la marcha de cada sujeto, observando que las mismas responden

cualitativamente similares mostrando zonas idénticas de activacion como se puede ver
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Figura 3-1: Media de las activaciones musculares simuladas (lineas negras) y media de
las senales de EMG experimentales (lineas azules) de los cuatro miusculos que poseen
registros de EMG a través del ciclo de marcha para ninos que caminan a una veloci-
dad confortable (o libre) auto-seleccionada y adultos que caminan a tres velocidades
auto-seleccionadas (lenta, libre y rapida). Las areas sombreadas representan el desvio
estandar. La senales experimentales de EMG estan rectificadas y filtradas a 6 Hz con
un filtro pasa bajos bidireccional. Todas las sefiales fueron normalizadas con respecto a
su pico Maximo.

en la Figura 3-1. Todas las senales de activaciéon muscular como las envolventes del EMG
fueron normalizadas con respecto al maximo de cada una.

Si bien las simulaciones realizadas en OpenSim incluyen un conjunto completo de
los musculos de las extremidades inferiores, como se describe en la seccion 3.2.2, para el
anélisis de los resultados de aqui en adelante se tendrén en cuenta sélo el comportamiento
de gluteo mayor (GM), gliteo medio (Gm), isquiosurales (Ham) compuestos por el
biceps femoral, semimembranoso y semitendinoso, vastos (Vas) compuesto por el vasto
medial, interno y lateral, recto femoral (RF), gastrocnemio (Gas) compuesto por el

gastrocnemio media y lateral, sdleo (Sol) y tibial anterior (TA) considerando que son los
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Tabla 3.1: Coeficiente de multiple correlacion (CMC') y error cuadratico medio relativo
(RMS,¢;) de la relacion entre los dos modelos empiricos utilizados para estimar la tasa
de energia muscular propuestos por Bhargava y col. (2004)y Umberger y col. (2003)
respectivamente. Los cuadros grises muestran los valores maximos y minimos para cada
uno de los grupos de sujetos analizados.

Musculo Ninos Lenta Libre Rapida
RMS,e1(%) CMC  RMSrei(%) CMC ~ RMS,e)(%) CMC  RMSrei(%) CMC

Glateo Mayor 18.31 0.50 13.61 0.49 11.48 0.66 11.37 0.69
Glateo Medio 32.54 0.24 23.61 0.33 22.75 0.33 24.00 0.37
Isquiosurales 10.72 0.33 11.90 0.58 11.53 0.61 11.83 0.66
Recto Femoral 9.97 0.74 9.60 0.64 9.56 0.65 10.41 0.62
Vastos 21.93 0.44 22.70 0.38 20.61 0.46 20.67 0.53
Gastrocnemio 13.98 0.20 12.65 0.67 12.63 0.68 12.91 0.69
Soleo 4.83 0.67 2.51 0.89 2.26 0.86 2.16 0.89
Tibial Anterior 13.04 0.37 14.20 0.41 12.50 0.46 13.68 0.48
Mediana 13.51 0.41 13.13 0.54 12.02 0.63 12.37 0.64

grupos musculares mas importantes en las aceleraciones verticales y hacia adelante-atrés

durante la marcha [69].

Primeramente se analiza el comportamiento de ambos métodos empiricos utilizados
para la estimacion de la tasa energética muscular. De esta manera, en la Tabla 3.1 se
presenta la medida de las similitudes morfologicas que presentan las estimaciones reali-
zadas por ambos métodos mediante el RMS relativo (3.15) y el coeficiente de multiple
correlacion (3.16). En general se observa que ambos métodos muestran sus mayores
diferencias en el grupo de nifios con un error relativo alrededor del 13,51 % y una corre-
lacion por arriba de 0,4. Para el grupo de adultos, se observa un error relativo promedio
de 12,5 %; y una mejor correlacion, por encima de 0,54. En la Tabla 3.2 se presentan
las desviaciones y similitudes morfologicas de las dos funciones de costo cuando se las
compara con el modelo fenomenologico empirico para la estimacion de la tasa energética
muscular propuesto por Bhargava y col. (2004) [59]. El comportamiento de las funciones
objetivo en predicciones de la tasa energética muscular a lo largo del ciclo de la marcha
se muestra similar que el modelo empirico cuando se analizan los RMS relativos de los
dos grupos de individuos. En particular, se encontré un incremento en el grupo de ninos
del 2,3% v 0,48 % en la funcion de costo de Praagman y col. (2006) [57] y la de Crow-
ninshield and Brand (1981) |54] respectivamente. Sin embargo, el enfoque de la funcion

de costo de Praagman y col (2006) presenta una similitud morfolégica con el método de
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Tabla 3.2: Coeficiente de miltiple correlacion (CMC') y error cuadratico medio relativo
(RMS,.) para la evaluacion de cada funcion de costo (CF; y CF;) con el modelo
empirico propuesto por Bhargava y col. (2004) para estimar la tasa de energia muscular.
Los cuadros grises muestran los valores maximos y minimos para cada uno de los grupos
de sujetos analizados.

(a) Praagman y col. vs. Bhargava y col.

Misculo Ninos Lenta Libre Rapida
RMS,e(%) CMC  RMSrei(%) CMC  RMS,ei(%) CMC  RMSyrei(%) CMC

Glateo Mayor 15.50 0.42 7.86 0.46 7.19 0.71 7.11 0.79
Glateo Medio 31.06 0.43 22.93 0.27 19.86 0.34 20.04 0.32
Isquiosurales 11.82 0.30 10.97 0.56 10.43 0.62 10.62 0.64
Recto Femoral 13.61 0.38 10.91 0.33 10.48 0.48 11.47 0.37
Vastos 16.27 0.17 12.09 0.36 10.12 0.59 9.16 0.70
Gastrocnemio 21.47 0.30 14.30 0.51 13.80 0.59 12.43 0.63
Soleo 11.41 0.67 7.30 0.80 7.45 0.81 8.37 0.81
Tibial Anterior 24.11 0.66 18.81 0.14 16.21 0.23 16.29 0.29
Mediana 15.88 0.40 11.53 0.41 10.45 0.60 11.04 0.64

(b) Crowninshield y Brand vs. Bhargava y col.

Musculo Ninos Lenta Libre Rapida
RMS,e(%) CMC  RMSrei(%) CMC  RMS,ei(%) CMC  RMSyrei(%) CMC

Glateo Mayor 14.14 0.13 8.44 0.37 7.58 0.60 6.91 0.76
Glateo Medio 19.63 0.37 14.77 0.08 12.85 0.27 12.23 0.34
Isquiosurales 10.50 0.12 12.94 0.48 11.28 0.49 12.31 0.54
Recto Femoral 11.54 0.07 11.33 0.16 10.11 0.26 11.86 0.09
Vastos 12.71 0.03 15.68 0.39 14.60 0.49 13.11 0.57
Gastrocnemio 18.83 0.26 14.84 0.37 13.75 0.43 13.81 0.45
Soleo 13.96 0.64 9.72 0.62 9.47 0.63 9.67 0.66
Tibial Anterior 20.23 0.46 21.61 0.17 19.36 0.09 19.56 0.13
Mediana 14.05 0.20 13.85 0.37 12.06 0.46 12.27 0.50

Bhargava y col. (2004) tal como la encontrada entre los dos métodos fenomenolégicos
empiricos, ver Tablas 3.1 y 3.2a. Por otro lado hechos similares no se encontraron en la
funcion de costo de Crowninshield and Brand (1981), que en ningin caso muestra una
buena correlacion (si se compara con la funciéon de costo de Praagman y col (2006)) con

el modelo empirico de Bhargava y col. (2004), como se ve en la Tabla 3.2b.

En la Tabla 3.3 se presentan las desviaciones y similitudes morfolégicas de las dos
funciones de costo cuando se las compara con el modelo fenomenolégico empirico para
la estimacion de la tasa energética muscular propuesto por Umberger y col. (2003) [58].
La estimacion de la tasa energética muscular propuesta por Praagman y col. (20006)

mostré un comportamiento similar, tanto en el RMS relativo como en la morfologia,
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Tabla 3.3: Coeficiente de multiple correlacion (CMC') y error cuadratico medio relativo
(RMS,.) para la evaluacion de cada funcion de costo (CF; y CF;) con el modelo
empirico propuesto por Umberger y col. (2003) para estimar la tasa de energia muscular.
Los cuadros grises muestran los valores maximos y minimos para cada una de los grupos
de sujetos analizados.

(a) Praagman y col. vs. Umberger y col.

Musculo Ninos Lenta Libre Rapida
RMS,e(%) CMC  RMSrei(%) CMC  RMS,ei(%) CMC  RMSyrei(%) CMC

Glateo Mayor 8.58 0.69 11.53 0.50 9.54 0.71 8.89 0.77
Glateo Medio 17.01 0.33 8.59 0.55 8.42 0.59 8.84 0.58
Isquiosurales 9.73 0.48 5.49 0.73 5.48 0.78 5.52 0.81
Recto Femoral 10.91 0.58 9.06 0.46 8.85 0.57 9.56 0.47
Vastos 11.80 0.26 21.69 0.33 19.06 0.45 17.76 0.54
Gastrocnemio 14.88 0.03 9.02 0.67 9.06 0.72 8.31 0.77
Soleo 8.73 0.64 7.73 0.78 8.26 0.77 9.11 0.78
Tibial Anterior 20.57 0.43 9.88 0.14 8.58 0.38 8.68 0.46
Mediana, 11.35 0.45 9.04 0.52 8.71 0.65 8.88 0.67

(b) Crowninshield y Brand vs. Umberger y col.

Misculo Ninos Lenta Libre Rapida
RMS,e(%) CMC  RMSrei(%) CMC  RMS,ei(%) CMC  RMSyrei(%) CMC

Glateo Mayor 12.49 0.27 17.42 0.33 14.58 0.53 13.82 0.61
Glateo Medio 17.02 0.31 13.92 0.28 12.09 0.40 12.02 0.46
Isquiosurales 10.13 0.19 8.45 0.61 7.74 0.62 8.11 0.68
Recto Femoral 11.28 0.18 10.88 0.11 9.88 0.34 11.65 0.12
Vastos 15.91 0.22 35.79 0.21 31.98 0.30 30.09 0.37
Gastrocnemio 16.56 0.23 12.24 0.44 11.95 0.52 11.54 0.55
Soéleo 13.00 0.64 10.12 0.60 10.18 0.61 10.27 0.64
Tibial Anterior 20.05 0.45 18.27 0.16 16.39 0.12 16.95 0.16
Mediana 14.45 0.25 13.08 0.31 12.02 0.46 11.83 0.50

que este enfoque empirico propuesto por Umberger y col. (2003), como se puede ver en
la Tabla 3.3a. El enfoque de Praagman y col. (2006) presenta las mayores diferencias
en el grupo de ninos con un RMS relativo de 11,35 % y una correlacién mayor que 0,45.
Para los demas grupos, este enfoque tiene un error relativo alrededor del 9% con una
mejor correlacion por encima de 0,52. Sin embargo, la funciéon de costo propuesta por
Crowninshield and Brand (1981) presenta un peor desempeno para todos los grupos

(Tabla 3.3b).

En este punto se incluye un anélisis de sensibilidad de las dos funciones de costos
(CFy; y CF,) en un esfuerzo por comprender de mejor manera cémo los pardmetros de

entrada del modelo influyen en sus predicciones. El estudio de la funcion C'F; propuesta
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Figura 3-2: Estudio de sensibilidad de la “funcion de costo de tension” (C'F}). Compor-
tamiento de la tensién muscular cibica bajo cambios en un rango del 50 % del valor
de base en el PCSA. Todos los resultados representan la media y el desvio estandar
de la tasa de energia muscular promediados a lo largo de todo el ciclo de la marcha,
normalizados con su valor medio cuando los parametros estan fijos en sus valores de
base a una velocidad de marcha confortable auto-seleccionada.

por Crowninshield and Brand (1981) |54] consiste en analizar su comportamiento cuando
el parametro PC'SA de cada grupo muscular es alterado en un 50 % de su valor de base.
Asi, se presenta en la Figura 3-2 la media y desvio estandar de las tensiones musculares
elevadas al cubo por miusculo, estimadas mediante (3.6), promediadas a lo largo de
todo el ciclo de la marcha y normalizadas con los valores sus tensiones musculares en
condicion de base (todos los parametros en sus valores de base) a una velocidad de
marcha confortable auto-seleccionada. Se observa que las estimaciones que tienen sus
maximas variaciones son el tibial anterior para el grupo de ninos y el grupo de adultos
con una velocidad confortable auto-seleccionada, con valores alrededor de 1,11 4+ 0,40
(promedio + SD) y 1,12 £ 0,43 respectivamente; el musculo gastrocnemio para adultos
con velocidad de marcha lenta con valores de 1,11 4+ 0,40 y los vastos en el grupo de

adultos que caminan a velocidad rapida con valores de 2,74 4 1,04.

En el caso de la funcién objetivo C'Fy propuesta por Praagman y col. (2006) [57], se
estudio6 el consumo de energia muscular estimado por (3.9) bajo cambios en los para-
metros PCSA, masa muscular, longitud 6éptima muscular, tension maxima de una fibra

muscular y maxima velocidad de acortamiento muscular. Todos los parametros varian
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Figura 3-3: Estudio de sensibilidad de la “funcién de costo relacionada con la energia”
(CF,). Comportamiento del consumo energético muscular bajo cambios en un rango
del 50 % del valor de base en todos los parametros morfologicos. Todos los resultados
representan la media y el desvio estandar de la tasa de energia muscular promediados
a lo largo de todo el ciclo de la marcha, normalizados con su valor medio cuando los
parametros estan fijos en sus valores de base a una velocidad de marcha confortable
auto-seleccionada.

en un rango de 50 % de su valor de base. Luego, la media y desvio estandar del consumo
energético muscular por musculo, estimados mediante (3.9), promediadas a lo largo de
todo el ciclo de la marcha y normalizadas con los valores de sus consumos energéticos
musculares en condiciones de base (todos los pardmetros en sus valores de base), a una

velocidad de marcha confortable auto-seleccionada, se muestran en la Figura 3-3.
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Este enfoque se muestra practicamente insensible ante variaciones en la masa mus-
cular y la méxima velocidad de acortamiento, como se ve en las Figuras 3-3b y 3-3e. A
pesar de esto, esta funcién de costo presenta variaciones més importantes, ver Figura
3-3c ante cambios de la longitud 6ptima (3.4). En este punto, se observa que el musculo
soleo tiene variaciones alrededor de 2,06 41,01 (promedio = SD) en la media de la tasa
energética muscular para el grupo de adultos que caminan a velocidades por debajo de
su velocidad confortable auto-seleccionada.

Finalmente, se observa en la Figura 3-4 el comportamiento, de todos los grupos
de sujetos bajo estudio a lo largo de todo el ciclo de la marcha, de ambas funciones
de costo (es decir la de Crowninshield y Brand (1981) |54] y la de Praagman y col.
(2006) [57]) y ambos modelos fenomenolégicos empiricos (es decir el de Umberger y col.
(2003) |58| v el de Bhargava y col. (2004) [59]). En concordancia con los resultados
presentados en esta seccion, la funcidon objetivo propuesta por Crowninshield and Brand
(1981) presenta un desempeno pobre para describir el consumo energético muscular a
lo largo del ciclo de la marcha en todos los grupos, pero especialmente en el grupo de
los nifios donde presenta desviaciones por mas de un orden de magnitud. Por otro lado,
la funcion objetivo propuesta por Praagman y col. (2006) presenta un buen desempeno
en las estimaciones del consumo energético muscular a lo largo de la marcha para todos

los grupos, de manera similar a los modelos empiricos fenomenologicos.

3.4. Discusion

Desde los comienzos del modelado musculoesquelético se han propuesto un gran ni-
mero de funciones objetivo o de costo. Algunas funciones de costo estan basadas en
argumentos fisioldgicos, pero la mayoria de ellas estan elegidas arbitrariamente prin-
cipalmente debido a que su validaciéon no es simple; especialmente en actividades sub-
maximas, donde habitualmente se supone que los movimientos se realizan con el objetivo
de minimizar el consumo de energia [53|. Sin embargo, sélo unas pocas funciones de cos-
to suponen estar relacionado con el gasto energético o la fatiga y sus relaciones aun

no se han demostrado con claridad [57]. Por esto, los objetivos de este capitulo fueron
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(i) evaluar el desempenio de dos criterios de optimizacién, como la “funciéon de costo
de tension” propuesta por Crowninshield and Brand (1981) [54] y la “funciéon de costo
relacionada con la energia” propuesta por Praagman y col. (2006) 57|, para predecir el
comportamiento energético muscular comparado con dos modelos morfolégicos empiri-
cos 58,59, 70|, (ii) analizar la sensibilidad de ambas funciones objetivo bajo cambios en
los pardmetros morfologicos musculares y (iii) evaluar el comportamiento del consumo
energético muscular en grupos de sujetos con diferentes condiciones de edad y velocidad

de caminar.

En este sentido, Prilutsky [55,56] en sus trabajos del ano 2000 presenta que la
minimizacion de la suma de las tensiones musculares es un buen predictor del trabajo
muscular para diversas actividades como la minimizacion de la fatiga muscular y/o el
gasto de energia. Sin embargo, un beneficio directo de minimizar esta suma en particular
podria no ser tan claro cuando en muchas actividades los criterios de optimizaciéon
suponen la minimizaciéon del costo de la energia metabdlica. Por otra parte, existen
diferencias entre la comunmente utilizada “funciéon de costo de tension” (CF;) y de
la “funcién de costo relacionada con la energia” (C'Fy). C'F, se basa en los principales
procesos de consumo energético en el tejido muscular ( considerando los puentes cruzados
tanto en paralelo como en serie) al incluir no sélo el PCSA sino también la masa
muscular, mientras que C'F} es solamente relativa a los puentes cruzados en paralelo [57].
Cuando se incluye una vision mas completa del comportamiento del tejido muscular
a través de términos lineales y no-lineales que dependen de la longitud muscular, la
actividad muscular y las propiedades de fuerza-longitud y fuerza-velocidad, (como se
observo en las Tablas 3.2 y 3.3) brindan una mejor representacion de la tasa de energia
muscular. Asi en la Tabla 3.2b, se observa que la funcién de costo C'F; mostr6 en todos
los grupos del estudio un error relativo medio (ver ecuacion (3.15)) de 13,06 + 1,04
(promedio = SD de las medianas de los cuatro grupos de estudio) y una similitud
morfologica media de 0,38 + 0,13 con el método empirico propuesto por Bhargava y col.
(2004 ); y en la Tabla 3.3b, se ve que esta funciéon objetivo mostré en todos los grupos
del estudio un error relativo medio de 12,85 + 1,20 y una similitud morfolégica media

de 0,38 + 0,12 con el método empirico propuesto por Umberger y col. (2003). Mientras
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que en la Tabla 3.2a, se observa que la funciéon de costo C'F, mostré en todos los grupos
del estudio un error relativo medio de 12,23 + 2,47 y una similitud morfolégica media
de 0,51 4+ 0,13 con el método empirico propuesto por Bhargava y col. (2004); y en la
Tabla 3.3a, se ve que esta funcién objetivo mostré en todos los grupos del estudio un
error relativo medio de 9,50 + 1,24 y una similitud morfolégica media de 0,57 40,11 con

el método empirico propuesto por Umberger y col. (2003).

Por otro lado, cuando se utiliza un problema de optimizacién para estimar fuerzas
musculares, los cambios de un pardmetro morfol6gico muscular podrian cambiar no sélo
la fuerza que realice el mismo u otros musculos, sino también el conjunto de los musculos
con estados “activos/apagados” presentes en la solucion 6ptima. Por lo tanto, Raikova
y Prilutsky (2001) |71] encontraron que la fuerza 6ptima de cada musculo generalmente
es una funcion no-lineal de los momentos netos articulares y parametros morfologicos de
todos los musculos modelados. Ademas, escalar un modelo musculoesquelético genérico
puede ayudar a los médicos en el diagnostico y tratamiento de personas con alteraciones
de la marcha, debido al grado de precision y bajo costo que posee [72]. Sin embargo,
un gran namero de parametros morfologicos musculares (como PC'S A, masa muscular,
longitud muscular y velocidad de acortamiento muscular maxima) que participan en
el modelado musculoesquelético son ajustados mediante simples datos antropométricos
propios del sujeto en estudio; por esto, la seleccion de una funcién objetivo robusta es

crucial para lograr mejoras en el desempeno de estos modelos.

En este punto, tanto la “funcion de costo de tension” (C'F) y la “funcion de costo
relacionada con la energia” (C'F») mostraron un comportamiento disperso de los valo-
res de sensibilidad ante cambios en los parametros musculares. Particularmente, para
la funcién C'F; se observo que es muy sensible a los cambios en los pardmetros mor-
fologicos musculares (Figura 3-2) en concordancia con lo que habia sido observado por
Brand y col. (1986) |73|; con variaciones méaximas del orden 2,74 + 1,04 (relativo a los
valores de base de los pardmetros morfologicos a una velocidad de marcha confortable
auto-seleccionada) en el comportamiento de los vastos en el grupo de sujetos adultos que
desarrollan la marcha a una velocidad rapida. Mientras que la funciéon C'F; se observo

menos sensible a variaciones en los parametros morfologicos musculares asumidos en
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el modelo musculoesquelético utilizado en este estudio (Figura 3-3); presentandose casi
insensible a variaciones en la masa muscular y méxima velocidad de acortamiento (ver
Figuras 3-3b y 3-3e) y con su méxima variacion alrededor de 2,06 + 1,01 (relativo a los
valores de base de los pardmetros morfologicos a una velocidad de marcha confortable
auto-seleccionada) en el comportamiento del musculo sbleo en la media de la tasa ener-
gética muscular del grupo de adultos que desarrollan la marcha a una velocidad inferior

a su velocidad confortable auto-seleccionada.

Adicionalmente, se evidencia en las Figuras 3-2 y 3-3 que la media del gasto energético
muscular a lo largo del ciclo de la marcha fuera en una velocidad de marcha confortable
auto-seleccionada es mayor que el gasto energético muscular a una velocidad de marcha
confortable auto-seleccionada. Esto es consistente con el hecho de que una persona
adopta como su velocidad de marcha natural la correspondiente al valor minimo del

gasto energético |74].

Asi, en la Figura 3-4, se identifico la tasa de energia muscular en un rango de veloci-
dades de marcha en los ninos no deteriorados y adultos. De acuerdo con un paradigma
energético del aparato locomotor, el costo de generacion de fuerza se debe a la fuerza
generada por los musculos y a la velocidad en que estas fuerzas deben ser desarrolla-
dos |75]. En este punto, se observa una importante disminucion del consumo energético
muscular en la fase de apoyo en los ninos que caminan a una la velocidad comoda auto-
seleccionada en contraste con los adultos en similares condiciones de marcha. Esto se
debe a que los ninos desarrollan una marcha con valores de fuerzas musculares mas
bajos que los adultos en la marcha normal, principalmente por las diferencias de peso
corporal. Sin embargo estas diferencias en la tasa de energia muscular de ambos grupos
no se observan en la fase de impulsion. j, Pero entonces, llevar adelante la fase de balan-
ceo representa una proporcion importante del costo total de la marcha? La respuesta es
que ciertos grupos musculares son activados y consumen energia durante esta parte del
ciclo de la marcha [70]. Creemos que esto tiene una correlacion sobre todo con el hecho
de que en la fase de balanceo el objetivo principal de la actividad muscular es seguir el
movimiento de progresion de la extremidad inferior sin tener que soportar el peso del

cuerpo.
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Otros grupos de investigadores mostraron que los mayores picos de las fuerzas (de
propulsion vertical y hacia adelante-atras) cuando se desarrolla una marcha a veloci-
dades rapidas, surgen de mayores fuerzas observadas en la fase de apoyo en los vastos
y el gliteo maximo, y mayores fuerzas en zonas a finales del balanceo en el sbleo y el
gastrocnemio [61,76]. En concordancia con estos resultados, en la Figura 3-4 se presenta
el mismo comportamiento de la tasa de energia muscular ante velocidades de marcha
rapida auto-seleccionada, principalmente se ve en el consumo de energia muscular del
vasto en regiones temprana del apoyo y el soleo a finales del balanceo con un aumento
del area bajo su pico.

Estos resultados presentados en este capitulo permitieron evaluar y analizar el desem-
penio de dos funciones objetivo en diferentes condiciones de edad y velocidad de marcha.
Sin embargo, las principal limitacién de este estudio es el uso de un modelo musculoes-
quelético para adulto en los ninos y de una base de datos morfologicos musculares de un
adulto, y estos pueden no reflejar los huesos o la fisiologia muscular de los ninos. Si bien,
las activaciones musculares estimadas se contrastaron con los datos de EMG registrados,
s6lo se dispuso de los datos EMG de unos pocos musculos debido al protocolo utilizado
en los registros de electromiografia.

Como conclusion de este anélisis, observamos que aumentar la complejidad en los
términos de una funcién objetivo utilizada en el modelado musculoesquelético no nece-
sariamente significa mejores resultados; es decir, en funcion de la actividad y el estado
de movimiento en analisis, la minimizacién de una funcién de costo como la propues-
ta por Crowninshield y Brand (1981) [54] puede actuar como un buen predictor del
comportamiento del gasto energético muscular en sujetos adultos sin patologias de la
marcha que caminan a una velocidad confortable auto-seleccionada, pero fuera de esta
condicién no se encontraron pruebas de que se pueda utilizar para predecir el mismo
comportamiento muscular. Sin embargo, en el analisis de una actividad mas compleja
o en diferentes condiciones de edad y velocidad de marcha, observamos que se necesi-
tard una representacion mas cercana a la realidad de la tasa de energia muscular en el
modelado musculoesquelético, como la funcién de costo propuesto por Praagman y col.

(2006) [57).
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Figura 3-4: Comportamiento de la funciéon objetivo de Crowninshield y Brand (CFy), la fun-
cion objetivo de Praagman y col. (C'F3), y ambos modelos fenomenologicos que representan
el consumo energético muscular (Bhargava y col. y Umberger y col.). Las lineas representan la
media de cada uno a lo largo del ciclo de la marcha para nifios que caminan a una velocidad con-
fortable (o libre) auto-seleccionada y adultos que caminan a tres velocidades auto-seleccionadas
(lenta, libre o rapida). 83
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Capitulo 4

Estimacion de fuerzas musculares en la
marcha mediante una simulacion de la
actividad electromiografica y

optimizaciéon numérica

El analisis clinico de la marcha brinda grandes contribuciones para la comprension de los patrones
de marcha. Sin embargo, una completa distribucion de las fuerzas musculares durante todo el ciclo
de la marcha continia siendo un gran desafio en la actualidad para muchos investigadores. A menudo
se utilizan dos métodos para lograr estimar las fuerzas musculares: técnicas de dinamica inversa con
optimizacién estéatica y técnicas de control muscular computarizado el cual utiliza técnicas de dindmica
directa para minimizar el seguimiento de las soluciones. El primer método frecuentemente presenta
limitaciones debido a cambios en la dindmica del tejido muscular y a posibles artefactos en las seniales
registradas que dependen de alteraciones en la posicién de los electrodos utilizados para el registro
diario de senales electromiograficas (EMG). Sin embargo, en el analisis clinico de la marcha, la técnica
de dinamica inversa es un procedimiento de calculo fundamental, comtinmente usada para obtener las
fuerzas de reaccion y el momento neto en diversas articulaciones del cuerpo. Por este motivo, el objetivo
de este capitulo fue desarrollar un modelo musculoesquelético genérico que pueda ser trasladado a un
entorno clinico de manera réapida y eficaz. Asi, el modelo musculoesquelético desarrollado del miembro
inferior presenta una simulacién de los datos EMG para hacer frente a las limitaciones comunes de estas
técnicas.

Este modelo mostré un nuevo punto de vista de la dinamica inversa utilizados en el analisis clinico
de la marcha, incluyendo la informacion de EMG, y present6 un rendimiento similar a otro modelo
musculoesquelético, disponible en el software OpenSim, cominmente utilizado en el area de investigacion
biomecénica. Por otro lado, se observé que el principal problema de estos métodos para lograr una
correcta coordinacién muscular estd dado por la falta de registros de senales EMG completos para
todos los misculos incluidos en el modelado. De esta manera el modelo musculoesquelético propuesto
incluye una técnica que simula las envolventes de las senales de EMG de todos los musculos modelados
presentando una buena correlaciéon con las fuerzas musculares a lo largo de todo el ciclo de la marcha.
Ademss, este método mostro grandes similitudes con los datos de las sefiales de EMG reales registradas
cuando los sujetos realizan el movimiento.
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4.1. Introduccion

El analisis clinico de la marcha, mediante técnicas de dindmica inversa y datos elec-
tromiograficos (EMG), provee grandes contribuciones en el entendimiento de patologias
de la marcha asi como también provee medidas objetivas para un comprensivo plan de
tratamiento [10,77]. Sin embargo, encontrar la distribuciéon completa de la dinamica
de las fuerzas musculares en la marcha es todo un desafio para muchos investigado-
res [20,32,78|. Por otro lado, las medidas directas de las fuerzas musculares son dificiles
de realizar en ambientes clinicos debido a que generalmente requieren técnicas invasivas.
De esta manera, en la actualidad, se proponen modelos computacionales que represen-
tan el sistema locomotor humano para solucionar estas limitaciones [20]. Asi, es posible
desarrollar herramientas que ayuden a mejorar el andlisis clinico de la marcha y el tra-
tamiento de alteraciones de la misma, proporcionando estrategias mas efectivas en el

manejo terapéutico [27].

Un modelo musculoesquelético representa un conjunto numérico de los parametros
anatomicos para cuantificar su interaccién. Por lo tanto, los musculos son descriptos
como una linea entre las zonas de origen e insercién muscular, mientras que las articu-
laciones son representadas como centros de rotacion fijos [28,29]. Ademas, independien-
temente del método utilizado para resolver las ecuaciones que describen la dindmica del
sistema musculoesquelético (técnicas de dindmica inversa o directa) las estimaciones de
las fuerzas musculares utilizando modelos musculoesqueléticos generalmente requieren
la solucién de un problema de optimizacion [20]. En este punto, las técnicas de optimi-
zacion estatica han demostrado ser més tutiles en los problemas relacionados con el de
dindmica de la marcha porque son més eficientes computacionalmente que las técnicas
de optimizacion dindmica, ya que no requieren de miltiples integraciones y proporcionan

resultados similares [30].

Mientras que los métodos que combinan los datos del analisis de la marcha con
técnicas de dindmica inversa y optimizacion estatica aplicados para estimar las fuerzas
musculares en las extremidades inferiores vienen siendo utilizados durante mas de 30

anos. Otro enfoque utiliza los datos del analisis de la marcha para estimar las fuerzas
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musculares mediante técnicas de dinamica directa asistidas con seguimiento de datos.
Sin embargo, esta tltima técnica ha demostrado ser computacionalmente costosa de-
bido a las miltiples integraciones necesarias para lograr la cinematica 6ptima de las

articulaciones [20].

En el modelo propuesto por Thelen y col. (2003) [64], se implement6 una técnica
efectiva de dindmica directa que minimiza el error de seguimiento de datos en la cinema-
tica articular con un sistema de control de retroalimentaciéon durante una actividad de
ciclismo. Recientemente, este “control muscular computarizado” [52| fue utilizado para
calcular los patrones de activacion 6éptimos que generan los momentos netos articulares

necesarios para reproducir la actividad observada [32].

Sin embargo, la baja precision presentada por el analisis mediante dinamica inversa,
y el alto costo computacional implicado en la dinamica directa han dirigido a muchos
grupos de investigaciéon a buscar estrategias alternativas para lograr estimar las fuerzas

musculares en aplicaciones clinicas [20].

En este sentido encontramos que Lloyd y Besier (2003), presentaron un modelo
musculoesquelético de la rodilla guiado por senales de EMG para predecir los momentos
netos articulares utilizando dinamica inversa, mostrando que este enfoque es una buena
manera de estimar en vivo las fuerzas musculares durante diferentes actividades [79]. Por
otro lado, Amarantini y Martin (2004) [80] incluyeron los datos de las senales de EMG
para encontrar las fuerzas musculares en un modelo que utiliza técnicas de dindmica
inversa con optimizacion estatica; en particular en este trabajo se present6 el anélisis
dindmico durante una actividad de media sentadilla con un modelo 2D. Ademas, los
autores expresan que este enfoque queda abierto para generar modelos musculoesquelé-
ticos 3D “reales” que puedan ayudar en una evaluacion clinica méas completa incluyendo
datos de senales de EMG adicionales [78]. Sin embargo, en este punto, estos métodos
presentan limitaciones debido a posibles cambios en la dinamica del tejido muscular asi
como también debido a posibles artefactos de las senales registradas, pero su principal
limitacion es el nimero limitado de musculos que podrian registrarse a través de las
técnicas de EMG de superficie en los entornos clinicos y con los protocolos existentes.

Por otra parte, el tejido subyacente a los electrodos de registro de EMG muestran un
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efecto de filtro sobre los potenciales de accién muscular. También, las variaciones diarias
en la posicion de los electrodos de registro de EMG, la preparacion de la piel donde se
realiza el registro, la temperatura ambiente y la impedancia eléctrica podrian afectar a
los datos de estas senales [81].

Por todo esto, el objetivo de este capitulo es proponer un nuevo modelo musculoes-
quelético genérico de la extremidad inferior que representa un nuevo punto de vista de
la técnica de dindamica inversa cominmente utilizada en el anélisis clinico de la marcha
incluyendo una simulacion de las envolventes de las senales de EMG. Asi, se propo-
ne una completa representaciéon de la informacion de la senal de EMG para todos los
miusculos modelados a través de la combinacion lineal de diferentes campanas de Gauss,
las cuales modelan las envolventes de las senales EMG. Ademas, como el objetivo en
muchos tratamientos clinicos es estimar las fuerzas musculares en pacientes, como los
pacientes con paralisis cerebral, para escalar los parametros morfologicos del modelo
musculoesquelético propuesto se utilizé6 un conjunto de datos antropométricos estandar
(registrados en clinica) y asi el ajuste de los parametros del segmento corporal se baso
en una regresion no-lineal para la simulacion de cada sujeto. Entonces, debido a que
la mayoria de los pacientes tratados en los laboratorios clinicos de la marcha son los
ninos con paralisis cerebral, se evalué el desempeno del modelo propuesto en un grupo
de ninos contrastandolo con los datos reales de las senales de EMG registradas duran-
te la actividad; y también con otro modelo musculoesquelético genérico (incluido en el
software OpenSim) ampliamente utilizado en investigacion, el cual utiliza técnicas de

dindmica directa asistidas con seguimiento de datos para estimar las fuerzas musculares.

4.2. Meétodo

4.2.1. Participantes y procedimientos

En el analisis propuesto en este capitulo se incluyé un grupo de ninos, los cuales
fueron descriptos en la Tabla 2.2 de la seccién 2.4.1 del capitulo 2. De esta manera, el

estudio incluyé un grupo de cinco sujetos sanos que fueron examinados por el equipo del
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“Laboratorio de Anélisis de la Marcha y el Movimiento” del Instituto de rehabilitacion
Neurolégica FLENI (Escobar, Argentina) presentando patrones normales de la marcha,
7 — 11 anos de edad, 1,24 — 1,67 m de altura y 22 — 53 K¢ de masa.

Luego de los registros del analisis clinico de la marcha de cada sujeto, todos los
datos fueron importados en el software MatLab® (MathWorks, Estados Unidos). Las
trayectorias de todos los marcadores fueron filtradas mediante un filtro pasa-bajos de
tipo Butterworth de orden 2 y frecuencia de corte de 10 Hz. Ademés, el modelo multi-
segmento utilizado en este capitulo se basé en un simple método de escalado mediante
el ajuste de los pardmetros utilizando datos antropométricos especificos del sujeto en
estudio. Asi, la altura, el peso, la longitud de la pierna, el ancho de rodilla y la distancia
entre las espinas iliacas anteriores superiores de cada participante fueron registrados por
un fisioterapeuta experto. Por otro lado, para comparar el desempeno del modelo que se
propone en este capitulo se utilizo un modelo musculoesquelético genérico (3DGaitMo-
del2392, disponible en OpenSim) con 23 grados de libertad (DoF, degree of freedom),
3 DoF para representar la articulacion de la cadera, 1 DoF para la articulacion de la

rodilla y 1DoF para el tobillo [34].

4.2.2. Algoritmo para la estimacién de la dinamica de las fuerzas

musculares

El modelo musculoesquelético de la extremidad inferior propone un enfoque que
simula los datos de las seniales de EMG para todos los musculos modelados (EMGsim
de aqui en adelante). El modelo utiliza técnicas de dindmica inversa con optimizacion
estatica para estimar las fuerzas musculares a lo largo de todo el ciclo de la marcha, y

el algoritmo propuesto consta de seis etapas como se ve en la Figura 4-1.

4.2.2.1. Dinamica inversa

Para encontrar los momentos netos articulares de las articulaciones de la cadera,
rodilla y tobillo que se desarrollan a lo largo del ciclo de la marcha, se propuso un

enfoque tradicional de dinamica inversa de Newton-Euler [13,19]. Los principales factores
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Figura 4-1: Algoritmo para la estimaciéon de las fuerzas musculares dinamicas. Etapa
1, un conjunto de momentos netos articulares son calculados a partir de los datos de
la cinematica articular y la fuerza de reacciéon del suelo. Etapa 2, se genera un modelo
musculoesquelético tridimensional de los miembros inferiores. Este modelo representa
el comportamiento de los principales misculos del miembro inferior. En la Etapa 3
los primeros datos de EMG son estimados, asi se generan un conjunto de funciones
Gaussianas para encontrar la 6ptima posicion temporal del EMGsim (Etapa 5). Etapa
4, modelo de optimizacion estatica. Las Etapas 5 y 6 son un proceso iterativo donde los
EMGsim son estimados, con el objetivo de lograr la mejor aproximacion de los momentos
netos articulares encontrados en el Paso 1.

que contribuyen a las incertidumbres en las soluciones obtenidas mediante dinamica
inversa son los modelos utilizados para la estimacion de los parametros de cada segmento
corporal, debido a cémo influyen en los momentos netos articulares y a lo sensibles que
son estos resultados a estas estimaciones [82|. Es por esto, que se utiliz6 un enfoque
de regresion no-lineal para estimar los momentos de inercia de cada segmento a partir
de las medidas antropométricas de cada sujeto; de esta manera se obtiene una mejor
estimacion de los parametros inerciales cuando las medidas antropométricas estan fuera

del rango de los predictores utilizados en la regresion [83].

4.2.2.2. Modelo Musculoesquelético

En esta seccion, se propuso un modelo musculoesquelético de las extremidades infe-
riores. El modelo estuvo compuesto por nueve segmentos (1 pelvis, 2 fémures, 2 rotulas,
2 tibias-peroné y 2 pies), treinta y seis elementos musculares que representaran veinti-
cuatro musculos individuales y diecisiete DoF (3DoF en cada articulacion de la cadera
y pelvis, 1 DoF en cada rodilla y 3 DoF en cada tobillo). De igual manera que cualquier

otro modelo, este representé una simplificacion del sistema del aparato locomotor hu-
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Tabla 4.1: Parametros morfologicos musculoesqueléticos (Horsman y col. (2007)).

Misculo PCSA (em?) Masa (g) n° de elementos
Aductor Largo 21.23 237.83 3
Bicep Femoral 19.50 179.50 1
Glateo Medio 49.35 219.75 3
Glateo Mayor 36.10 494.50 2
[liopsoas 16.25 137.75 1
Recto Femoral 28.90 239.00 1
Semimembranoso 15.75 183.00 1
Vasto Medial 19.97 166.67 1
Vasto Lateral 34.85 308.00 1
Gastrocnemio 33.90 211.00 2
Soéleo 90.10 238.50 1
Tibial Anterior 26.60 129.00 1

mano completo. Por lo tanto, se incluyeron dos criterios para seleccionar los musculos a

modelar:

= Los miusculos con mayores areas de seccion fisiologica transversal (PCSA, phy-
siological cross-section area), debido a la relacion que tiene este pardmetro con la

fuerza isométirca que puede desarrollar el musculo.

= Los musculos con mayores masas, debido a la relaciéon que tiene parametro con la

energfa consumida por el musuclo.

Bajo estos criterios, los musculos modelados estan representados en la Tabla 4.1. Se
utilizaron referencias cadavéricas para encontrar la posicion de las zonas de origen y de
insercion muscular [84] y sistemas de referencias integrados y vinculados al movimiento
de cada segmento 6seo para representar el movimiento del miembro inferior completo.
Para representar las variaciones temporales de las fuerzas musculares vectoriales, se
supuso que las fuerzas musculares se transmiten a lo largo de una linea recta que une los
puntos de origen y la insercién muscular [28]. Para musculos como el recto femoral, vasto
medial y vasto lateral, un modelado de linea recta entre el origen e insercién anatémico
no es adecuada porque la rétula actia como una importante palanca en la articulacion
de la rodilla. En este caso, la direccién de la accién en las inserciones de estos misculos

se redefinieron como la suma entre un vector fijo en el eje longitudinal de la tibia y otro
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fijo en el eje longitudinal del fémur [85]. De forma matematica, la direccion de accion

real de estos misculos fue calculada como se ve en la ecuacion 4.1 [86].

7tibia + ?femur

T ta =
rotula |7tibm T 7femuT|

(4.1)

Modelado del tejido muscular. La unidad musculo-tendén puede ser descripta
como un modelo de pardmetros concentrados [26]. El elemento contractil fue modelado
utilizando el modelo de Hill con las funciones genéricas de fuerza-longitud f;(l,,) y fuerza-
velocidad f,(l,) v el elemento pasivo en paralelo fue representado mediante la relacion
fuerza-longitud f,(l,,) [25]. En general, la ecuaciéon que describe la fuerza muscular

desarrollada por una unidad miusculo-tendén esta dada por 4.2.

FM& = POS Aiomas. [fi(lm,) fo(0m,)ai(1) + fp(lm, )] cos (6:(2)), (4.2)

donde PCSA es el areas de seccion fisiologica transversal, o4, s la maxima tension
de una fibra muscular [84], a(t) es la funcién que representa la variacion temporal de
la activacion muscular y ¢(t) es el angulo de penacion [79]. Como la marcha es un
movimiento que se desarrolla en las cercanias de la velocidad de acortamiento muscular
Optima, en este modelo se asumi6 que f,(l,,) = 1 [84]. Para representar la funcion

fuerza-longitud muscular, se utiliz6 la ecuacion 4.3:

(4.3)

Se utilizo la siguiente ecuacion de recurrencia (4.4) para modelar la excitacion mus-
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cular a partir de los datos de EMG rectificados y filtrados [79]:

u(t) = ae(t — Taet) — Pru(t — 1) — Bou(t — 2),
a—pr—pF=1,

B1 =7+ 72,
(4.4)

Ba =M1 Ve,
|71| < 1)

2| < 1.

Finalmente, para cuantificar la relaciéon no-lineal que existente entre la excitacion

neural u(t) y la variacion temporal de la actividad muscular a(t) se incluyo la ecuacion

4.5 |87].
[ ] 6Au(t) -1

donde 7,s =40 ms, 1 =2 = —-05y A = —0,1 [25].

4.2.2.3. Simulado de la envolvente de la senal de EMG: EMGsim

Se utilizaron funciones Gaussianas (ecuacion 4.6) para simular las envolventes que
representan los datos de las senales de EMG. Las razones de esta eleccion fueron: (1)
estas funciones presentan una buena correlacién con la morfologia teérica de las seniales
de EMG suavizadas que se muestra en la literatura [13]; (2) con s6lo 2 parametros (u
and o) y el uso de una combinacion lineal de estas funciones se obtiene una buena

estimacion de los patrones de EMG (ver Figura 4-2) [81]:

1 (t—m)?

F(t) = —mme T (4.6)

oV 2T

El parametro p representa el tiempo medio del area tedrica para cada funcion de Gauss
y o es la sexta parte de la longitud temporal del area tedrica. Esta informacion ted-
rica [13], como el tiempo donde los musculos alcanzan sus activaciones maximas y el
nimero de tales activaciones méximas presentes en un registro de EMG durante el ciclo

de la marcha, fue utilizada para generar una plantilla completa de las senales de todos
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Figura 4-2: Ejemplo de la combinacion lineal de las funciones Gaussianas para generar
el EMGsim del tibial anterior. A; y A, son los coeficientes de peso de la combinacion
lineal, entonces EM Gsim = Ay fi(t) + Az fa(t).

los musculos modelados (Figura 4-3). De esta manera, algunos musculos como el biceps
femoral, gluteo medio, gliteo mayor, iliopsoas, semimembranoso, vasto lateral, vasto
interno, sbleo y gastrocnemio sélo presentan un pico de activaciéon y fueron modelados
con s6lo una funcién de Gauss; mientras que las senales de EMG para los demés muscu-
los fueron modelados mediante dos funciones gaussianas ya que presentan dos areas de
activacion muscular. Todas las seniales de EMGsim se normalizaron con respecto a su
maximo, con el objetivo de representar la activaciéon muscular tedrica en un intervalo
de 0 a 1. La descripcion completa de la simulaciéon de las seniales de EMG seran pre-
sentadas a continuacion en las secciones 4.2.2.5 y 4.2.2.6 (Etapas 5 y 6 del algoritmo

respectivamente).

4.2.2.4. Optimizacion estatica

En este punto definimos el concepto de fuerza muscular dindmica como la fuerza
desarrollada por un musculo individual a lo largo del ciclo de la marcha. Asi, se utilizo

un problema matemaético no-lineal para calcular las fuerzas musculares individuales en
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Figura 4-3: Plantilla de los EMGsim para el Aductor Largo (Add), Bicep Femoral (Bf),
Glateo Medio (Gm), Glateo Mayor (GM), Iliopsoas (I), Recto Femoral (RF), Semi-
membranoso (Sem), Vasto Medial (Vm), Vasto Lateral (V1), Gastrocnemio (Gas), Soleo
(Sol) y Tibial Anterior (TA). Todos los musculos modelados fueron normalizados con
respecto a su pico méaximo, representando a la activaciéon muscular tedrica en un rango
entre 0 — 1.

cada instante de tiempo de manera independiente como se ve en la ecuacion 4.7.

Min G ( f}m))

sujeto a
12 R (4.7)
Zfz(m) (?Z) X ?z))k = Mk7 k= 172737
i=1
0< fm < M i—12... 12
95



m s, o g — .
donde G ( fi( )> representa la funcion objetivo, M los momentos netos articulares (ob-
tenidos en la Etapa 1, seccion 4.2.2.1), fi(m) es la norma de la fuerza vectorial del i-ésimo
musculo, (7 x 7) la variacion temporal de momento muscular [28] y FM# la maxima

fuerza que un musculo puede desarrollar (ecuacion 4.2).

Funciéon Objetivo. El problema para estimar las fuerzas musculares dindmicas se re-
suelve para cada instante de tiempo minimizando una funcién objetivo sujeto a ciertas
restricciones. En la literatura se han utilizado una variedad de criterios de optimiza-
cion para resolver este problema. Algunos de los criterios han sido seleccionados de
manera arbitraria, mientras que otros se han basado en razones fisiologicas [53]. Entre
estos ultimos aparecen versiones que buscan minimizar la fatiga muscular, las tensiones
musculares y el consumo de energia metabolica muscular.

De esta manera, la funcién objetivo utilizada en este modelo (ecuacion 4.8), como
se vio y estudié en el capitulo 3, representa los dos procesos de consumo de energia
mas importantes en el tejido muscular, el desprendimiento de puentes cruzados y la

re-entrada mediante bombas de calcio [57]:

fm, fms ’
7 L 4.
PCSAiUmamfl(lmi) e (PCSAZUmamfl(lml) , ( 8)

donde ¢; = 100(m/s)?, c2 = 4, Omaz = 2TNem? [84], m es la masa muscular y fi(l,,) es

la relacion fuerza-longitud muscular.

4.2.2.5. Variaciéon temporal de EMGsim

La marcha humana implica movimientos complejos que requieren una correcta sin-
cronizacion de todos los musculos de los miembros inferiores [13]. En tareas complejas,
donde varios miusculos estan activos, la entrada neural a diferentes musculos no es inde-
pendiente unos de otros. Por ejemplo, se ha observado en misculos sinérgicos que existe
un patréon comin de oscilacion de descarga en sus unidades motoras, lo que indica una
entrada comun a estos musculos. Estos resultados sugieren que el control motor llevado a

cabo por el sistema nervioso central puede estar organizado en un nimero relativamente
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pequeno de senales que acttian sobre los médulos motores, activados por las neuronas de
la via descendente y combinadas para producir una amplia gama de movimientos [81].
A pesar de esto y con el objetivo de lograr un mejor rendimiento computacional en este
modelo musculoesquelético, se asumié que existe una independencia entre los diferentes
patrones de activacion muscular. Es decir que para encontrar la posiciéon temporal de
cada funcion de Gauss, se asumioé que cada EMGsim era independiente. Este enfoque
propuesto para lograr la posicion temporal 6ptima de cada funciéon gaussiana (que repre-
senta el EMGsim) se baso en la solucion del problema de optimizacion estatica (Etapa 4,
seccion 4.2.2.4) para diferentes posiciones temporales en el ciclo de la marcha. En cada
iteracion, se encontré una nueva estimacion de los momentos netos articulares mediante
las estimaciones de las fuerzas musculares dindmicas ( fi(m)) y la variacion temporal de

los momentos musculares ((7 x 7)) como se observa en la ecuacion 4.9:
S
M=) S (T xR, (4.9)
i=1

Asi se inicia con las funciones de Gauss que representan todas los EMGsim en las
posiciones temporales, reportadas en la literatura [13], que muestran sus areas de ac-
tivacion mas importantes. Luego, a cada EMGsim se le dio algunos DoF para variar
su posicion temporal, cambiando el pardmetro p de cada funciéon gaussiana. En este
sentido, este parametro pudo moverse equidistantemente en cinco pasos de tiempo de
10 % alrededor de su posicion inicial (ver Figura 4-4A). Entonces, la posicién temporal
optima se logré cuando el error (Ecuacion 4.10) entre los momentos netos (My, obteni-
dos por la dindmica inversa, seccion 4.2.2.1) y momentos netos recalculados (Ecuacion

4.9) es minimo:

N
6 = Z %Z (Mk” - Mki])z’ (410)
1 =1

donde R es el nimero de DoF y N es el nimero de datos temporales. Se asumié que
mientras que un musculo altera su posicién temporal, los deméas miisculos permanecen
inmoviles en sus posiciones teédricas. Una vez que este proceso es repetido para todos

los miisculos modelados, se encuentra la posicion temporal 6ptima para cada uno de los
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Figura 4-4: Ejemplo de la envolvente simulada de la senial de EMG (EMGsim) del tibial
anterior. (A) Variacion temporal del EMGsim (Etapa 5, seccion 4.2.2.5). (B) Seis de
24 pasos de las variaciones morfologicas del EMGsim (Etapa 6, seccion 4.2.2.6). (C)
EMGsim 6ptimo, encontrado al finalizar el algoritmo.

EMGsim. Ademaés, se utilizé un “cluster” de computadoras (48 PCs Intel Pentium 4-3
GHz y 2 GB de memoria RAM) para evaluar la hipotesis propuesta de independencia
temporal de los EMGsim.

4.2.2.6. Variacion morfolégica del EMGsim

Una vez que los EMGsim fueron posicionados temporalmente, es necesario ajustar las
funciones de Gauss para lograr las condiciones morfologicas 6éptimas. Entonces, cuando
o es la sexta parte de la longitud temporal del area teérica (condicion de la Etapa 5,
ver seccion 4.2.2.5, y condicion inicial de esta Etapa 6) en el problema de optimizacion
estatica (Etapa 4, seccion 4.2.2.4) las estimaciones del momento neto articular mediante
la ecuacion 4.9 produce soluciones sub-6ptimas. Este problema surge debido a que los
limites superiores de las condiciones de frontera indicadas en la ecuacién 4.7 son muy

rigidos y entonces las soluciones 6ptimas derivadas del algoritmo SQP son fi(m) = pMax
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y M < M,. La rigidez de los limites superiores de las condiciones de contorno se debe a
que EMGsim desempena un importante rol en la modulacién de las posibles amplitudes
maximas de cada una de las fuerzas musculares a través a(t), ver ecuacion 4.2. Por lo
tanto, se ajustaron mediante el parametro o las funciones gaussianas para encontrar
la condicién morfologica 6ptima de cada EMGsim. Asi, o se increment6 un 12,5 % de
su condicion inicial en cada iteracién para relajar el limite superior de las condiciones
de frontera (ver Figura 4-4B). Este proceso iterativo contintia hasta que los momentos
netos articulares recalculados utilizando las fuerzas musculares dinamicas (estimados en
la Etapa 4, seccion 4.2.2.4) son similares a los momentos netos articulares (encontrados
en la Etapa 1, seccion 4.2.2.1). Por ultimo, se utilizaron dos métodos para determinar
el fin del proceso iterativo de ajuste morfologico de los EMGsim: una realimentacion

visual y otra realimentacion numeérica del error 4.11.

(o)

R
Carticular = Z H (Mk] - Mj) H ’ (411)
j=1

donde R son los DoF, M}, son los momentos netos articulares obtenidos en la Etapa 1y

M son los momentos netos articulares recalculados luego la Etapa 4.

4.3. Resultados

En la seccion 4.2.2.5 (Etapa 5 del algoritmo) se asumi6é una independencia temporal
entre las senales de EMGsim. De esta manera, en la Tabla 4.2 se presenta la media
y desvio estandar (SD, Standard Deviation) del minimo error (ecuacion 4.10) entre la
propuesta de independencia temporal de los EMGsim y la no independencia temporal
de los EMGsim estudiada mediante el uso de un “cluster” de computadoras debido
al alto costo computacional de esta tultima propuesta. La comparacién entre ambos
enfoques no muestra significativas diferencias estadisticas, de esta manera se optd por
la independencia temporal de las senales de EMGsim como parte del modelo propuesto
en este capitulo (Etapas 3 y 5 del algoritmo, ver secciones 4.2.2.3 y 4.2.2.5).

Tanto los momentos netos articulares de sujetos normales predichos por el modelo
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Tabla 4.2: Anélisis del comportamiento temporal de EMGsim mediante una prueba ¢
de Student (p < 5%).

EMGsim con dependencia EMGsim sin dependencia p-value

temporal temporal
Error cadera (Nm) 4.8979 + 2.5662 6.8470 + 3.1088 0.1930
Error rodilla (Nm) 0.0792 £+ 0.0506 0.0792 + 0.0506 0.9999
Error tobillo (Nm) 5.8010 £+ 5.5316 7.0478 + 7.0318 0.6994

Nota: Error de la Etapa 5 bajo el enfoque de independencia temporal de los EMGsim y con
dependencia temporal de los EMGsim expresados como la media + SD.
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Figura 4-5: Media y desvio estandar de los momentos netos articulares de la cadera, ro-
dilla y tobillo para el modelo propuesto en este capitulo (negro) y el modelo de OpenSim
(azul). Las lineas llenas representan los resultados de la dinamica inversa y las lineas de
trazo representan los resultados de la optimizacion estética de ambos modelos.

musculoesquelético desarrollado en este capitulo como el modelo musculoesquelético de
OpenSim [34] muestran sus valores dentro de los indicados en la literatura [13]. Asi en
la Figura 4-5 se representan los momentos netos articulares de todos los DoF de ambos
modelos.

Se observa que las principales diferencias entre las predicciones de la dinamica inversa
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Figura 4-6: La norma infinito de la diferencia entre los momentos netos articulares
encontrados mediante dinamica inversa y optimizacion estatica. Las barras representan
los intervalos de confianza del 95 % para cada grado de libertad del modelo de OpenSim
(gris) y el modelo propuesto en este capitulo (negro).

de ambos modelos musculoesqueléticos estan presentes durante la fase de balanceo dado
que el modelo escalado de OpenSim es un modelo desarrollado para adultos, mientras
que el que se presenta en este capitulo es un modelo que utiliza una regresiéon no-lineal
para el escalado de los parametros antropométricos (ver seccion 4.2.2.1).

Mediante el problema de optimizacion estéatica se encuentran las fuerzas musculares
dindmicas que mejor representan los momentos netos articulares; es por esto que en la
Figura 4-6 se presentan las diferencias (evaluadas mediante la ecuacion 4.11) observadas
en cada DoF modelado entre las predicciones de los momentos netos articulares encon-
tradas mediante dinamica inversa y reconstruidas con los resultados de la optimizacién
estatica de ambos modelos musculoesqueléticos.

En la Figura 4-7 se presentan los valores medios y SD de las fuerzas musculares
dindmicas estimadas mediante ambos modelos (el presentado en este capitulo y el de

OpenSim) a lo largo del ciclo de marcha para cada uno de los musculos modelados.
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Figura 4-7: Media y desvio estandar de las fuerzas musculares de sujetos sin patologias
motrices a lo largo de todo el ciclo de marcha normalizadas con respecto al peso corporal
(BW, bodyweight), utilizando OpenSim (azul) y el modelo propuesto en este capitulo
(negro).

Ambos modelos musculoesqueléticos presentan similares comportamientos en las pre-
dicciones de las fuerzas musculares. En particular, ambos modelos muestran los picos de
las fuerzas musculares alrededor de las mismas areas del ciclo de la marcha y los valores

encontrados de las fuerzas musculares son de 6rdenes equivalentes.

Se observa que las diferencias mas importantes entre las estimaciones de ambos
modelos se dan en los misculos bicep femoral, semimembranoso y recto femoral en la
fase de apoyo. Estas diferencias pueden ser atribuidas a un aumento de algunas fuerzas

musculares, que por sus comportamientos antagonistas resultan en un aumento de los
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Figura 4-8: Media y desvio estandar de la envolvente de las seniales de EMG reales (gris)
y su EMGsim (azul).

demas musculos. Asimismo, se encuentran diferencias en los musculos tibial anterior
y gastrocnemio, sin embargo estas diferencias se deben muy probablemente a que el
modelo propuesto en este capitulo tiene tres DoF en la articulacion del tobillo y estos
dos miusculos no sélo juegan un importante rol en la flexion-extension del tobillo, sino
también en la rotacion interna-externa de esta articulacion [?]. Ademas observamos que
el musculo séleo provee un movimiento de flexién-extension de la articulacion del tobillo,

en concordancia con el comportamiento del modelo 3DGaitModel2392 de OpenSim.

Finalmente, se compararon las senales de EMGsim (en su configuracion y posicion
final, cuando el algoritmo encuentra las fuerzas 6ptimas) con las senales de EMG reales
que se registraron en el analisis clinico de la marcha de cada sujeto incluido en este estu-
dio, como se muestra en la Figura 4-8. Observamos que el comportamiento del EMGsim
modelado bajo el enfoque propuesto en este capitulo concuerda de buena manera con

las senales de EMG reales, presentando similares zonas de activacion muscular.
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4.4. Discusion

La dinamica inversa con optimizacion estatica y el control muscular computarizado
que utiliza dindmica directa para minimizar el error de seguimiento de marcadores [64],
son dos técnicas comunmente utilizadas para estimar fuerzas musculares. Sin embar-
go, la utilizaciéon de modelos cineméaticos inadecuados para representar el movimiento
de interés e imprecisiones de los datos experimentales han sido identificados como las
principales debilidades de estas metodologias [20]. La técnica de dindmica inversa con
optimizacion estatica presenta limitaciones debido a los cambios en la dindmica de los
tejidos musculares y a posibles artefactos de las senales de EMG que dependen de la
variacion diaria de la posicion de los electrodos de registro, la preparacion de la piel,
la temperatura ambiente, la impedancia eléctrica y del nimero de miisculos posible de
registrar su seial EMG con los protocolos existentes y en el ambito clinico. Sin embargo,
en el analisis clinico de la marcha, el método de dindmica inversa es un procedimiento
de célculo fundamental y cominmente utilizado para predecir las fuerzas y momentos

de reaccion en varias articulaciones del cuerpo [13, 18]

De esta manera, el objetivo de este capitulo fue desarrollar un modelo musculoesque-
lético genérico que sea capaz de ser aplicado en un ambiente clinico. Entonces para eludir
estas limitaciones, el modelo propuesto presenta un algoritmo que simula la envolvente
de las senales de EMG. Asi se presenta una completa representacion de las senales de
EMG de todos los musculos modelados, simulando la envolvente de las senales de EMG
mediante la combinacion lineal de diferentes campanas de Gauss (EMGsim). El uso de
dindmica inversa con optimizacion estatica y FMGsim permite estimar las fuerzas mus-
culares que se producen durante el ciclo de la marcha; sin embargo, existen limitaciones
en este método propuesto. En este sentido, para predecir las fuerzas musculares es nece-
sario minimizar alguna funcién objetivo. Especialmente, para actividades sub-méximas,
se asume frecuentemente que los movimientos son realizados minimizando el consumo
de energia [53]; sin embargo, solo unas pocas funciones de costo estan asociadas con los
consumos energéticos fisioloégicos, como ser el consumo energético muscular o la fatiga,

y estas relaciones no estan comprobadas. Es por esto, que en el modelo propuesto en
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este capitulo se utilizé6 una funcién objetivo como criterio de optimizaciéon que mostrd
tener una buena correlacion con el consumo energético muscular (ver capitulo 3), lo que
lleva a predicciones mas realistas de la actividad muscular y presenta una validaciéon del

consumo de energia muscular “en vivo” [57].

Ademas, la utilizacion de optimizacion estatica para descomponer los momentos ne-
tos articulares en fuerzas musculares individuales tiene una larga historia, pero presenta
problemas cuando es aplicado para estudiar la coordinaciéon muscular debido a la ba-
ja confianza que tienen los criterios de optimizacion inherentes a este enfoque [88]. A
pesar de esto, los modelos musculoesqueléticos genéricos escalados pueden asistir a los
meédicos clinicos en el diagnéstico y tratamiento de individuos con patologias de la mar-
cha debido a la exactitud y bajo costo computacional que estos presentan [72]. Asi, el
modelo presentado en este capitulo utiliza un conjunto de ecuaciones para escalar los
parametros que definen los segmentos corporales del modelo musculoesquelético que se
basan en una regresion no-lineal ya que este enfoque provee mejores estimaciones de los
momentos de inercia que las estimaciones obtenidas mediante regresion lineal para su-
jetos fuera del rango de los predictores de la regresion [83], siendo este enfoque més ttil
en un entorno clinico debido a la poblacion heterogénea de pacientes. En concordancia
con otros autores [34], se model6 la mecanica de la articulacion de la rodilla mediante
una articulacion simple y se utiliz6 un modelo plano de esta articulaciéon porque este
modelado esencialmente replica los mismos procesos mecénicos que un modelado mas
complejo [85].

Se ve que la estimacion de las fuerzas musculares mediante optimizaciéon estética,
independientemente de si se utilice dindmica inversa o directa para describir las ecuacio-
nes de movimiento del sistema locomotor, depende del comportamiento de los momentos
netos articulares. Asi, ambos modelos musculoesqueléticos genéricos (3DGaitModel2392
de Opensim y el desarrollado en este capitulo) presentan similares momentos articulares,
mostrando pequenas diferencias principalmente en la fase de balanceo. En este sentido
Rao y col. (2006) |82] y Riemer y col. (2008) [89], demostraron que las desviaciones
en las estimaciones de las fuerzas y momentos netos articulares se deben especialmente

al efecto de variar simultdneamente los valores de la masa, los momentos de inercia y
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la ubicacion del centro de masa de los segmentos del modelo, de acuerdo a la relacion
subyacente que une a cada parametro. Entonces, se identificé que los principales contri-
buyentes de estas incertidumbres estan dados por las imprecisiones en los parametros

antropométricos estimados para cada segmento corporal modelado.

Por otro lado, el momento de flexién-extension de la articulacion de la cadera durante
la fase de balanceo se muestra altamente sensible al modelo utilizado en la estimacion
de los parametros antropométricos [82]. Por lo dicho anteriormente, se cree que las
diferencias existentes en las predicciones de ambos modelos musculoesqueléticos se debe
a que éstos no utilizan similares enfoques para estimar los pardmetros correspondientes
a los segmentos corporales. Por esto, siguen siendo necesarias mas investigaciones que
busquen esclarecer el impacto que tiene la estimacion de los parametros antropométricos
en las estimaciones de las fuerzas musculares; y asi se podra tener un mejor desempeno de
los modelos, mejorando al mismo tiempo el rigor y la objetividad de las interpretaciones
clinicas. Sin perder de vista que ambos modelos musculoesqueléticos analizados en este

capitulo utilizan diferentes funciones objetivo como criterios de optimizacion.

Uno de los principales problemas de los métodos propuestos para estimar las fuer-
zas musculares y a su vez lograr una correcta coordinaciéon muscular es la falta de una
completa incorporacion de los datos de los registros de las sefiales de EMG de todos los
miusculos modelados. Por este motivo, se presentd en este capitulo una nueva técnica
que simula la actividad del EMG, presentando una buena correlaciéon con las fuerzas
musculares a lo largo del ciclo de la marcha. Asi, se describié de manera clara como
simular los datos del EMG de los misculos modelados, suponiendo la presencia de una
independencia en las variaciones temporales de las senales de EMG, lo cual reduce signi-
ficativamente el costo computacional del algoritmo, mejorando los tiempos de resolucion
numérica. Entonces, para demostrar la independencia temporal del EMGsim, se evalud
mediante un analisis estadistico este enfoque y se vio que no existen diferencias estadis-
ticamente significativas con un enfoque dependiente de las variaciones temporales de las
senales. A pesar del relativamente pequeno tamano muestral utilizado en este capitulo,
consideramos que es suficiente para esbozar las tendencias estadisticas aunque se necesi-

tarian mas estudios (con un mayor numero de sujetos) para generalizar completamente
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los resultados. Sin embargo, el método propuesto en este capitulo muestra grandes si-
militudes con los datos de EMG reales registrados en el mismo momento en el que los
sujetos realizan el gesto de la marcha.

Finalmente, se observa que cambios en los pardametros del modelo de un misculo
pueden alterar las predicciones de las fuerzas para el mismo misculo y otros misculos,
pudiendo variar también el niimero de fuerzas no nulas y el conjunto de musculos en
estados activos de la solucion 6ptima [71]. A pesar de esto, sblo se presentan algunas
diferencias entre los dos modelos musculoesqueléticos. Estas diferencias se vieron princi-
palmente en las fuerzas de los misculos que cruzan la articulacion del tobillo, pudiendo
deberse a que el modelo propuesto en este capitulo tiene mas DoF que el modelo de
OpenSim con el que se contrastan los resultados. Ademaés, las predicciones de las fuer-
zas musculares son mas sensibles a los cambios en brazos de momento muscular que a
cambios en PCSA, y los cambios en los pardametros del modelo tienen fuertes efectos
sobre la magnitud de las fuerzas musculares encontradas [71]. Sin embargo, dado que
el objetivo del modelo aqui propuesto es su utilidad en entornos clinicos conjuntamente
con la habilidad de poder ser aplicado a un mayor niimero de patologias motrices; en este
contexto, se cree que los patrones anormales de la marcha que se encuentran en planos
frontales y coronal cobran la misma relevancia que los presentes en el plano sagital.

En conclusion, en este capitulo se presento el desarrollo de un modelo musculoesque-
lético genérico del miembro inferior que solamente utiliza parametros antropométricos
especificos de un sujeto comtunmente registrados en ambientes clinicos. Este modelo se
basa en técnicas de dindmica inversa con optimizaciéon estatica para predecir las fuerzas
musculares desarrolladas a lo largo del ciclo de la marcha. Ademés, propone un nuevo
método que incluye la informacion de los datos de las senales de EMG y se muestra como
simular la envolvente del EMG mediante la combinacion lineal de diferentes funciones
gaussianas. De esta manera y considerando la historia de modelado musculoesquelético
en biomecénica, creemos que el uso de modelos musculoesqueléticos en el &mbito clinico
estd cambiando sus paradigmas, desafiando a los equipos de médicos clinicos para que
comiencen a incluirlos en sus procesos de toma de decisiones sobre el tratamiento de

pacientes con trastornos motrices.
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Capitulo 5

Valorizacion de las fuerzas musculares
en sujetos con paralisis cerebral que

desarrollan una marcha agazapada

El diagnostico y tratamiento de anomalias de la marcha en nifios con paralisis cerebral (CP, cerebral
palsy) es un gran desafio en la actualidad, debido a que varios factores pueden ser responsables de esta
marcha anormal. Sin embargo, el cuerpo humano es un complejo sistema tridimensional vinculado en-
tre si, y consecuentemente los misculos pueden tener un rol no intuitivo durante la locomocién, siendo
dificiles de discernir desde el examen clinico de la marcha. Asi las simulaciones musculoesqueléticas
se convierten en una valiosa herramienta para mejorar el desarrollo de los tratamientos, explicando
las causas biomecénicas relevantes de una marcha anormal para un posible procedimiento quirirgico.
Mientras que el modelado del sistema neuro-musculoesquelético muestra un crecimiento exponencial
en los tltimos 25 anos; en contraposiciéon, vemos que aun no es aplicado ampliamente en las practicas
clinicas, en gran parte debido a los “grises” existentes en la exactitud y fiabilidad de la validacién de
estos modelos. En particular, en patologias como la CP existen muchos trabajos que se centran en
estimaciones del comportamiento muscular, como la evaluacién de longitudes y velocidades de acorta-
miento, pero pocos trabajos persiguen evaluar las fuerzas musculares en la marcha. Esta discrepancia
puede deberse a que los modelos musculoesqueléticos pueden ser sensibles a pardmetros geométricos y
que los parametros de la simulaciéon del tejido muscular cominmente captura muchas caracteristicas de
la generacion de fuerza de sujetos sin alteraciones de la marcha; sin dejar de mencionar que la més im-
portante limitacién es que no incluyen el control del sistema nervioso central. Teniendo en cuenta estas
limitaciones es que se requieren mayores esfuerzos para asegurar que los resultados generados por estos
modelos sean precisos y relevantes clinicamente. De esta manera, el objetivo de este capitulo fue mejorar
la comprensién del comportamiento de los modelos musculoesqueléticos ante condiciones patolégicas
evaluando dos modelos musculoesqueléticos sobre una poblacion de sujetos con CP que desarrollan una
marcha agazapada. En particular se analizo el modelo desarrollado en el capitulo 4 (modelo 1) el cuél
se basa en técnicas de dinadmica inversa, optimizacion estatica y simulaciéon del EMG; y un modelo
musculoesquelético disponible dentro del software OpenSim (modelo 2) el cual se basa en técnicas de
dindmica directa, optimizacion estatica y es muy utilizado por diferentes grupos de investigacion en el
modelado de sujetos con alteraciones motrices.

Se analizaron los patrones de activaciéon muscular de ambos modelos con los datos electromiogra-
ficos registrados en la misma actividad realizada por cada paciente en estudio, mostrando una buena
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representaciéon de los mismos por ambos modelos. En general, el modelo 1 obtiene una mejor repre-
sentacién de los picos de activacién méxima, aunque existen algunas diferencias en los patrones de
activaciéon muscular estimados por ambos modelos para otros miusculos. También se observa que a
pesar de las limitaciones y diferencias presentadas en los enfoques del modelado que muestran estos
modelos musculoesqueléticos evaluados en este capitulo, muestran valores de fuerzas con similares com-
portamientos aunque existen algunas diferencias en los valores de amplitud de las fuerzas encontrada,
inherentes al criterio de optimizacion utilizado por cada modelo. Finalmente, creemos que este capitulo
acttia como un puntapié inicial en la valoracion de las fuerzas musculares estimadas mediante modelos
musculoesqueléticos de sujetos con CP que desarrollen una marcha agazapada. Sin embargo, siguen
siendo necesarias mas evaluaciones de estos modelos destacando las bondades y debilidades de cada
uno para lograr una mayor y consensuada aceptacion.

5.1. Introduccion

El modelado y la simulacién de sistemas bioldgicos han comenzando a tener un alto
impacto en los sistemas de cuidados de la salud. A pesar de esto, los modelos computacio-
nales biomecénicos atn no son aplicados a gran escala debido a sus complejidades y va-
riabilidad, combinados con el gran desafio de sus validaciones. Los modelos y simulacio-
nes computacionales del sistema neuro-musculoesquelético (NMS, neuro-musculoskeletal
system) se presentan muy prometedores para mejorar el diagnostico y tratamiento de
las patologias que limitan el movimiento humano y asi lograr un mejor entendimiento

de los principios fundamentales de la locomocion humana [65].

Teniendo en cuenta que el diagnostico y tratamiento de anomalias de la marcha en
ninos con parélisis cerebral (CP, cerebral palsy) es un gran desafio en la actualidad, de-
bido a que varios factores pueden ser responsables de esta marcha anormal incluyendo
espasticidad y debilidad muscular, deformaciones 6seas y alteraciones neurolégicas; en
este sentido el modelado y la simulacion del sistema musculoesquelético aparecen como
técnicas muy prometedoras para el diseno de un apropiado plan de tratamiento de estos
sujetos [1]. De esta manera, la correccion de estos factores con el apropiado tratamiento
tenderia a mejorar los patrones de la marcha de estos ninos. Sin embargo, el cuerpo
humano es un complejo sistema tridimensional vinculado entre si, y consecuentemente
los miisculos pueden tener un rol no intuitivo durante la locomocién, siendo dificiles
de discernir desde el examen clinico de las senales electromiograficas (EMG) y el movi-

miento articular. Asi las simulaciones musculoesqueléticas se convierten en una valiosa
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Figura 5-1: Publicaciones anuales relacionados con la modelizaciéon o simulaciéon biome-
cénica o musculoesquelético (figura presentada por Hicks y col. (2015)).

herramienta para mejorar el desarrollo de los tratamientos, explicando las causas bio-
mecénicas de una marcha anormal constituyendo un insumo relevante para un posible
procedimiento quirdrgico.

Mientras que el modelado del NMS muestra un crecimiento exponencial en los tulti-
mos 25 anos (Figura 5-1) en areas de investigacion, y en cientos de laboratorios clinicos y
de investigacion de la marcha en todo el mundo se realiza el anélisis biomecénico cléasico
del movimiento como un estandar para el diagnostico de sujetos con trastornos motrices;
en contraposicion, vemos que el modelado y la simulaciéon del NMS atin no es aplicado
ampliamente en las précticas clinicas, en gran parte debido a los “grises” existentes en
la exactitud y fiabilidad de la validacion de estos modelos [65].

En particular, en patologias como CP se observa que existen muchos trabajos que
se centran en estimaciones del comportamiento muscular, como la evaluacién de longi-
tudes y velocidades de acortamiento [90-95|, pero pocos trabajos persiguen evaluar el
comportamiento de las fuerzas musculares en la marcha de estos sujetos. En este sentido
se encuentran trabajos como el de van der Krogt y col. (2012) [32], el cual evalaan la
robustez de la marcha ante la simulacion de una debilidad muscular; y por otro lado,

trabajos que no analizan directamente el comportamiento muscular mediante las fuer-
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zas que desarrollan los mismos sino mediante descriptores de las acciones musculares,
como la aceleracion inducida muscular que para su estimacidén requieren contar con

estimaciones de fuerzas musculares a lo largo del ciclo de marcha en si mismo [6,96].

Esta discrepancia se puede deber a que los modelos musculoesqueléticos para el anali-
sis de pacientes con CP pueden ser sensibles a parametros geométricos como alineaciones
Oseas, geometria articular, sitios de origen e insercion muscular. Otras causas de esta
discrepancia pueden ser los parametros de la simulaciéon del tejido muscular conside-
rando que éste comunmente captura muchas caracteristicas de la generacion de fuerza
de sujetos sin alteraciones de la marcha, pero no necesariamente estos comportamien-
tos seran similares en sujetos con desérdenes neuronales. Sin dejar de mencionar que la
mas importante limitacion de estos modelos musculoesqueléticos es que no incluyen el

control del sistema nervioso central.

Teniendo en cuenta las limitaciones que los modelos musculoesqueléticos presentan
para el analisis de sujetos con CP se requieren mas trabajos que aseguren que los resulta-
dos generados por estos modelos sean precisos y relevantes clinicamente. Esto permitira
valorar cuando los resultados de un analisis en particular serdn dependientes del mo-
delo utilizado y asi simular resultados para analizar si un modelo en particular es lo

suficientemente complejo para responder los interrogantes planteados [1].

De esta manera, el objetivo de este capitulo es mejorar la comprension del com-
portamiento de los modelos musculoesqueléticos ante condiciones patologicas evaluando
dos modelos musculoesqueléticos sobre una poblacién de sujetos con CP que desarrollan
una marcha agazapada. En particular se analiz6é el modelo desarrollado en el capitulo
4 el cuél se basa en técnicas de dinamica inversa, optimizacion estatica y simulacion
de EMG; y un modelo musculoesquelético (seccion 3.2.2) disponible dentro del software
OpenSim [34] el cual se basa en técnicas de dindmica directa y optimizacion estética,
utilizado por van der Krogt y col. (2012) |32] y Steele y col. (2013) |96] en sus respectivos

trabajos analizando diferentes condiciones de marcha patologica.
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5.2. Meétodo

5.2.1. Participantes

En el analisis propuesto en este capitulo se incluyé un grupo de pacientes del “La-
boratorio de Anélisis de la Marcha y el Movimiento” del Instituto de Investigaciones
Neurologicas FLENI, Escobar, Argentina; los cuales fueron descriptos en la Tabla 2.3
de la seccion 2.4.2 del capitulo 2.

De esta manera, el estudio incluyé un grupo de 10 pacientes ambulatorios con CP
que desarrollan la marcha sin ningtin soporte mecanico (8 — 23 anos de edad, 1,50 —
1,94 m de altura y 49 — 105 K¢ de masa). Dentro del criterio de inclusion utilizado se
consideraron los niveles I, IT o III del sistema de clasificaciéon de la funcién motora gruesa
(GMFCS, Gross Motor Function Classification System) [45], no tener cirugia ortopédica
o tratamiento con toxina botulinica en los tltimos 6 meses, tener un diagnostico de
diplejia espastica simétrica y presentar una marcha agazapada. Se utilizé el indice de
desviacion de la marcha (GDI, Gait Deviation Indez) [46] para evaluar de manera global
la marcha patoldgica y su simetria entre ambos miembros inferiores. Asimismo, las
medidas antropométricas (altura, peso, longitud de las piernas, didmetro de rodilla y
distancia entre las espinas iliacas anteriores superiores (ASIS)) para cada participante

se registraron por un fisioterapeuta experto.

5.2.2. Modelado Musculoesquelético

Como se mencion6 en la seccion 5.1 se realizd6 un analisis comparativo entre dos
modelos musculoesqueléticos cuyas principales caracteristicas de modelado se describen
en este apartado. Todas las simulaciones llevadas a cabo en ambos modelos fueron im-

. " e . . .
plementadas en concordancia con las “ buenas practicas para la verificacion y validacion
de un modelo musculoesquelético ” descriptas en el articulo de Hicks y col. (2015) [65].
Los modelos musculoesqueléticos genéricos fueron escalados de acuerdo a los datos an-
tropométricos de cada uno de los individuos bajo estudio. En particular, se implemento

para cada sujeto una simulacion dinamica a lo largo de un ciclo de la marcha para cada
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registro biomecénico.

Ambos modelos describen a la unidad musculo-tendén mediante un modelo de para-
metros condensados del tipo de Hill descripto por Zajac (1989) [26]. El mismo describe
la fuerza desarrollada por el elemento contréactil de un musculo en funcién de las rela-
ciones fuerza-longitud y fuerza-velocidad; y la desarrollada por el elemento pasivo en

funcion de las relaciones fuerza-longitud como se describe en la secciéon 2.3.1.1.

5.2.2.1. Modelo propuesto por Delp y col. (1990)

El primer modelo musculoesquelético fue propuesto por Delp y col. (1990) [62],
disponible en OpenSim, con 23 grados de libertad y 92 actuadores musculo-tendéon
que representan a 76 musculos de los miembros inferiores y el torso. Los grados de
libertad de este modelo corresponden a tres traslaciones y tres rotaciones en la pelvis;
tres articulaciones tipo rotula esférica, una localizada en la tercera vertebra lumbar
representando la interaccion entre la pelvis y el tronco y dos que representan cada una
de las articulaciones de la cadera; articulacion con traslacion y rotacion en cada rodilla;
y una articulacion cilindrica en cada tobillo del modelo [34, 63].

En este trabajo se utilizaron técnicas de cineméatica y dindmica inversa para el calculo
de los angulos y momentos netos articulares a partir de los datos experimentales de
las trayectorias de los marcadores y las fuerzas de reaccion del suelo. El algoritmo de
reduccion de residuos (RRA, residual reduction algorithm) fue utilizado para la reduccion
de residuos en la pelvis. El RRA fue propuesto para minimizar los efectos de modelado
y errores de procesamiento de datos de marcadores que se agregan y llevan a grandes
fuerzas no fisicas llamadas residuos. Especialmente, este algoritmo varia el centro de
masa del torso de un modelo especifico del sujeto en estudio y ajusta la cinematica
del modelo desde las estimaciones obtenidas por la cinemética inversa para que sea
dindmicamente consistente con los datos de las fuerzas de reaccion del piso registradas
por las plataformas de fuerzas.

Para las estimaciones de las fuerzas musculares desde los datos cinematicos y el mo-
delo ajustado obtenido desde RRA, se utiliz6 el algoritmo de control muscular compu-

tarizado (CMC, computed muscle control) [64]. CMC utiliza el enfoque de optimizacion
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estatica junto con un control anticipatorio y con retroalimentaciéon para guiar las tra-
yectorias cinematicas del modelo musculoesquelético hacia el conjunto de cineméticas
deseadas. En particular, el criterio de optimizacion utilizado por este algoritmo (5.1) es

la suma de las activaciones musculares al cuadrado [30,52]:

7= (ant)) . (5.1)

donde a,,(t) es la activacion muscular del musculo m. Una vez que CMC finaliza su
ejecucion, normalmente se comparan los patrones de activacion muscular estimados por
el algoritmo con los patrones de EMG registrados. En general, en marcha normal, no
es necesario del uso de restricciones que ajusten los limites superior e inferior de las
activaciones musculares quedando libres a tomar valores entre 0 (sin excitacion) y 1
(excitacion completa) durante todo el tiempo de simulaciéon. Sin embargo, en condiciones
de marcha fuera de patrones normales, fue necesario restringir el espacio de soluciones
(donde se encontrara el 6ptimo de los patrones de activacion muscular en cada instante
de tiempo de simulacién) en un rango que se ajuste de mejor manera a los patrones de
EMG registrados.

De esta manera, se incluyeron restricciones adicionales a lo largo de todo el tiempo de
simulacion sobre los patrones de activacion muscular de los grupos musculares que se han
registrado en el gesto de la marcha de cada individuo (ver Figura 5-2). De esta forma,
se volvio a ejecutar el algoritmo CMC para obtener los patrones de fuerzas musculares
optimos que sigan la cinematica de la marcha y lograr que los patrones de activacion

muscular estimados se ajusten de buena manera a los patrones de EMG registrados.

5.2.2.2. Modelo propuesto por Ravera y col. (2014)

El segundo modelo musculoesquelético fue propuesto por Ravera y col. (2014) |97],
descripto en el capitulo 4, con 17 grados de libertad y 36 actuadores miisculo-tendén que
representan 24 misculos del miembro inferior. Los grados de libertad de este modelo se
corresponden a 3 grados de libertad para cada articulaciéon de la cadera y la pelvis, 1

grado de libertad para cada rodilla y 3 grados de libertad para cada tobillo.

115



£
Q
Q
o

0.a 0a

0.6

&t>-----ti

-’

06

0.4

Activacion Recto Femoral
Activacidn Semimembranoso

<>-I
- %
o—l
<~—I

0.a 0a

0.6 06

"

0.z

0.4

¢

Activacion Gastrocnemio

]
;

Activacion Tibial Anterior

L™ 4
o Y
7

z0 40v EDV ?ﬁ ~ 1

=]
ra
o
ey
=]
m
[=]
o
[=1

100

[=]

oo

% Ciclo de Marcha % Ciclo de Marcha

Figura 5-2: Ejemplo de restricciones adicionales incluidas al algoritmo CMC de Open-
Sim. Las lineas azules representan las restricciones de contorno inferiores, las lineas rojas
las restricciones de contorno superiores y las areas grises representan la region factible
de cada uno de los grupos musculares. Las lineas negras representan los valores medios
de los patrones electromiograficos registrados de los pacientes para cada grupo muscular
normalizados con respecto al valor maximo del promedio de todos los pacientes.

Al igual que en la seccion 5.2.2.1, se utilizaron técnicas de cinemaética y dinamica
inversa para el cédlculo de los angulos y momentos netos articulares a partir de los
datos experimentales de las trayectorias de los marcadores y las fuerzas de reaccion
del suelo; y para el ajuste de los parametros antropométricos del modelo se utilizaron
las estimaciones basadas en una regresion no lineal propuesta por Yeadon y Morloco

(1989) [83).

Este modelo utiliza técnicas de optimizacion estatica y simulaciéon de la envolvente
del EMG mediante la combinacion lineal de campanas de Gauss para encontrar una
estimacion de las fuerzas musculares individuales durante todo el ciclo de la marcha. El
modelo minimiza una funcién objetivo que describe el consumo energético muscular (5.2)

desarrollada por Praagman y col. (2006) [57], en particular se demostro en el capitulo
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3 que presenta buenos resultados ante la variacion de la velocidad de la marcha.

24
F,,.
- mFm i mi
/ ZZ:;Z ' ' o “a <PCSAZUmamfl(lml)fv(Uml)+

(5.2)

Fn. 2
“ (PCSAiUmamfl(lmi)fv(Umi)) ) ,

donde [,,,, representa la longitud muscular, ¢; y ¢, toman los valores de 100 y 4 respecti-
vamente, de forma tal que las contribuciones de los términos lineales y no lineales sean
igual al 50 % de activacion [67], fi(l,,) es la relacion fuerza-longitud muscular, f,(v,,,) es
la relacion fuerza-velocidad muscular, PC'S'A; es el area de seccion transversal fisiologica
muscular y o,,,, fue definida en el capitulo 4. A diferencia de la seccién 4.2.2.2 donde
se defini6 la relacion fuerza-velocidad igual a 1 por tratarse del estudio de sujetos con
marcha normal [97], se utilizo la relacion fuerza-velocidad muscular (5.3) introducida

por Rosen y col. (1999) [66] para una completa evaluacion de la dindmica del tejido

muscular.
0,1433

v\Um;) = : . - 5.3
JolUm:) = G070 + exp (—1,409 snh (3.27 + 1.6)) (5:3)

donde 7 es la velocidad del elemento contractil normalizada:

Um

= 5.4
= e (5.4)

en la cual v, y v]2*" de (5.4) son la velocidad muscular y la maxima velocidad muscular

max

mar) es 2.5 s7! veces

del elemento contractil respectivamente. La méaxima velocidad (v

la longitud 6ptima del musculo [28|.

Al igual que en la seccion 5.2.2.1 se ajusto el espacio de solucion incluyendo nuevas
restricciones sobre las simulaciones del EMG para lograr una mejor correlacién de los
mismos con las senales de EMG registradas. En particular, se ajustaron los intervalos
de busqueda de la 6ptima posicion temporal de las campanas de Gauss que simulan
la envolvente del EMG registrado (ver seccion 4.2.2.5). De esta manera, se ajustaron
los intervalos de los grupos musculares que se tiene conocimiento previo mediante las

envolvente de las senales de EMG registradas como se ve en la Figura 5-3.
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Figura 5-3: Ejemplo de las restricciones incluidas en la variacion temporal (seccion
4.2.2.5) del modelo propuesto por Ravera y col (201/). Las areas grises representan
las zonas de variaciéon temporal permitidas para estimar la posicion 6ptima en cada
uno de los EMG simulados y las lineas azules representan la configuracion inicial de
los EMG simulados en la posicion media del intervalo de variacién temporal. Las lineas
negras representan los valores medios de los patrones electromiogréficos registrados de
los pacientes para cada grupo muscular normalizado con respecto al valor maximo del
promedio de todos los pacientes.

5.3. Resultados

La media y el desvio estdndar de los angulos articulares relativos de cada una de las
articulaciones y sus grados de libertad presentes en cada uno de los modelos musculoes-
queléticos descriptos en las secciones 5.2.2.1 y 5.2.2.2 se muestran en la Figura 5-4. Se
observa que no existen diferencias estadisticamente significativas entre ambos modelos,
observandose una diferencia de aproximadamente 12° — 13° de “offset” en el dngulo de
flexion /extencion de la cadera. Esta diferencia se debe a que el sistema de referencia
de la pelvis (en la posicién neutral) del modelo de Delp y col. (1990) presenta cero
inclinacion de la pelvis con respecto al eje de la gravedad. En otras palabras, el sistema

de referencia de la pelvis y el sistema de referencia del laboratorio estan alineados en
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Figura 5-4: Angulos articulares. Cada linea gruesa representa la media de todos los
pasos analizados dentro del grupo de pacientes con CP y las lineas finas representan
los desvios estandares de cada estimacion. El color rojo es utilizado para representar
el modelo propuesto por Delp y col. (1990) y el color azul para representar el modelo
propuesto por Ravera y col. (2014).

posicion neutral (inclinacion de la pelvis = 0°) [62]. Sin embargo en el anélisis clinicos
de la marcha, comtinmente corresponde 12° — 13° de inclinacién de la pelvis en posicion
neutral. Es por esto que se observa un desplazamiento al comparar los angulos de flexion
de la cadera del modelo de Delp y col. (1990) con datos clinicos u otros modelos que no

realizan esta alineacion en particular.

La Figura 5-5 muestra la media y desvio estandar de los momentos netos articulares,
estimadas mediante dinamica inversa, de cada una de las articulaciones y sus grados de
libertad presentes en cada uno de los modelos musculoesqueléticos. Las principales dife-
rencias que se observan en los momentos netos articulares estimados por ambos modelos
se aprecian en la fase de vuelo debido a que los dos modelos analizados utilizan diferen-
tes estimaciones de los pardmetros inerciales de cada uno de los segmentos involucrados,

siendo estos los principales responsables de estas variaciones observadas [82,89.
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Figura 5-5: Momentos netos articulares obtenidos mediante dindmica inversa. Cada linea
gruesa representa la media de todos los pasos analizados dentro del grupo de pacientes
con CP y las lineas finas representan los desvios estandares de cada estimacion. El color
rojo es utilizado para representar el modelo propuesto por Delp y col. (1990) y el color
azul para representar el modelo propuesto por Ravera y col. (2014).

Las estimaciones del comportamiento neto articular estimadas mediante cinematica
y dindmica inversa de ambos modelos representan los puntos de partidas en busqueda
de obtener estimaciones de las fuerzas musculares, mediante optimizacion estatica, que
llevaron a desarrollar el movimiento de la marcha en estudio. En este punto, los dos
modelos musculoesqueléticos en estudio en este trabajo presentan diferentes enfoques
para estimar las fuerzas musculares, sin embargo en ambos casos estas estimaciones de
la fuerzas musculares deben ser capaces de reconstruir los momentos netos articulares
que originalmente fueron utilizados para encontrar estas estimaciones. En la Figura 5-6
se representa la media y desvio estandar de los momentos netos articulares estimados
mediante optimizacion estatica, de cada una de las articulaciones y sus grados de libertad

presentes en cada uno de los modelos musculoesqueléticos.

Se aprecia en las Figuras 5-5 y 5-6 que no existen diferencias estadisticamente sig-
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Figura 5-6: Momentos netos articulares reconstruidos mediante los resultados encontra-
dos por la optimizacion estéatica. Cada linea gruesa representa la media de todos los
pasos analizados dentro del grupo de pacientes con CP y las lineas finas representan
los desvios estandares de cada estimacion. El color rojo es utilizado para representar
las estimaciones obtenidas por el algoritmo RRA utilizado en el modelo propuesto por
Delp y col. (1990) y el color azul para representar las estimaciones obtenidas luego de
encontrar los valores de fuerzas musculares 6ptimos por el modelo propuesto por Ravera

y col. (2014).

nificativas entre las estimaciones de ambos modelos. Asimismo, se observa que los mo-
mentos netos articulares reconstruidos luego de la optimizacion estatica presentan una
alta correlacion con los estimados mediante dindmica inversa para ambos modelos. Para
cuantificar las diferencias que existen entre ambas estimaciones (Momentos netos articu-
lares calculados mediante dinamica inversa y optimizacion estatica) de ambos modelos
musculoesqueléticos se presenta en la Tabla 5.1 el error cuadratico medio relativo para
cada uno de los grados de libertad involucrados en cada modelo. Se observa que los mo-
mentos netos articulares de flexion /extension de la cadera y rodilla presentan un error
relativo de alrededor del 25 %, debido principalmente a los picos en la zona de vuelo del

modelo de Delp y col. (1990) respecto al modelo de Ravera y col. (2014).
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Por otro lado, el modelo propuesto por Ravera y col. (2014) presenta en general una
menor dispersion en todas las estimaciones que el modelo de Delp y col. (1990) (Figuras
5-5y 5-6).

Con el fin de validar las estimaciones de los modelos musculoesqueléticos se comparo
el comportamiento de los patrones de activacion muscular del modelo de Delp y col.
(1990) y el EMG simulado por el modelo de Ravera y col. (2014), con los patrones de la
actividad eléctrica muscular reales (EMG real) registrados a lo largo del ciclo de marcha
de cada uno de los sujetos en estudio. La Figura 5-7 muestra la media y desvio estéan-
dar de las senales de EMG registradas de los musculos semimembranoso, recto femoral,
gastrocnemio y tibial anterior junto con las estimaciones de la activacion muscular y el

EMG simulado. En esta figura se observa que los dos modelos musculoesqueléticos repre-
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Figura 5-7: Valor medio del EMG real registrado (lineas negras gruesas), la media de
las activaciones musculares estimadas mediante CMC en el modelo de Delp y col (1990)
(lineas rojas gruesas) y la media de los EMG simulados por Ravera y col (201/) (lineas
azules gruesas) durante todo el ciclo de la marcha de nifios con CP que desarrollan una
marcha agazapada. Las areas sombreadas y lineas finas muestran los desvios estandar.
Los datos experimentales de EMG se rectifican y filtran a 6 H z mediante un filtro pasa
bajo bidireccional. Todas las senales se normalizaron con respecto al valor maximo del
promedio de todas las pasadas.
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sentan de buena manera el EMG real, mostrando a los picos de activacion en similares
zonas del ciclo de la marcha. En particular el EMG simulado propuesto por Ravera y
col. (2014 ) responde de mejor manera para los musculos recto femoral, semimembranoso
y tibial anterior en comparacion con las estimaciones de la activaciéon muscular encon-
tradas por el modelo de Delp y col. (1990); aunque este tultimo modelo logra un mejor

comportamiento en el musculo gastrocnemio que el modelo de Ravera y col. (201/).

La Figura 5-8 muestra el comportamiento total de las activaciones musculares esti-
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Figura 5-8: Valor medio de las activaciones musculares estimadas mediante CMC en el
modelo de Delp y col (1990) (lineas rojas gruesas) y la media de los EMG simulados
por Ravera y col (2014) (lineas azules gruesas) durante todo el ciclo de la marcha de
ninos con CP que desarrollan un patréon agazapado. Las lineas finas muestran los desvios
estandar. Todas las senales se normalizadon con respecto al valor maximo del promedio
de todas las pasadas.
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madas por Delp y col. (1990) y el EMG simulado por Ravera y col. (2014). En su mayoria
ambos modelos se comportan de manera similar cuando se analizan las zonas que mues-
tran sus picos de activacion, observando las principales diferencias en el musculo iliaco,
sOleo y gastrocnemio aunque como se observa en la Figura 5-7 el modelo propuesto por
Ravera y col. (2014) presenta un mayor sincronismo con los grupos musculares con los

que se cuenta las seniales de EMG reales.

Finalmente, la Figura 5-9 presenta la media y desvio estandar de las fuerzas mus-

culares desarrolladas a lo largo de todo el ciclo de la marcha por ninos con CP que
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Figura 5-9: Valor medio y desvio estandar de las fuerzas musculares normalizadas por
el peso corporal (BW, bodyweight) durante todo el ciclo de la marcha de nifios con CP
que desarrollan un andar agazapado, estimadas mediante CMC en el modelo de Delp y
col (1990) (lineas rojas) y mediante el modelo de Ravera y col (2014) (lineas azules).
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Figura 5-10: Valor de fuerzas musculares promediadas en todo el ciclo de la marcha,
estimadas mediante CMC en el modelo de Delp y col (1990) y mediante el modelo de
Ravera y col (2014). Se muestran los valores encontrados en el capitulo 3 para ninos sin
patologias motrices (CG, control group) y para ninos con CP que desarrollan un andar
agazapado.

presentan una marcha agazapada. En general se aprecia que los valores de fuerzas mus-
culares estimadas por ambos modelos tienen similares comportamientos.

Ademés, en la Figura 5-10 se muestran los valores de fuerza media desarrollada por
cada grupo muscular simulado promediadas a lo largo del ciclo de la marcha para el
grupo de ninos sin patologias motrices analizados en el capitulo 4 y los encontrados en

este capitulo para el grupo de ninos con patologias motrices.

5.4. Discusiones

Mientras que el modelado del NMS ha crecido rapidamente en los tultimos 25 anos
en areas de investigacion, y en cientos de laboratorios clinicos y de investigacion de la
marcha, en todo el mundo se realiza el analisis biomecénico clasico del movimiento como
un estandar para el diagnostico de sujetos con trastornos motrices; en contraposicion,
vemos que el modelado y la simulacién del NMS atn no se aplican ampliamente en las

précticas clinicas, en gran parte debido a las lagunas presentes en la validacion de estos
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modelos para garantizar su exactitud y fiabilidad [65]. En particular, en patologias como
CP se encuentra que existen muchos trabajos centrados en estimaciones de longitudes
y velocidades de acortamiento musculares [90-95|, mientras que pocos buscan evaluar
el comportamiento de las fuerzas musculares en alteraciones de la marcha, directas o
indirectamente [6,32,96]. Esta discrepancia se puede deber a que los modelos muscu-
loesqueléticos para el anéalisis de pacientes con CP suelen ser sensibles a parametros
geométricos como alineaciones Oseas, geometria articular, sitios de origen o insercion
muscular y a pardmetros propios de la simulacién del tejido muscular considerando que
éste requiere muchas caracteristicas de la generacion de fuerza de sujetos sin alteraciones
de la marcha pero no necesariamente estos comportamientos seran similares en sujetos
con desordenes neuronales. Ademés, y tal vez la mas importante limitacion de estos

modelos, los mismos no incluyen el control del sistema nervioso central.

Considerando estas limitaciones encontradas en los modelos musculoesqueléticos pa-
ra el andlisis de sujetos con CP, son necesarios més trabajos que aseguren que los re-
sultados generados por ellos seran precisos y relevantes clinicamente. Ademés, se re-
quieren resultados que valoren si un analisis en particular es dependiente del modelo
y si la simulacion es lo suficientemente completa como para responder los interrogan-
tes planteados [1]. En este capitulo se ha buscado obtener una mejor comprension del
comportamiento de estos modelos ante condiciones de marcha patoldgicas. Se evaluo
el comportamiento de dos modelos musculoesqueléticos sobre una poblacion de sujetos
con CP que desarrollan una marcha agazapada para analizar y discutir el desempeno de

cada uno de ellos.

El primer modelo analizado fue desarrollado por Delp y col. (1990) [62] el cual se
encuentra dentro del software OpenSim [34], es cominmente utilizado por diferentes
grupos de investigacion en el modelado de sujetos con alteraciones motrices [6, 32,90
96] aunque muchas veces presenta la limitacion de ser un modelo de adultos utilizado
para ajustar los parametros antropométricos de ninos. Los pardmetros inerciales de los
segmentos de este modelo son una adaptacion (escalados por un factor de 1,05626) del
modelo desarrollado por Anderson y Pandy (1999), basados en los datos antropométricos

medidos de cinco sujetos adultos (edad 26 4 3 anos, altura 177+ 3 c¢m, y el peso 70,1 +
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7,8 kg) [63].

El segundo modelo analizado fue el desarrollado por Ravera y col. (2014) [97] (ver
capitulo 4) y a diferencia del primer modelo musculoesquelético presenta tres grados de
libertad de la articulacion del tobillo, los cuales cobran mayor importancia en sujetos
con patologias motrices [98,99]. Este modelo utiliza una regresiéon no-lineal para la
estimacion de los parametros inerciales antropométricos de los segmentos modelados
considerando que este enfoque muestra mejores estimaciones de los parametros que las
obtenidas mediante regresion lineal [83] para sujetos fuera del rango de predictores de
la regresion, siendo este enfoque méas 1til en un entorno clinico debido a la poblacion
heterogénea de pacientes.

Estas diferencias presentes en la estimacion de los parametros inerciales antropomé-
tricos de los segmentos modelados por cada uno llevan a diferencias en las estimaciones
de los momentos netos articulares (ver Figura 5-5 y Tabla 5.1), las cuales son visibles
en la fase de vuelo donde los pardmetros inerciales cobran mayor relevancia dentro de
los momentos netos articulares siendo la principal fuente de error en estas estimacio-
nes [82,89).

Por otro lado, en el modelo propuesto por Delp y col. (1990) los datos que describen
la morfologia 6sea en general fueron adoptados del trabajo de Stredney (1982) [100];
los valores del area de seccion transversal fisiologico (PCSA, Physiological cross-section
area), que determinan la fuerza isométrica méxima, fueron tomados de Friederich y
Brand (1990) [101] y Wickiewicz y col (1983) [102]; y los valores del dngulo de penacion
y longitud de la fibra muscular 6ptima (para la mayoria de los musculos) fueron tomados
de Wickiewicz y col (1983) [102]. Mientras que en el modelo propuesto por Ravera y col.
(2014 ) estos parametros fueron adoptados de un tnico trabajo desarrollado por Hors-
man y col (2007) [84] que describe la morfologia muscular y articular para el modelado
musculoesquelético del miembro inferior, el cual presenta todos los parametros prove-
nientes de una tnica muestra cadavérica evitando asi inducir un error en los modelos

por la mezcla de bases de datos.

Dentro de los parametros de modelado musculoesquelético, un parametro critico en la

estimacion de las fuerzas musculares desarrolladas durante la marcha es la utilizacién de
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algtin criterio de optimizacion para representar el comportamiento del sistema nervioso
central. En el caso del modelo musculoesquelético de Delp y col. (1990) se obtienen
los valores de fuerzas musculares mediante la utilizacion del algoritmo CMC el cual
utiliza como criterio de optimizacion la minimizaciéon de las activaciones musculares
al cuadrado (ver ecuacion 5.1) [47], sin embargo este criterio de optimizacién podria
describir de manera incompleta patrones que se observan en marchas patologicas [52].
En particular, Schwartz y col (2004) observaron que ninos con CP tienden a desarrollar
una marcha a una velocidad entre 0,13—1,45 m/s [103], en general inferior a la velocidad
de marcha promedio desarrollada por ninos sin patologias 1,02 — 1,39 m/s [104]. En este
sentido, en el modelo de Ravera y col. (2014) fue adoptado como criterio de optimizacion
la funcion objetivo desarrollada por Praagman y col (2006) que representa el consumo
energético muscular y se demostr6 en el capitulo 3 que este criterio de optimizacion
predice de buena manera el consumo energético muscular ante variaciones en el rango

de velocidad de la marcha.

Para finalizar, analizando los patrones de activaciéon muscular de ambos modelos
musculoesqueléticos con los datos electromiograficos registrados en la misma actividad
realizada por cada paciente en estudio, se observa una buena representacion de los
mismos por ambos modelos. En general, el modelo propuesto por Ravera y col. (2014)
obtiene una mejor representacion de los picos de activacion maxima que el de Delp y
col. (1990) (ver Figura 5-7) cuando los comparamos con los EMG real aunque existen
algunas diferencias en los patrones de activacion muscular estimados por ambos modelos
para otros musculos (ver Figura 5-8). También se observa que a pesar de las limitaciones
y diferencias presentadas en los enfoques del modelado que muestran estos modelos
musculoesqueléticos evaluados en este capitulo, la Figura 5-9 muestra que los valores
de fuerzas estimados se comportan similares a pesar de contar con diferentes criterios
de optimizacion involucrados en sus estimaciones. Este es un parametro que ain se
debe seguir evaluando para lograr representar de mejor manera el comportamiento en
sujetos con patologias motrices. Si bien existen algunas diferencias en los valores de
amplitud de las fuerzas encontradas (inherente al criterio de optimizaciéon utilizado por

cada modelo), ambos modelos responden de manera similar cuando se comparan ninos
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con y sin patologia de la marcha (Figura 5-10) con la excepcién de algunos musculos
que cruzan la articulacion del tobillo debido a que el modelo propuesto por Ravera y col.
(2014 ) tiene méas grados de libertad que el de Delp y col. (1990) en esta articulacion, el
cual es un parametro sensible en las estimaciones de las fuerzas musculares finales [71].

Como conclusiéon, creemos que este capitulo actiia como un puntapié inicial en la
valoracion de las fuerzas musculares estimadas mediante modelos musculoesqueléticos
de sujetos con CP que desarrollen una marcha agazapada. Sin embargo, siguen siendo
necesarias mas evaluaciones de los modelos musculoesqueléticos genéricos destacando las
fortalezas y debilidades de cada uno para lograr una mayor y consensuada aceptacion
de los mismos. En este sentido se puede lograr un aumento de su uso en los ambientes
clinicos, permitiendo volcar todos los esfuerzos puestos en la generacion de modelos que

buscan representar de mejor manera el comportamiento muscular en patologias motrices.
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Tabla 5.1: Diferencias en los momentos netos articulares de cada modelo musculoesque-

lético, presentadas mediante RM S, (%) , obtenidos mediante Dinamica Inversa (ID,

Inverse Dynamic) y Optimizacion Estatica (SO, Static Optimization).
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Capitulo 6

Un enfoque biomecanico integrador
para el analisis de tensiones en la

pelvis a lo largo del ciclo de la marcha

El anélisis biomecénico del sistema locomotor humano ha crecido ampliamente mediante la aplica-
cion de modelos musculoesqueléticos de cuerpo rigido, permitiendo analizar la influencia de las activacio-
nes musculares en los diferentes movimientos corporales. Por otro lado, con el fin de analizar la mecénica
de los tejidos 6seo-artro-musculares el analisis mediante elementos finitos (FE, Finite Elements) se pre-
senta como un enfoque de modelado suplementario. De esta manera un enfoque biomecanico integrador,
integra los conocimientos y métodos biomecanicos a miltiples escalas para encontrar fundamentos y
para una posterior explicacion clinica a problemas observados a nivel tisular o de érganos, brindando
una simulacion holistica que requerird modelos que optimicen la respuesta neuromuscular simultanea-
mente con modelos detallados de la dindmica del comportamiento de los tejidos. De esta manera existen
numerosos trabajos que utilizan FE para analizar condiciones puntuales que simulan ser situaciones
esperables en algtn instante de la marcha, mientras que pocos tratan de vincular las bondades de los
modelos musculoesqueléticos de cuerpo rigido con modelos especificos de FE y so6lo se destaca el trabajo
desarrollado por Koolstra y van Eijden (2005) donde utilizaron un enfoque explicito de FE durante una
simulacién dindmica directa. Sin embargo, el gasto computacional de tal enfoque lo limita para su uso
en los analisis iterativos, es decir, de optimizacion o estudios probabilisticos.

En este contexto, el objetivo de este capitulo es desarrollar un modelo computacional de la pelvis
bajo un enfoque biomecénico integrador. En esta simulacién se estudia un modelo de un sujeto que
desarrolla una marcha sin patologias, el cual incluye un modelo musculoesquelético de cuerpo rigido
del miembro inferior vinculado con un modelo de FE de la pelvis especifico del sujeto. Se incluyeron
las estimaciones del movimiento articular de la cadera, la fuerza de reaccién intersegmentos y las
fuerzas musculares estimadas mediante un modelo musculoesquelético como condiciones de contorno
del modelo de FE de la pelvis y se realizé6 un estudio de sensibilidad bajo condiciones de carga y
movimiento fisiolégico a lo largo del ciclo de la marcha.

En primer instancia se analizaron los desplazamientos desarrollados por el hueso pélvico del modelo
de FE observandose que los desplazamientos desarrollados en este enfoque son de muy bajo orden,
alrededor de 0,05 mm, pudiendo ser despreciados en las estimaciones dindmicas de las estructuras 6seas
y asi aumentar la eficiencia computacional de este enfoque multiescala. En particular se destaca en
la literatura el trabajo presentado por Anderson y col. (2005), que presenta las tensiones méximas
soportadas por el hueso pélvico dentro de un rango de 0 — 44 M Pa para el modelado de la pelvis
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especifica de un sujeto en estudio. Sin embargo, estos valores maximos de tensiones de von Mises en
este estudio sugieren ser poco realistas llevando a la conclusién que probablemente condiciones de carga
maés fisiologicas tenderan a reducir las tensiones de pico maximas en el hueso. En concordancia con esto
encontramos que el modelo propuesto bajo condiciones de carga y movimiento fisiologicas, estimados
mediante un modelo musculesquelético, arroj6 valores de tensiones maximas de von Mises en el orden
de los 14 M Pa. Ademés se ve que el efecto que realizan las fuerzas musculares sobre el tejido 6seo es de
difuminar las areas en las que se encuentran estos picos de tensiones méaximas, dando indicios de tener
un comportamiento mas fisioldgico y asi ser mas confiable para el analisis de posibles tratamientos.

6.1. Introduccion

El modelado musculoesquelético puede proporcionar los principios para describir la
locomociéon humana, incluyendo control del movimiento, cargas sobre los tejidos blandos
y duros y estimaciones del comportamiento de los musculos. Comtnmente estos mode-
los, a nivel corporal, suelen utilizar representaciones simplificadas de las articulaciones,
estructuras pasivas como resortes para el modelado de los ligamentos, descripciones del
comportamiento del tejido muscular mediante modelos de tipo Hill, y estrategias de
control del motor como por ejemplo para el calculo de las fuerzas musculares utilizan-
do técnicas de optimizacion matemaética [38|. Asi, el analisis biomecanico del sistema
locomotor humano ha crecido ampliamente mediante la aplicacion de modelos muscu-
loesqueléticos de cuerpo rigido, permitiendo analizar la influencia de las activaciones
musculares en los diferentes movimientos corporales [20].

Sin embargo, con el fin de analizar la mecanica de los tejidos 6seo-artro-musculares el
analisis mediante elementos finitos (FE, Finite Elements) se presenta como un enfoque
complementario al estudio in-vivo e in-vitro [105,106]. Por esta razon, se observa que
el modelado musculoesquelético y los métodos de elementos finitos aparecen como téc-
nicas de modelado suplementarias. De esta manera un enfoque biomecanico integrador,
integra los conocimientos y métodos biomecénicos a un nivel de multiples escalas para
encontrar fundamentos (para una posterior explicacion clinica) a problemas observados
a nivel tisular o de 6rganos. Es por esto que un enfoque biomecanico integrador tiende a
ser un enfoque més natural para comprender las alteraciones fisiopatologicas del cuerpo
humano. Como consecuencia de esto, se pueden identificar importantes problemas bési-

cos de biomecénica sin resolver, y proporcionar el camino por el que su solucién puede
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ser traducida en avances directos a la medicina clinica [37|. Entonces un enfoque biome-
canico multiescala, brindara una simulacién holistica requiriendo modelos que optimicen
la respuesta neuromuscular simultaneamente con modelos detallados de la dinamica del

comportamiento de los tejidos que conforman el aparato locomotor humano [38].

De esta manera encontramos en la literatura actual numerosos trabajos que utilizan
FE para analizar condiciones puntuales que simulan ser situaciones esperables en algtn
instante de la marcha. Asi, algunos estudios se focalizan en predecir la distribucion
de tensiones en huesos grandes como la pelvis o la cabeza-cuello femoral [107]|, donde
Anderson y col. (2005) predijeron valores de tensiones méximas para el hueso pélvico
en un rango de 0 — 44 M Pa bajo condiciones de cargas estéticas [108|. Otros trabajos se
focalizaron en predecir la distribuciéon de tensiones en el cartilago de la articulacion de la
cadera, identificando que la region donde se localizan las tensiones maximas se encuentra
debajo de la regién del domo acetabular pélvico, variando en un rango de 4 — 8 M Pa
para cargas estaticas de 1500 — 3000 N [109-111|. Ademas, trabajos desarrollados por
Phillips y col. (2007) [112], Yoshida y col. (2006) [113] y Abraham y col. (2013) [114]
evaluaron modelos de FE en condiciones que tienden a ser enfoques mas fisiologicos. Asi
el primer grupo de investigacion analiz6 las tensiones y deformaciones bajo condiciones
de cargas estéticas pero en un modelo de la pelvis que incluye condiciones de contorno
que representan los musculos y ligamentos; mientras que el segundo y tercer grupo
de investigadores analizaron las zonas de contacto y presion en los cartilagos de la

articulacién de la cadera durante todo el ciclo de la marcha.

Por otro lado, encontramos en la literatura pocos trabajos que vinculan las bondades
de los modelos musculoesqueléticos de cuerpo rigido con modelos especificos de FE. Entre
ellos encontramos trabajos como los de Blemker y Delp (2005) y (2006) [115] [116]
y Hu y Blemker (2015) |117] que representan la geometria y arquitectura muscular
para evaluar su comportamiento en ciertas alteraciones de este tejido. Otros trabajos
desarrollados por Halloran y col. (2009) y (2010) [118] [119] demostraron el acople
directo entre un modelo musculoesquelético de la extremidad inferior y el modelado del
pie mediante FE para analizar el comportamiento de tejidos blandos en salto y marcha

respectivamente. Destacandose que solo se observa el trabajo desarrollado por Koolstra y
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van Eijden (2005) donde utilizaron un enfoque explicito de FE para estimar las tensiones
mandibulares durante una simulacién mediante dindmica directa. Sin embargo, el gasto
computacional de tal enfoque lo limita para su uso en los anélisis iterativos, es decir, de
optimizacion o estudios probabilisticos [120].

En este punto es importante destacar que aunque la utilidad de los modelos de FE
en las précticas clinicas son frecuentemente criticados por su inadecuada verificacion y
validacion [121,122|; Viceconti y col. (2005) proponen que la comunidad biomecanica
debe comenzar a considerar estos instrumentos en esta drea aceptando que los modelos
numéricos nunca podran ser validados completamente cuando son aplicados en simu-
laciones de tejidos bioldgicos. Por tal motivo, la interpretacion y la evaluacion de la
sensibilidad de las estimaciones encontradas mediante estos modelos se convierten en
un punto de vital importancia [123].

En este contexto, el objetivo de este capitulo es desarrollar un modelo computacional
de la pelvis bajo un enfoque biomecénico integrador. En esta simulaciéon se estudia un
sujeto que desarrolla una marcha sin patologias, el cual incluye un modelo musculoes-
quelético de cuerpo rigido del miembro inferior vinculado con un modelo de FE cuasi-
estatico de la pelvis especifico del sujeto. Se incluyeron las estimaciones del movimiento
articular de la cadera, la fuerza de reaccién intersegmentos y las fuerzas musculares
estimadas mediante un modelo musculoesquelético como condiciones de contorno del

modelo de FE de la pelvis (ver Figura 6-1). Se analiz6 cémo el uso de condiciones de
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Figura 6-1: Proceso completo de construccion del modelo bajo el enfoque biomecanico
integrador, incluyendo el modelado musculoesquelético del miembro inferior y el modelo
de elementos finitos de la pelvis.
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contorno fisiolégicas actiian en la distribucion de tensiones del tejido 6seo. Ademas se
plantedé una validacién indirecta del modelo propuesto mediante la comparacién con
modelos similares presentados en estudios previos [107,108,112], y se realiz6 un estudio
de sensibilidad bajo condiciones de carga y movimiento fisiologico a lo largo de todo el

ciclo de la marcha.

6.2. Método

6.2.1. Participante

En el analisis propuesto en este capitulo se incluyeron seis registros del anélisis clinico
de la marcha de un individuo de 29 anos de edad, 75 K¢ de masa y 1,79 m de altura
que desarroll6 la marcha a una velocidad normal auto-seleccionada, las caracteristicas
generales son las correspondientes al sujeto 2 de la Tabla 2.2 de la seccion 2.4.1 del
capitulo 2. Los estudios de la marcha fueron registrados en el “Laboratorio de Analisis
de la Marcha y el Movimiento” del Instituto de Investigaciones Neurolégicas FLENI
(Escobar, Argentina) presentando patrones normales de la marcha. De esta manera,
se considerd la media de los seis estudios para contar con un patrén del analisis de la
marcha del sujeto con significancia clinica [68§].

Asimismo, se utilizaron los datos de un tnico conjunto de imagenes biomédicas des-
de la quinta vertebra lumbar hasta la punta del pie obtenidas mediante el estudio de
resonancia magnética nuclear descripto en la seccion 2.4.3 del capitulo 2. Este estudio

fue realizado en el “Servicio de Resonancia Magnética” del Instituto FLENI.

6.2.2. Modelo Musculoesquelético

Se utiliz6 un modelo musculoesquelético [62], con 23 grados de libertad y 92 actuado-
res musculo-tendoén que representan a 76 musculos de los miembros inferiores y el torso.
Los grados de libertad de este modelo corresponden a tres traslaciones y tres rotaciones
en la pelvis; tres articulaciones tipo rotula esférica, una localizada en la tercera vertebra

lumbar representando la interaccion entre la pelvis y el tronco y dos que representan ca-
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da una de las articulaciones de la cadera; articulacion con traslacion y rotacion en cada
rodilla; y una articulacién cilindrica en cada tobillo del modelo [34,63|. Este modelo fue
escalado con las medidas antropométricas del sujeto en estudio.

Se utilizaron técnicas de cinematica y dindmica inversa para el calculo de los angulos
y momentos netos articulares a partir de los datos experimentales de las trayectorias de
los marcadores y las fuerzas de reaccién del suelo. El algoritmo de reduccion de residuos
(RRA, residual reduction algorithm) fue utilizado para la reduccion de residuos en la
pelvis. RRA ajusta la cinemética del modelo desde las estimaciones obtenidas por la
cinematica inversa para que sea dindmicamente consistente con los datos de las fuerzas
de reaccion del piso registradas por las plataformas de fuerzas. Para las estimaciones
de las fuerzas musculares desde los datos cinematicos y el modelo ajustado obtenido
desde RRA, se utilizo el algoritmo de control muscular computarizado (CMC, computed
muscle control) |64].

Finalmente, mediante el plug-in “Muscle Force Direction" [124] de OpenSim se extra-
jo la informacién del modelado musculoesquelético (como la direccion efectiva de accion
y los puntos de origen e insercién de los grupos musculares) necesarios para incorporar
en el modelado de FE de la pelvis. Todas las simulaciones llevadas a cabo fueron imple-
mentadas en concordancia con las “buenas préacticas para la verificacion y validacion de

un modelo musculoesquelético” descriptas en el articulo de Hicks y col. (2015) [65].

6.2.3. Definicidén Geométrica de la Pelvis

El conjunto de imégenes biomédicas descriptas en la seccion 2.4.3 fue utilizado para
proveer la geometria de base del hueso pélvico y femur mediante técnicas de segmen-
tacion manual utilizando el software 3D Slicer (www.slicer.org). Las superficies recons-
truidas fueron decimadas para reducir el nimero de poligonos y filtradas mediante la
utilizacion del algoritmo de suavizado A — p de Taubin [125] para remover artefactos de
la segmentacion utilizando MeshLab (www.meshlab.sourceforge.net).

Se represent6 la articulacion de la cadera como una rétula esférica perfecta con una
interfaz de contacto con radio comiin dada por la linea media del espacio articular en-

tre el cartilago femoral y acetabular [126]|. Fueron utilizadas las ecuaciones de regresion
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propuestas por Harrington y col (2007) [127] para estimar la ubicacion del centro arti-
cular de la cadera basandose en las imagenes de resonancia magnética. Ademés, el hueso
pélvico se establecié en la posicion neutra [128] mientras que el hueso del fémur adopto
la cinematica del angulo articular de la cadera en el plano sagital a lo largo de todo el
ciclo de la marcha.

Las mallas triangulares de las superficies de los huesos y cartilagos, se convirtieron en
mallas corticales de 3 nodos de elementos lineales. El interior de estas mallas corticales se
completaron con elementos tetraédricos, es decir, se generaron mallas volumétricas que

representan cada una de las estructuras del modelo FE mediante el software Gmsh [129].

6.2.4. Propiedades de los Materiales y Condiciones de Contorno

El hueso pélvico fue definido como un material homogéneo, isotrépico, elastico lineal,
con modulo de elasticidad £ = 7 GPa y coeficiente de Possion v = 0,3; los cuales
describen de manera efectiva las propiedades de rigidez ponderando la composicion de
hueso cortical y esponjoso [107,108, 130, 131]. En el caso del hueso femoral, este fue
modelado como un elemento rigido.

El cartilago de la cadera humana bajo la acciéon de cargas fisiologicas se caracteri-
z6 en estudios previos como un material cuasi incompresible [111,132]. Asi, el modelo
constitutivo adoptado para el modelado de los cartilagos acetabular y femoral fue con-
siderado como un material homogéneo, isotropico, hipereléstico del tipo neo-Hookean

cuya energia de deformacion W esta dada por la ecuaciéon 6.1.
1, - 1 )

donde I; es el primer invariante del tensor de deformacion derecho de Cauchy, J es el
Jacobiano del tensor de deformacion, y G = 13,6 M Pa y K = 1360 M Pa [109] son el
modulo de corte en el limite de las pequenas deformaciones y el médulo de compresibi-
lidad respectivamente. Este modelo constitutivo fue utilizado en este modelado por su
simple relaciéon cuasi-lineal tension-deformacion y ademaés es ampliamente utilizado en

modelos de FE de la articulacion de la cadera humana [109, 110,126, 133-135].
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JArticulacion
Sacro-lliaca 7

Sinfisis del Pubig]

Figura 6-2: Esquema de las condiciones de contorno aplicadas en el modelo de FE de
la pelvis implementado. Las areas rojas representan los nodos fijos presentes lo largo de
las articulaciones sacro-iliaca y sinfisis del pubis. Las flechas azules representan la fuerza
de compresion prescrita de la articulacion de la rodilla. Los puntos rojos son las zonas
los principales musculos que tienen su origen o insercion en el hueso pélvico donde se
aplican las fuerzas nodales prescritas que representando las fuerzas musculares.

En cuanto a las condiciones de contorno aplicadas en el modelado de la pelvis, se
definié una interfaz rigida para modelar la interfaz entre el cartilago femoral y el hueso
del fémur. En la definicion de las interfaces entre cartilagos y hueso pélvico con el
cartilago acetabular, se utilizaron dos algoritmos de contacto deslizantes basados en un
enfoque Lagrangiano aumentado. Se supuso un contacto sin friccion para la interfaz
entre cartilagos, ya que el coeficiente de friccion es bajo (0,01 a 0,02 en presencia de
liquido sinovial) [110]. Se aplicaron condiciones de frontera fijas en la articulacion sacro-
iliaca para ser consistentes con la transferencia de carga que se produce entre los huesos
de la pelvis y el sacro en esta region. Asi, se limitaron como nodos fijos a los nodos
presentes lo largo de las articulaciones sacro-iliaca y sinfisis del pubis para simular estas
interfaces [108,112].

Para lograr evaluar las tensiones que afectan la pelvis a lo largo del ciclo de la marcha,

tres condiciones especificas fueron incluidas:

= Una rotacion prescrita del centro articular: representando la flexion-extension de

la articulacién de la cadera.

= Una Fuerza de traccidon prescrita: representando la fuerza vertical neta interseg-
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mento de la articulaciéon de la rodilla.

» Fuerzas nodales prescritas: representando las quince fuerzas musculares vectoriales
tridimensionales de los principales musculos que tienen su origen o inserciéon en el

hueso pélvico.

Por ultimo la cineméatica angular de la articulacion fue normalizada al 100 % del ciclo
de la marcha y las cargas aplicadas fueron normalizadas con respecto al peso corporal.
Para localizar las zonas que representan el origen e inserciéon muscular, se utilizaron los
nodos encontrados mediante el plug-in de OpenSim [124] y todos sus nodos vecinos méas

cercanos para evitar cargas puntuales en el modelo de FE de la pelvis, ver Figura 6-2.

6.2.5. Estudio de Convergencia

El criterio de convergencia utilizado en este capitulo se refiere solamente sobre la
hipoétesis de cuantificacion, sin tener consideraciones sobre errores numéricos. Se adopto
que, en general, el anélisis de FE converge a medida de que el tamano de los elementos
disminuye, y por lo tanto el nimero de nodos y elementos aumenta, entonces la soluciéon
numérica tiende a la solucion exacta. Es importante destacar que el estudio de conver-
gencia de mallas no garantizan que las predicciones del modelo de FE sean exactos,
pero aseguran que una discretizacion mas fina probablemente no cambiara significativa-
mente las predicciones encontradas [121]. Entonces, se aument6 el nimero de elementos

tetraédricos y se analiz6 la variacion en la prediccion de las tensiones del modelo de FE.

6.2.6. Estudio de Sensibilidad

Se realizaron cambios en las propiedades asumidas de los materiales para evaluar
como tales propiedades afectan a las predicciones de las tensiones del modelo en condi-
ciones fisiologicas a lo largo del ciclo de la marcha. El médulo de corte de base de los
cartilagos vari6 en £15D utilizando el desvio estandar para el cartilago humano [136].
Para determinar los efectos de la asuncién de incompresibilidad del cartilago, la rela-

cion modulo de compresibilidad y médulo de corte varié entre 100:1 (v = 0,495) y 10:1
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(v = 0,452) [109]. Se analizo la variacion de las predicciones del modelo FE cuando el
modulo de elasticidad varia en £10% de su valor teoérico para cuantificar el efecto del

modelado del hueso.

6.2.7. Analisis de los Datos

El modelo de FE 3D fue incorporado dentro del software FEBio 1.7 para la obtener
la solucion del analisis no-lineal tension-deformacion [40]. Se aplico un analisis mecénico
estructural cuasi-estatico con un método de biisqueda lineal para mejorar la convergencia
del algoritmo de solucién cuasi-Newtoniano BFGS no lineal. Ademés, se utilizaron los
software PreView y PostView para el pre y post procesamiento del modelo de FE
(www.febio.oryg).

En el estudio de convergencia de mallas se utilizaron condiciones de carga estaticas
equivalentes al peso del sujeto. Asi, la densidad de cada malla fue ajustada (incremen-
tada) hasta que no se observen cambios en las predicciones de las tensiones por encima
del 5 %. Por otro lado, para el estudio de sensibilidad, se analizaron lo cambios en el pico
maximo de tensioén como resultado del escenario completo de cargas dinamicas aplicadas.
Se estudiaron veinticuatro modelos en total antes de llegar a la configuracion 6ptima.
Luego, en esta configuracion del modelo de FE, se analizaron los desplazamientos y la

distribucion de las tensiones de von Mises a lo largo de todo el ciclo de la marcha.

6.3. Resultados

Para determinar la densidad de elementos 6ptima de cada malla volumétrica se
analizaron tres mallas para el cartilago acetabular, tres mallas para el cartilago femoral
y tres mallas para el hueso pélvico bajo condiciones de cargas estaticas equivalentes al
peso del sujeto. De esta manera, la primer malla volumétrica del hueso pélvico contd
con 10.276 nodos y 38.232 elementos, la segunda malla con 41.556 nodos y 178.947
elementos y la tercer malla con 65.987 nodos y 305.856 elementos. La primer malla
del cartilago acetabular contd con 749 nodos y 2.270 elementos, la segunda malla con

4.413 nodos y 18.190 elementos y la tercera con 29.569 nodos y 145.280 elementos. En
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Tabla 6.1: Tensiones de von Mises maximas desarrolladas en el modelo de FE en el
estudio de convergencia de mallas expresadas en M Pa.

Mallas Pelvis

Modelo 1 | Modelo 2 | Modelo 3
o 2,327 3,095 3,130
Cambios absolutos - 33,02 % 1,12%
Mallas Cartilago Acetabular

Modelo 1 | Modelo 2 | Modelo 3
o 2,327 3,284 3,452
Cambios absolutos - 41,13 % 5,11 %

Mallas Cartilago Femoral

Modelo 1 | Modelo 2 | Modelo 3
o 2,327 2,311 2,298
Cambios absolutos - 0,69 % 0,56 %

el caso del cartilago femoral, la primer malla conté con 1.465 nodos y 4.413 elementos,
la segunda malla con 8.738 nodos y 35.304 elementos y la tercera con 58.368 nodos
y 282.432 elementos. Como se presenta en la Figura 6-3 los cartilagos aumentaron el
nimero de elementos tanto en las caras como en el espesor del mismo.

Se observa en la Tabla 6.1 que incrementos en la densidad de las mallas por encima
de la segunda propuesta para cada una de las estructuras producen una mejora en las
predicciones de las tensiones de von Mises alrededor del 5%, asegurando la convergen-
cia de las mallas. De este analisis se consider6 que la malla del cartilago acetabular de
dos capas perdia ciertas zonas de presion, por lo cual en esta estructura se considero
la tercer malla (cuatro capas en el espesor); y que aunque la malla del cartilago femo-
ral de dos capaz no produce una mejora por debajo del 5% su principal funcion en el
modelo propuesto es generar una correcta trasmision de las cargas, es por eso que esta
malla para la representacion de este cartilago es adecuada. De esta manera, las mallas
volumétricas que representan el modelo de FE final (Figure 6-4) consisten en ~84.000
nodos y ~376.700 elementos tetraédricos (hueso pélvico = 41.556 nodos y 178.947 ele-
mentos; cartilago acetabular = 29.569 nodos y 145.280 elementos; cartilago femoral =
8.738 nodos y 35.304 elementos; y hueso del fémur = 4.220 nodos y 17.161 elementos).

En la Figura 6-5 se presentan las estimaciones del modelado musculoesquelético que

son utilizadas como pardmetros de entrada en el modelo de FE de la pelvis. El des-
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(a) Modelo de FE especifico del sujeto

\

(b) Un elemento a través del espesor del
cartilago acetabular

(d) Dos elementos a través del espesor
del cartilago acetabular

(C) Un elemento a través del espesor del
cartilago femoral

\

(e) Dos elementos a través del espesor del

cartilago femoral

(g) Cuatro elementos a través del espesor
del cartilago femoral

(f) Cuatro elementos a través del espesor
del cartilago acetabular

Figura 6-3: Representacion del analisis de convergencia de las mallas de los cartilagos. (a)
Modelo de FE especifico del sujeto. El cuadro rojo indica la region que se muestra en las
iméagenes restantes. (b) Modelo de FE con un elemento a través del espesor del cartilago
acetabular. (¢) Modelo de FE con un elemento a través del espesor del cartilago femoral.
(d) Modelo de FE con dos elementos a través del espesor del cartilago acetabular. (e)
Modelo de FE con dos elementos a través del espesor del cartilago femoral (densidad
de malla convergente). (f) Modelo de FE con cuatro elementos a través del espesor
del cartilago acetabular (densidad de malla convergente). (g) Modelo de FE con cuatro
elementos a través del espesor del cartilago femoral.

plazamiento y la fuerza de compresion representan el movimiento de la articulacion de
la cadera en el plano sagital y la fuerza neta vertical de articulacion de la rodilla res-

pectivamente; mientras que las fuerzas musculares representan el modulo de las fuerzas
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(b) Primer plano del acetébulo, el cartila- (¢) Primer plano de la cabeza femoral,
go acetabular fue representado con cuatro el cartilago femoral fue representado con
elementos tetraédricos en el espesor. dos elementos tetraédricos en el espesor.

Figura 6-4: Mallas finales del modelo de FE de la pelvis resultantes del estudio de
convergencia.

nodales vectoriales de los grupos musculares que tienen su origen o inserciéon en el hueso

pélvico.

Para analizar el efecto de incluir las fuerzas musculares actuando sobre las estructuras

Oseas todas la evaluaciones de los modelos de FE de aqui en adelante se realizan sobre
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Desplazamiento y fuerza de compresiéon prescrita.
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Figura 6-5: Estimaciones del modelado musculoesquelético que representan el desplaza-
miento, fuerza de traccion y fuerzas nodales prescritas en el modelo de FE de la pelvis.
Todas las fuerzas se presentan normalizadas con respecto al peso del sujeto.

dos modelos de FE, uno que no incluye las fuerzas musculares como fuerzas nodales
(similar al presentado por otros autores [108]) y uno que incluye las fuerzas musculares
a lo largo de todo el ciclo de la marcha mediante fuerzas nodales. En las Tablas 6.2 y
6.3 se presentan las tensiones de von Mises méximas encontradas a lo largo de todo el
ciclo de la marcha para diferentes valores de los pardmetros de las propiedades de los
materiales involucrados en el modelado de FE. Los tiempos de ejecucion de los modelos
para el anélisis de sensibilidad fueron de 16,32 £7,93 hs y 18,02 + 3,75 hs para cambios
en el modulo de corte del cartilago de los modelos con y sin fuerzas respectivamente,

17,36 + 2,05 hs y 34,64 + 1,07 hs para cambios en la condicién de incompresibilidad
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Tabla 6.2: Estudio de sensibilidad del modelo de FE sin fuerzas musculares. Se presentan

las tensiones maximas de von Mises (oix) expresadas en M Pa.

Hueso Cartilago oV en oVEX en oVEX en
pélvis  cartilago acetabular cartilago femoral

1 E=7GPa G=13,6MPa 13,574 3,525 0,347
v=203 v =0,495

9 E=7GPa G=129MPa 13,341 3,539 0,341
v=203 v =0,495

5 E=7GPa G=143MPa 13,367 3,369 0,333
v=203 v =0,495

4 E=7GPa G =136 MPa 13,355 3,817 0,546
v=203 v = 0,452

5 E=7GPa G=129MPa 13,408 3,715 0,552
v=203 v = 0,452

6 E=7GPa G=143MPa 12,945 3,658 0,529
v=203 v = 0,452

7 E=63GPa G=136MPa 13,197 3,424 0,343
v=203 v =0,495

g E=77GPa G=136MPa 13,591 3,639 0,346
v=203 v =0,495

del cartilago de los modelos con y sin fuerzas respectivamente, y 13,42 + 2,12 hs y
29,57+5,53 hs para cambios en el médulo de elasticidad del hueso pélvico de los modelos

con y sin fuerzas respectivamente.

Se observa, que el modelo de FE que no incluye las fuerzas musculares (Tabla 6.2)
presenta variaciones en el pico de tension de ~ 1,74% entre la mayor y la menor
(13,427 4+ 0,128 M Pa en la pelvis, 3,477 4+ 0,094 M Pa en el cartilago acetabular y
0,340 4+ 0,007 M Pa en el cartilago femoral) ante cambios en el médulo de corte del car-
tilago; ademaés, asumir que el cartilago es incompresible presenta mayores variaciones en
el pico de tension del orden de ~ 3,49 % entre la mayor y la menor (13,236 40,253 M Pa
en la pelvis, 3,730 £+ 0,081 M Pa en el cartilago acetabular y 0,542 + 0,012 M Pa en el
cartilago femoral); mientras que cambios en el modulo de elasticidad del hueso pélvico
presentan variaciones en el pico de tension méaximo de ~ 1,08% entre la mayor y la
menor (13,269 4+ 0,102 M Pa en la pelvis, 3,481 + 0,342 M Pa en el cartilago acetabu-
lar y 0,342 + 0,01 M Pa en el cartilago femoral). Por otro lado, el modelo de FE que

incluye las fuerzas musculares (Tabla 6.3) presenta variaciones en el pico de tension de
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Tabla 6.3: Estudio de sensibilidad del modelo de FE con fuerzas musculares. Se presentan

las tensiones maximas de von Mises (oix) expresadas en M Pa.

Hueso Cartilago oMax en oM en oMix en
pélvis  cartilago acetabular cartilago femoral
. E=7GPa G =136 MPa 13,262 3,552 0,343
v=203 v =0,495
E=7GPa G=129MPa 13,278 3,405 0,335
2 v=203 v =0,495
5 E=7GPa G=143MPa 13,398 3,317 0,330
v=203 v =0,495
A E=7GPa G=13,6MPa 13314 3,842 0,546
v=203 v = 0,452
E=7GPa G=129MPa 13277 3,671 0,538
’ v=203 v = 0,452
¢ E=7GPa G=143MPa 12,794 3,637 0,535
v=203 v = 0,452
E=63GPa G=136MPa 13,317 3,433 0,336
’ v=203 v =0,495
. E=77GPa G=136MPa 13,207 3,241 0,328
v=203 v =0,495

~ 1,26 % entre la mayor y la menor (13,3134+0,075 M Pa en la pelvis, 3,424+0,118 M Pa
en el cartilago acetabular y 0,336 4+ 0,006 M Pa en el cartilago femoral) ante cambios
en el modulo de corte del cartilago, variaciones en la incompresibilidad del cartilago
presenta mayores variaciones en el pico de tension de ~ 3,97 % entre la mayor y la
menor (13,128 0,291 M Pa en la pelvis, 3,716 £ 0,110 M Pa en el cartilago acetabular
y 0,539 + 0,006 M Pa en el cartilago femoral) y por ultimo, cambios en el modulo de
elasticidad del hueso pélvico presenta variaciones en las predicciones del pico de tension
maximo de ~ 0,29 % entre la mayor y la menor (13,298 + 0,027 M Pa en la pelvis,
3,419+0,019 M Pa en el cartilago acetabular y 0,336 £ 0,001 M Pa en el cartilago femo-
ral). Asi se observa que el modelo de FE sin fuerzas musculares no es significativamente
sensible a variaciones en las propiedades de los materiales que representan el cartilago

y el hueso. Sin embargo, cuando se incluyen las fuerzas musculares dentro del modelo
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a) Modelo de FE sin fuerzas musculares.

&>

4
%) Ciclo de Marcha

Figura 6-6: Desplazamientos antero-posterior del modelo de FE del hueso pélvico.

de FE, tanto el cartilago como el hueso son més sensibles a cambios en las propiedades

del material; principalmente en la suposiciéon de incompresibilidad del cartilago.

El comportamiento general de los modelos de FE son ilustrados en la Figura 6-6, en
la cual se presentan los desplazamientos que sufre el hueso pélvico en el plano sagital.
Se observa que la porcion lateral del ilion e isquion se desplazan en direcciéon anterior,
mientras que las articulaciones sacro-iliaca y sinfisis del pubis permanecen inméviles por

las condiciones de contorno aplicadas en el modelo.

Se observa que la magnitud de los desplazamientos en el plano sagital estan entre
0 — 0,1 mm, consistentemente con lo encontrado por Phillips y col. [112], ademas la
inclusion de las fuerzas musculares producen una dispersion de las zonas de desplaza-

miento mostrando un comportamiento més esperado en términos fisioldgicos a lo largo
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—Fuerza externa (X10)
Tensidn pelvis, modelo sin musculos

Tension cart. acetabular, modela sin musculos
Tension cart. fernoral, modelo sin musculos

Tensiones de von hMises [hpa]

Tension pelvis, modelo con musculos
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Figura 6-7: Tensiones maximas de von Mises de los modelos completos y la fuerza de
traccion aplicada normalizada con respecto al peso del cuerpo del sujeto a lo largo de
la fase de apoyo del ciclo de la marcha.

del ciclo de la marcha (aunque es notorio este efecto en toda la fase de apoyo, esto se

ve con mayor claridad al 10 %, 30 % y 60 % del ciclo de la marcha de la Figura 6-6).

El modelo propuesto, utilizando condiciones de cargas fisioloégicas como la fuerzas
neta vertical de articulacion de la rodilla y el movimiento de la articulaciéon de la cadera
a lo lago del ciclo de la marcha, presenta las tensiones de von Mises en un rango de
0 — 13,5 M Pa para el hueso pélvico, de 0 — 3,8 M Pa para el cartilago femoral y de
0 — 0,5 M Pa para el cartilago acetabular (ver Figura 6-7). En la Figura 6-8 se observa
como las tensiones son transferidas por cada una de las estructuras del modelo a lo largo
de todo el ciclo de la marcha. Los picos maximos de tension aparecen en la articulacion
sacro-iliaca en la zona antero-medial como una respuesta a la trasferencia del peso
alrededor del 10 % del ciclo de la marcha, sin embargo este pico se traslada a la region
postero-lateral cuando la articulaciéon de la cadera estéa alrededor del 50 — 60 % del ciclo
de la marcha, instante en el cual termina la fase de apoyo. Ademas, se observa que
la inclusiéon de fuerzas musculares que varian en el tiempo a lo largo del ciclo de la
marcha produce una mayor dispersion de las zonas en las que se observan los picos de
tension (como también fue presentado por Phillips y col. [112]), aunque no causa una
disminuciéon de los valores maximos de las tensiones de von Mises. Por lo tanto, esto

lleva a evitar una concentraciéon puntual de las tensiones en el hueso de la pelvis y asi
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el modelo de FE que incluye fuerzas musculares tiende a representar un enfoque en

principio més realista del comportamiento fisioldgico del miembro inferior al caminar.

6.4. Discusion

El modelado musculoesquelético comtinmente suele utilizar representaciones simpli-
ficadas de las articulaciones, estructuras pasivas como resortes para el modelado de los
ligamentos, descripciones del comportamiento del tejido muscular mediante modelos ti-
po Hill y técnicas de optimizacion para el célculo de las fuerzas musculares [38]. Asi, el
anélisis biomecénico del sistema loco-motor humano se ha desarrollado ampliamente me-
diante la aplicacion de modelos musculoesqueléticos de cuerpo rigido, permitiendo ana-
lizar la influencia de las activaciones musculares en los diferentes movimientos [20]. Sin
embargo, con el fin de analizar la mecanica de los tejidos 6seo-artro-musculares el analisis
mediante FE provee un enfoque complementario al estudio in-vivo e in-vitro [105, 106].

De esta manera, un enfoque biomecanico integrador puede ser utilizado como guia
para tratamientos crénicos como osteoartiritis, osteoporosis y parélisis cerebral, asi como
también para planear una intervecion quirtrgica asistida por computadoras y cirugias
asistidas por robots [37]. Destacdndose que un enfoque biomecénico multiescala, brin-
dard una simulacion holistica que requerird modelos que optimicen la respuesta neuro-
muscular simultdneamente con modelos detallados de la dindmica del comportamiento
de los tejidos que constituyen el aparato locomotor humano [38].

Asi, se encuentra en la literatura que existen numerosos trabajos que utilizan ana-
lisis de FE para condiciones puntuales que simulan ser situaciones esperables en algtn
instante de la marcha [107-114|. Por otro lado, pocos trabajos buscan vincular las bon-
dades de los modelos musculoesqueléticos de cuerpo rigido con modelos especificos de
FE [115-117,119]. En particular, solo se observa el trabajo desarrollado por Koolstra
y van Eijden (2005) |120] que utiliza un enfoque explicito FE para estimar las ten-
siones mandibulares durante una simulaciéon dindmica directa. Sin embargo, el gasto
computacional de tal enfoque lo limita para su uso en métodos de optimizaciéon estéatica

comunmente utilizados para encontrar fuerzas musculares. Si ademés se tienen en cuenta

149



que una simulacién del movimiento mediante dinamica directa implica cientos de pasos
de tiempo, y una optimizacion iterativa puede requerir miles de tales simulaciones; y
ademas, si a esto se le sumaran las millones de simulaciones involucradas en el anélisis de
FE, se requeririan enormes recursos computacionales con el fin de resolver el problema
de optimizaciéon de un instante de tiempo del movimiento. Por esto es que los modelos
suelen centrarse en uno de los dominios del modelado (modelado musculoesquelético o

método de elementos finitos), a fin de simplificar el otro [118].

En este sentido, en primer instancia se analizaron los desplazamientos desarrollados
por el hueso pélvico del modelo de FE, debido a que en el modelado musculoesquelé-
tico todas las estructuras son consideradas como cuerpos rigidos. Asi se observo que
los desplazamientos desarrollados en este enfoque son de muy bajo orden, alrededor de
0,05 mm, los cuales son consistentes con los encontrados por otros autores en modelos
similares [112]; pudiendo ser despreciados en las estimaciones dindmicas de las estruc-
turas Oseas y asi aumentar la eficiencia computacional de este enfoque multiescala (ver

Figura 6-6).

En particular se destaca en la literatura el trabajo presentado por Anderson y col.
(2005), que presenta las tensiones méaximas soportadas por el hueso pélvico dentro de
un rango de 0 —44 M Pa para el modelado de la pelvis especifica de un sujeto en estudio.
Sin embargo, estos valores maximos de tensiones de von Mises en este estudio sugieren
ser poco realistas desde el punto de vista que el hueso degeneraria ante estas tensiones
si se aplicasen de manera repetitiva (condicién que se la puede asociar facilmente con
la marcha desarrollada por un sujeto). Ademés, en el mismo trabajo los investigadores
aseguran que probablemente condiciones de carga mas fisiologicas tenderan a reducir las
tensiones de pico maximas en el hueso [108]. En concordancia con esto encontramos que
el modelo propuesto en este capitulo bajo condiciones de carga y movimiento fisiologicas,
estimados mediante un modelo musculesquelético, arrojo valores de tensiones méaximas
de von Mises en el orden de los 14 M Pa. También se observo que el efecto del movimiento
que realiza la articulacién de la cadera produce un desplazamiento de las zonas de
tensiones maximas en las zonas de mayor volumen 6seo del hueso pélvico, ayudando asi

a que no se concentren tensiones en un mismo punto a lo largo de todo el ciclo de la
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marcha. Ademas se ve que el efecto que realizan las fuerzas musculares sobre el tejido
Oseo es de dispersar las areas en las que se encuentran estos picos de tensiones méaximas,
dando indicios de tener un comportamiento mas fisioloégico y asi ser mas confiables para
el analisis de posibles tratamientos (ver Figura 6-8).

Aunque existen esfuerzos para estandarizar la verificacion, validacion y estudios de
sensibilidad [121], asi como también para consensuar las consideraciones a reportar en el
analisis de elementos finitos en los estudios aplicados a biomecanica [122]; vemos que la
comparacion directa entre los resultados encontrados por los diferentes estudios experi-
mentales que proponen estos modelos biomecanicos computacionales multiescalas siguen
siendo dificiles de lograr debido en gran medida a que el modelado multiescala requiere
comunicacion entre las diferentes escalas [38|. En el sentido de sortear estos obstaculos,
existen en la comunidad biomecanica un conjunto de software de libre acceso que per-
miten el modelado y simulaciéon tanto de los modelos musculoesqueléticos como para
el analisis de elementos finitos. Estas herramientas presentan una arquitectura abierta
para el modelado biomecanico multiescala, potenciando la vinculaciéon de simulaciones
fisiologicamente més realistas de modelos musculares y con deformaciones de tejidos
biolégicos. Por esta razon, propusimos el desarrollo y evaluacién en todo el ciclo de la
marcha de un modelo biomecénico computacional multiescala con un completo conjunto
de software de codigo abierto, convencidos de que de esta forma la comunidad biome-
canica se podra beneficiar con un mayor grado de colaboracién y revision por parte de
pares.

En conclusion, en este capitulo se presentdé un nuevo modelo que tiene un enfoque
biomecanico integrador que vinculdé un modelo miusculoesquelético de cuerpo rigido del
miembro inferior y un modelo de FE de la pelvis. Asimismo, este modelo incluyé con-
diciones de carga y movimiento fisiologicos (como las fuerzas musculares, la fuerza de
reaccion de la rodilla y el movimiento articular de la cadera) para encontrar distribu-

ciones de tensiones maés realistas.
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a) Modelo de FE sin fuerzas musculares.
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Figura 6-8: Tensiones de von Mises de las diferentes estructuras del modelo de FE de la
pelvis a lo largo de todo el ciclo de la marcha.
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Capitulo 7

Conclusiones y trabajos futuros

Dentro de la biomecanica computacional un area que muestra un creciente desarro-
llo en los ultimos tiempos es la utilizacion de herramientas informéticas que faciliten
la simulacién computacional de la morfologia muscular y 6sea de los individuos. En
particular estos modelos permiten diagnosticar, valorar y planificar el tratamiento y
la rehabilitacion de pacientes con diversas alteraciones del movimiento. Por otro lado,
el analisis clinico de la marcha es un proceso que permite determinar las causas de
la marcha de los pacientes y coémo ellos llegan a desarrollarla. Este anélisis se basa
en la mediciéon instrumentada (proceso objetivo) y una interpretaciéon biomecanica del
significado de estas mediciones (que ain suelen ser un poco subjetivas). Si bien este
proceso puede ser utilizado para informar el proceso de toma de decisiones clinicas, con
¢l también es posible hacer una explicacion clara y precisa de ellas. Asi el analisis de la
marcha puede contribuir significativamente al diagnoéstico de pacientes con alteraciones
motrices.

A su vez existe una relacién, muchas veces simbiotica, entre los laboratorios que
prestan servicios clinicos y los laboratorios de investigacion en el analisis biomecénico
de la marcha. Asi, en un campo emergente como éste, ésta relacion es esencial para el
desarrollo de nuevas técnicas y anélisis de los datos biomecanicos de la marcha. Ademés,
a medida que ésta area crece y se comienzan a comprender cada vez més coémo se
debe realizar el analisis clinico de la marcha es necesario comenzar a diferenciar estas

actividades.
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Sin embargo, hacer mediciones fiables en el analisis de la marcha y proveer una
rigurosa interpretacion biomecéanica es muy dificil. Ambos procesos requieren un alto
nivel de conocimiento y experiencia; y niveles aceptables del anélisis clinico de la marcha
se lograran so6lo si se mantiene el foco en el propio proceso en si mismo. Es por esto,
que el analisis clinico de la marcha es considerado un gran desafio para los centros de
tratamiento y rehabilitaciéon ya que se requiere integrar la evaluacion, el proceso de
toma de decisiones clinicas y el manejo de sujetos con patologias motrices. Ademas,
en todo tratamiento el mayor desafio es mejorar el confort, la funcién y la estética
tanto a corto como largo plazo. Entonces, la mayoria de estos buscan potenciar las
funciones musculares minimizando el dano producido por un tono muscular hiperténico
y optimizar el brazo de momento esquelético con el que ellos trabajan. De esta manera
se observa que para llevar a cabo un analisis clinico de la marcha de alta calidad es
necesario tener conocimientos de conceptos de un gran nimero de disciplinas, incluyendo
anatomia, fisiologia, biomecanica, mecanica computacional, matemaética y teoria de la

medida entre otras.

Aunque probablemente el tratamiento de pacientes con paralisis cerebral es el inico
en el que hay un acuerdo bastante generalizado en como y por qué es necesario realizar
un analisis clinico de la marcha, cada vez mas centros clinicos estan comenzando a apli-
car estas técnicas més ampliamente. En recientes encuestas a los servicios de analisis de
la marcha europeos, al menos el 50 % de los estudios realizados eran para el tratamiento
de ninos con paréalisis cerebral o similares condiciones motrices. En particular, a nivel
local en el “Laboratorio de Analisis de la Marcha y el Movimiento” (FLENI, Escobar,
Argentina) alrededor del 75 % de los sujetos evaluados son nifios con paralisis cerebral.
Sin embargo el analisis de la marcha es un campo de réapido crecimiento en otras pato-
logias motrices, y no hay duda de que en los préoximos anos el analisis clinico de marcha
dejara de ser identificado con la paralisis cerebral como sucede autométicamente en la

actualidad.

Si bien el analisis clinico de la marcha es una herramienta muy difundida a nivel
mundial desde hace varias décadas aiin es necesario desarrollar modelos computaciona-

les que ayuden a mejorarla y asi proporcionar estrategias mas efectivas para el manejo
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terapéutico de sujetos con patologias motrices. De esta manera es que hace algunos anos
surgen los modelos musculoesqueléticos para poder estimar las fuerzas musculares indi-
viduales ya que esto es una tarea dificil o imposible de realizar en ambientes clinicos,
considerando que se debe recurrir a técnicas invasivas para lograrlo. Por estos inconve-
nientes los modelos computacionales musculoesqueléticos, en conjunto a mediciones no
invasivas, representan numéricamente un conjunto de parametros anatémicos y fisiolo-
gicos con el fin de cuantificar su interaccion y asi poder obtener las fuerzas musculares

que se desarrollan en diferentes movimientos (normales o patologicos).

Por otro lado la biomecanica es un componente importante de los procesos biol6gicos
a nivel subcelular, celular, tisular y orgénico. De esta manera, un nuevo enfoque disci-
plinar de investigacion denominado biomecdnica integradora, integra los conocimientos
y métodos cominmente utilizados en biomecénica a multiples escalas para abordar los
problemas fundamentales y clinicos. En general, un enfoque integrador es el enfoque
natural para entender la fisiopatologia humana considerando que muchos aspectos de la
funcion tisular y orgéanica son impulsados o regulados por fuerzas mecanicas. Asi una
mayor comprension del papel que juegan las fuerzas mecanicas en su interacciéon con los
tejidos, daré lugar a mejoras racionales en la prevencion de enfermedades, procedimien-
tos quirtargicos y terapias. Como consecuencia, puede identificar importantes problemas
sin resolver en la biomecanica y biofisica, y proporcionar la ruta para que su soluciéon

pueda traducirse en avances directos en la medicina clinica.

De esta manera en esta tesis se propusieron como objetivos particulares “generar y
evaluar modelos que permitan describir el movimiento y optimizarlos para el estudio
de casos clinicos de pacientes con patologias del movimiento” y “proveer una base cien-
tifica para determinar las causas biomecanicas de una marcha anormal, en pacientes
con parélisis cerebral, como la marcha agazapada”. En este sentido, en el capitulo 4, se
plateo el desarrollo de un modelo musculoesquelético que tenga como principal objetivo
potenciar las herramientas que son utilizadas en la actualidad en el analisis clinico de
la marcha. En este contexto, se incluy6 en este modelo un nuevo enfoque dentro de
los métodos de dinamica inversa y optimizacién estatica que simula las principales ca-

racteristicas de las senales electromiograficas de los musculos incluidos en el modelado.
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Ademas previamente a este desarrollo, en el capitulo 3, se evalu6é el comportamiento
de diferentes funciones objetivos, las cuales son utilizadas comtinmente como criterio de
optimizacion que intenta representar el comportamiento del sistema nervioso central en
la compleja interacciéon del sistema neuro-musculoesquelético. Dentro de la evaluacion
de estas funciones objetivo, se buscé analizar la utilidad de las mismas en predicciones
del consumo energético muscular y ver que tan sensible son ante cambios en parametros
antropomeétricos y diferentes condiciones de velocidad de marcha y edades. Luego de esta
evaluacion de las funciones objetivo se los incluy6 en el modelo desarrollado, la que mos-
tré tener un 6ptimo comportamiento ante predicciones del consumo energético muscular.
Finalmente, en el capitulo 5 se analiz6 el comportamiento del modelo musculoesqueléti-
co presentado en esta tesis con un modelo musculoesquelético ampliamente utilizado en
investigacion en el area del modelado computacional de pacientes con paralisis cerebral.
En este punto, se destacoé que el modelado del sistema neuro-miisculoesquelético mues-
tra un crecimiento exponencial en los tltimos 25 anos en areas de investigacion, aunque
vemos que este modelado y simulaciéon atin no es aplicado ampliamente en las préacticas
clinicas debido a los “grises” existentes en la exactitud y fiabilidad de la validaciéon de los
mismos. Asi, la comparacion busco destacar puntos a favor y en contra de cada uno de
los modelos, con el principal objetivo de actuar como un puntapié inicial en la valoracion
de las fuerzas musculares estimadas mediante modelos musculoesqueléticos de sujetos
con paralisis cerebral que desarrollen una marcha agazapada y asi determinar las causas

biomecanicas de esta patologia de alto impacto social.

Junto a esto, nos propusimos “valorar mediante herramientas computacionales el
efecto de las cargas sobre el tejido 6seo en este tipo de movimiento”. Entonces se plan-
teo, en el capitulo 6, un modelo computacional de la pelvis bajo un enfoque biomecanico
integrador el cual contemplé las virtudes que brindan los modelos musculoesqueléticos
de cuerpos rigidos para lograr estimar las fuerzas musculares involucradas en la marcha
para luego ser incluidas en un modelo de elementos finitos para valorar las tensiones fi-
siolégicas que soportan las estructuras 6seas. Asimismo se observo que existen esfuerzos
para estandarizar la verificacion, validacion y estudios de sensibilidad, asi como tam-

bién para consensuar las consideraciones a reportar en el anélisis de elementos finitos
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en los estudios aplicados a biomecanica; sin embargo la comparacion directa entre los
resultados de diferentes estudios experimentales que utilizan estos modelos biomecéanicos
computacionales multiescalas siguen siendo dificiles de lograr debido, en gran medida,
a que se requiere una comunicacion entre las diferentes escalas. En el sentido de sortear
estos obstaculos, se desarrolld y evalu6 un modelo biomecanico computacional multi-
escala con un completo conjunto de software de codigo abierto, convencidos de que de
esta forma la comunidad biomecanica se beneficiara con un mayor grado de colaboracién
y revision por parte de pares. De esta manera se encontré que el planteo de modelos
computacionales bajo este enfoque integrador proporcionaron un comportamiento de
tensiones 6seas mas realistas, respondiendo a un comportamiento fisiolégico, sugiriendo
que estos enfoques podran ser vinculados en ambientes clinicos en un futuro no muy
lejano y asi lograr resultados superadores a los obtenidos hasta el momento por los
métodos utilizados actualmente en el anélisis de sujetos con alteraciones motrices.

Ademas, creemos firmemente que todos estos aportes presentados en esta tesis permi-
tieron generar herramientas de anélisis que tienden a valorar y resolver las dificultades
que enfrentan individuos con patologias de interés social que limitan el movimiento
humano.

Finalmente, quedan abiertas nuevas lineas dentro del modelado musculoesquelético
y la biomecénica integradora, quedando como trabajos a futuros la continua evaluacion
de los diferentes parametros que requieren los modelos musculoesqueléticos como ser la
evaluacion del grado de sensibilidad de las estimaciones de estos modelos ante variaciones
en parametros inerciales de cada uno de los segmentos que simulan al aparato locomotor
tanto en poblaciones sanas como patologicas. Asimismo, surge la necesidad de ampliar
estos modelos a diferentes condiciones patoldgicas enriqueciendo asi el conocimiento de
la biomecanica de diferentes movimientos anormales.

Por el lado de la biomecanica integradora queda como trabajo a futuro ampliar el
modelo desarrollado a mayor ntimero de segmentos 6seos, analizando cémo sera factible
prescribir el movimiento y estimaciones de fuerzas encontradas a partir de los mode-
los de cuerpos rigidos con el principal objetivo de ser aplicados en ambientes clinicos,

disminuyendo costos computacionales y logrando predicciones de alto impacto médico.
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Apéndice A
Principales caracteristicas de OpenSim

OpenSim provee simulaciones y controles de capacidades que complementan al prime-
ro. Entre estos controles se encuentra la herramienta Sim Track, la cual permite generar
simulaciones de actividad muscular de movimientos especificos con resultados rapidos
y precisos. Esta herramienta modela los elementos del sistema musculo-esquelético me-
diante ecuaciones diferenciales que describen las contracciones dinamicas, geometrias
musculares y las dinamicas segmentales del cuerpo, caracterizadas por un comporta-

miento temporodependiente en respuesta a la excitacion neuromuscular [35].

SimTrack realiza este complejo procesamiento en cuatro pasos secuenciales (Fig A-1):
escalado, cinemdtica y dindmica inversa (IK e ID), un algoritmo de reduccion residual
(RRA) y un algoritmo de control muscular (CMC) |35]. Los mismos seran descriptos en

las secciones A.1.1, A. 1.2, A.1.3, A1.4y A.1.5.
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Figura A-1: Secuencia de pasos para la simulacion de la activacion muscular de un
movimiento corporal.
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A.1. Bloques de analisis del software OpenSim: Sim-

Track

A.1.1. Bloque de escalado (Scale)

El escalado (Figura A-1) tiene como finalidad ajustar el modelo miusculo-esquelético
con la antropometria del sujeto en estudio. Las dimensiones de cada segmento corporal
del modelo se escala basandose en las distancias relativas entre pares de marcadores
obtenidos a partir del sistema de captura de la cAmara y las correspondientes ubicaciones
de los marcadores virtuales sobre el modelo [34].

Las propiedades de masa de los segmentos corporales se encuentran escaladas pro-
porcionalmente con el objeto de reproducir la masa total medida del sujeto. La longitud
de las fibras musculares y la laxitud de la longitud de los actuadores de las unida-
des musculo-tendén son escalados para que la longitud total del actuador permanezcan
constantes [34].

El escalado puede realizarse basandose en las mediciones tomadas a partir de las
capturas videograficas, donde el sujeto en estudio fue filmado durante unos cuantos
segundos en posicion inmévil, o puede realizarse en forma manual, donde el usuario del
software modifica los factores de escalado de cada segmento modelado [35].

Este primer bloque es critico debido a que un escalado inadecuado arrojarfa futuros
resultados erréneos o interrupcion de analisis debido a la divergencia de los resultados

[34,35].

A.1.2. Bloque de cinematica inversa (IK, Inverse Kinematics)

La resolucion del problema de cinemaética inversa (Figura A-1), determina los valores
de coordenadas generalizadas del modelo que mejor reproducen los datos sin procesar de
los marcadores, obtenidos a partir de las capturas de video. Este problema es del tipo de
minimos cuadrados que minimizan las diferencias entre la ubicacion de los marcadores
medidos y la ubicacion de los marcadores virtuales del modelo. Para cada cuadro de la

filmacion en la cinematica experimental, el problema de IK minimiza el peso del error
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cuadrético [34]:

marcadores
: —sui . 2
Error Cuadratico = g w; - (xis‘”em — :Bim"delo)
i=1
ang. articular (A 1)
. sujeto __ p modelo 2
+ E : W (93 0 )
i=1
—sujet — del . . . 7. . e, .
donde 7;°° y 7;™°°“° son las posiciones tridimensionales del marcador i-ésimo o del

sujeto y ejmodelo son los valores para el

centro articular para el sujeto y el modelo, 0;
J-ésimo angulo articular para el sujeto y el modelo, mientras que w; y w; son los factores

de peso de los marcadores y los dngulos articulares [34].

A.1.3. Bloque de dindmica inversa (ID, Inverse Dynamics)

El bloque de dindmica inversa, determina las fuerzas generalizadas en cada arti-
culacién responsable de un movimiento dado. Dada la cineméatica que describe este
movimiento, la herramienta utiliza la informaciéon para realizar un anélisis de dindmica
inversa ID. Este resuelve las ecuaciones que relacionan las fuerzas con la aceleracion de
una masa, fuerzas y torques netos para cada articulacion que producen el movimien-
to [35].

El movimiento de un modelo se encuentra completamente definido por las posicio-
nes, velocidades y aceleraciones generalizadas. La herramienta ID utiliza los términos
conocidos del movimiento del modelo para poder resolver las fuerzas generalizadas des-

conocidas [35].

A.1.4. Bloque de reduccion residual (RRA, Residual Reduction
Algorithm)

Este bloque, que se ilustra en la Figura A-1 busca que las coordenadas generalizadas
del modelo, procesadas en el bloque de IK, sean consistentes dindmicamente con las
mediciones de las fuerzas de reaccion del suelo y los momentos. A partir de la segunda ley

de Newton, se relacionan las fuerzas de reacciéon medidas y la aceleracion gravitacional
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con las aceleraciones de los segmentos corporales [34]

segmentos

—

Fexterna = E m;-a; — Fresidual (AZ)
=1

vemos en esta ecuacion que ﬁextema es la fuerza de reacciéon medida menos el peso
corporal, @; describe la aceleracion traslacional del centro de masa del ¢-ésimo segmento
corporal, y Fhrosidual € la fuerza residual [34].

Para reducir las fuerzas y momentos residuales, los residuos son calculados y prome-
diados a lo largo de la duracion del movimiento. Basados en estos promedios, el algoritmo
recomienda modificar los pardmetros de masa del modelo, tales como el centro de masa
del tronco, que reduce los valores medios de los residuos durante ese lapso de tiempo.
Particularmente, las articulaciones acttian por momentos articulares idealizados, donde
ademas tres fuerzas residuales y tres momentos residuales se aplican a un segmento
seleccionado para controlar los seis grados de libertad entre el modelo y el suelo [34].

Un criterio de desempeno es utilizado para distribuir los errores de seguimientos a

través de los angulos articulares [34]

articulaciones

Error Cuadratico = Z wj - (éjjdeseado - ('jj““’delo)2 (A.3)

Jj=1

siendo w; el factor de peso de importancia relativa de la j-ésimo grado de libertad dado
por la ley de control proporcional derivativo. Los valores para los grados de libertad del
modelo y las propiedades de masa de salida por el RRA son utilizados como entradas

para el bloque de control muscular, que se describe en la seccion A.1.5 [34].

A.1.5. Bloque de control muscular computarizado (CMC, Com-
puted Muscle Control)
Este bloque genera un grupo de excitaciones musculares que producen una simulacion

de coordenadas del movimiento de un sujeto en estudio. El CMC utiliza un criterio de

optimizacion estatica para distribuir fuerzas a lo largo de misculos sinérgicos y control
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Figura A-2: Diagrama en bloques del algoritmo de control muscular computarizado.

Y

q

proporcional derivativo para generar una simulacion dinamica directa (forward dynamic)
que conduce a la cinematica derivada del RRA [34].

Las ecuaciones de estado que representan la dinamica de activacion y contraccion
muscular se encuentran definidas en la simulacién, siendo la activacion muscular mode-
lada por la relacion de la tasa de cambio de la activacion muscular (@), la activacion

muscular (a) y excitacion neural (u) [34]:

. (u - Cl) : [U/Tact + (u + 1)/Tdesact] u>a
a =
(u — @)/ Taesact u<a
donde T, ¥ Taesact SON constantes temporales para la activacion y desactivacion muscular
[34].

En la Figura A-2 se observa el digrama en bloques del algoritmo CMC, donde las
entradas al sistema son un conjunto de aceleraciones computadas §; que conducen a las
coordenadas generalizadas, velocidades del modelo (¢ y ¢) hacia la cinematica experi-
mental (Gezp ¥ desp)- La constante k, representa una ganancia positiva para el error de
velocidad y la constante k, la ganancia para el error de posicion. En la siguiente etapa, se
encuentra un conjunto de activaciones musculares (@*)utilizando optimizacion estéatica.
Luego, se computan un set de excitaciones neurales u a partir de los datos de la etapa
anterior. Finalmente estas excitaciones neurales ingresan al modelo de dinamica directa
y mediante integracién numérica para avanzar al proximo estado en el siguiente paso
temporal. Este algoritmo se utiliza en forma recursiva hasta que la simulacién completa

los célculos [64].
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Apéndice B

Modelos fenomenologicos del consumo

energético muscular

Lograr un modelo energético muscular preciso es un importante componente de los
modelos multi-variable del movimiento, debido a que un criterio cominmente utilizado
para predecir la coordinacion de los musculos en varias actividades es minimizar la
energfa [59]. La mayorfa de estos modelos utilizan alguna forma del modelo muscular
estandar del tipo de Hill (Figura B-1) para evaluar la energia mecénica en la actividad

bajo estudio [58|.

;MT

Figura B-1: Esquemas del modelo de Hill, se observan los elemento contractiles (CE),
los elementos elasticos en serie (SEE), los elementos elasticos en paralelo (PEE) y en
angulo de penacion (0).
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Por otro lado, la energia térmica de liberacién no puede ser predicha efectivamente
utilizando el modelo de Hill estandar [58,59]. Sin embargo, un modelo general de la
energia muscular puede ser derivado de aplicar los principios de la termodindmica a
sistemas biologicos. Asi, un enfoque simple para modelar la energia muscular es construir
un modelo empirico basado en la mecanica muscular descripta por el modelo de Hill.

De esta manera para describir dos modelos empiricos del consumo energético mus-
cular, los enfoques de Umberger y col. (2003) 58] y de Bhargava y col. (2004) [59] se
basan en la primera ley de la termodindmica donde la tasa de consumo de energia total
(B.1), expresada en Watts por kilogramo de tejido muscular, es igual a la tasa de calor

liberado (H) mas la tasa de trabajo (V).

E=H+W. (B.1)

B.1. Modelo propuesto por Umberger y col. (2003)

En este modelo, la tasa de consumo energético muscular total se estima como la

suma de cuatro términos como se ve en la ecuacion (B.2).
E =hy+ hy + hsr, + ter (B.2)

donde h4 es la tasa de calor de activacion, hy, es la tasa de calor de mantenimiento, hg;
es la tasa de calor de acortamiento-alargamiento y weg es la tasa de trabajo mecanico
del elemento contractil. Separar h MYy hs 1, en dos términos se hace s6lo por conveniencia
debido a que ambas dependen principalmente de la interacciéon actina-miosina, mientras

que ha se debe al transporte i6nico del reticulo sarcoplasmaético.

Tasa de calor de activacién (h,) y mantenimiento (/,;), representa el calor de
produccioén en el tejidos muscular humano, que combina (h A+h M) a activacion maxima
en funcién del tipo de fibra muscular. Por simplicidad, hy se utiliza para representar

(ha+ has) como una relacion lineal del porcentaje de fibras musculares rapidas (%FT):
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hoay = 1,28 x %FT + 25. (B.3)

Tasa de calor de acortamiento-alargamiento (hg;), esmodelado como el produc-
to de un coeficiente (ag) y la velocidad de acortamiento del elemento contractil (veg).
La formulacion del hSL durante el acortamiento muscular se basa en que la tasa de calor
total para las fibras lentas (S7T) a velocidad maxima (veg(vax—sr)) es aproximadamen-
te 5 veces mayor que h s para fibras ST. Sin embargo, la tasa calérica total para fibras
rapidas (FT') a velocidad méxima (vegmax—rr)) €s solo 1,5 — 3 veces mayor que hoang.

El coeficiente de calor de acortamiento para las fibras ST y F'T son:

4 x 25
Hs(sT) = VCE(MAX—ST)
1 x 153 (B.4)
Qg(pT) = —————————
UCE(MAX—FT)
Asi la tasa de calor de acortamiento esta dado por,
; WET WFT
hsr, = — 1-— — < 0. B.5
SL As(sT)VCE ( 100 ) As(FT)VCE ( 100 ) VoE > ( )
El valor utilizado para alargamiento del coeficiente « es,
ar = das(st) (B.6)
De esta manera el calor de alargamiento esta dado por:
hSL = arvecg vVog > 0. (B?)
Tasa de trabajo mecanico (wcg), esta representada por:
—F
Wop = —l'ceVcE , (B.8)

m

donde m es la masa del musculo considerado.
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B.2. Modelo propuesto por Bhargava y col. (2004)

En este modelo, la tasa de consumo energético muscular total se estima como la

suma de cinco términos como se ve en la ecuacion (B.9).
E = ha+hy + hs + hg +cr (B.9)

donde h4 es la tasa de calor de activacion, hay es la tasa de calor de mantenimiento, hg
es la tasa de calor de acortamiento, hp es la tasa metabolica en estado basal y weop es

la tasa de trabajo mecénico del elemento contractil.

Tasa de calor de activacion (), representa el calor (independiente de la tension)
liberado luego de la estimulacién de un misculo debido al movimiento de iones Ca™™.
Este calor puede ser representado por la suma de dos términos, un término para la

porcion de musculo compuesto por las fibras musculares réapidas y otro para las lentas:

hA = ¢mfrapidasArapidasurapidas (t) + ¢mflentasAlentasulentas (t) ) (B 1 0)

donde ¢ la funcién decaimiento dada por (B.12), m es la masa muscular, fientas ¥ frapidas
son las fracciones de masa, Ajentas y Arapidas son las constantes del calor de activacion, y
Urapidas(t) Y Ulentas(t) son los niveles de excitacion, dados por (B.11), de las fibras lentas

y rapidas en el musculo respectivamente.

urapidas(t) =1—cos (gu(t)> ,

(B.11)
Ulentas(t) = sin (gu(t)> .
¢ = 0,06 4 exp (—test%)) , (B.12)

donde 74 = 45 ms es la constante de decaimiento, u(t) es el nivel de excitaciéon muscular

neto y t.s es el tiempo en el que el musculo ha sido excitado alrededor del 10 %.
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Figura B-2: Funcién que modela la dependencia de la longitud muscular en la tasa de
calor de mantenimiento.

Tasa de calor de mantenimiento (h,), es la tasa de calor producida durante una
tetanizacion isométrica. Este calor también puede ser representado por la suma de dos

términos:
hM = L(ZM)mfrapidasMrapidasurapidas(t) + L(ZM)mflentaleentasulentas(t) ) (B13)

donde L(IM) es una funciéon que modela la dependencia de la longitud muscular (ver
Figura B-2), y Mlentas y Mrapidas son las constantes del calor de mantenimiento de las

fibras lentas y rapidas en el misculo respectivamente.

Tasa de calor de acortamiento (hg), es la tasa con la que el calor es producido en
una concentracion concéntrica o excéntrica més alla de la que se produce durante la con-
traccion isométrica a la misma fuerza. La tasa de calor de acortamiento es proporcional

a la velocidad de acortamiento:
hs = —QUCE , (B14)

donde « es una constante de proporcionalidad y vop es la velocidad de acortamiento

del elemento contractil. Para contracciones concéntricas o puede modelarse como una
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funcion de la fuerza isométrica (F,) v la fuerza desarrollada por el misculo en ese
momento (FM):

a=0,16F7% +0,18FM i vop <0, (B.15)
Para contracciones excéntricas la tasa de calor de acortamiento es negativa y « se define:
a=0,157TFM : vep >0, (B.16)

Tasa de calor basal (hp), para el musculo esquelético de rana a 0 °C, éste fue

reportado como 0,0225 W/kg. Es por esto que ésta tasa de calor esta dada por:
hg = 0,0225m , (B.17)
donde m es la masa muscular.

Tasa de trabajo mecanico del elemento contractil (wcg), es el producto entre

la fuerza del elemento contractil (Fog) y su velocidad de acortamiento (vog):
Wep = Fep(lop, vor, a(t))ver (B.18)

donde Fpop depende de la longitud, de la velocidad de acortamiento y del nivel de

activacién del musculo.
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Apéndice C

Resultados preliminares del modelado
biomecanico integrador: modelos
musculo esqueléticos y elementos

finitos

Previo a los resultados obtenidos y presentados en el capitulo 6 de esta tesis se
evaluo la viabilidad de la metodologia propuesta mediante el anélisis sobre una base
de datos de libre acceso de la Libreria Nacional de Medicina de los Estados Unidos
(www.nlm.nih.gov) denominada “The Visible Human Proyect”. Asi se utilizé un “set” de
imégenes de tomografia computada de alta resolucion (512 x 512, FOV de 320mm, reso-
lucion 0,625 x 0,625mm, 0,33mm slice thickness) de un cadéaver femenino para proveer
las superficies de base para la generacién del modelo de FE de la pelvis. Con este grupo
de imégenes y siguiendo el mismo método propuesto en la seccion 6.2 se obtuvieron los

siguientes resultados.

C.1. Resultados

Luego del analisis de convergencia de mallas, el modelo de FE final, Figure C-1,

consistié en ~137.000 elementos tetraédricos (cartilago acetabular = 9.579 elementos,
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Figura C-1: A) Mallas del modelo de FE completo de la pelvis. B) Primer plano del ace-
tabulo, el cartilago acetabular fue representado con dos elementos tetraédricos a través
del espesor. C) Primer plano de la cabeza femoral, el cartilago femoral fue representado
con un elemento tetraédrico a través del espesor.

cartilago femoral = 22.336 elementos, hueso pélvico = 94.757 elementos y hueso femoral

= 10.620 elementos), y cada analisis demor6 alrededor de 14 horas.

En la Figura C-2 se presentan las salidas del modelo musculoesquelético que fueron
utilizadas como entradas del modelo de FE de la pelvis. El desplazamiento y la carga
de compresién prescritas representan el movimiento de la articulacion de la cadera en
el plano sagital y la fuerza neta vertical de la articulacion de la cadera respectivamente;
las fuerzas musculares son el médulo del vector de fuerza de los musculos que presentan

su origen o insercién en el hueso pélvico.

En la Figura C-3 se muestra las tensiones maximas de von Mises evaluadas a lo largo
de todo el ciclo de marcha para diferentes valores de las propiedades de los materiales del
modelo. Se realizdé un estudio de sensibilidad para dos modelos de la pelvis diferentes,
un modelo que no incluye fuerzas musculares (similar al evaluado por Anderson y col.
(2005) [108]); y otro que incluye los valores de las fuerzas musculares estimadas por el

modelo musculoesquelético a lo largo de todo el ciclo de marcha.

En este analisis se ve que tanto el cartilago acetabular como el hueso pélvico en
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Figura C-2: Estimaciones del modelado musculoesquelético que representan el despla-
zamiento las fuerzas prescritas en el modelo de FE de la pelvis. Todas las fuerzas se
presentan normalizadas con respecto al peso del sujeto.

el modelo sin fuerzas musculares no son significativamente sensibles a cambios en las
propiedades de los materiales. Sin embargo, se observa que cuando las fuerzas muscu-
lares son incluidas al modelo de FE tanto el cartilago acetabular como el hueso pélvico
tienen un comportamiento mas sensible a cambios en las propiedades de los materiales;

principalmente cuando se asume la incompresibilidad del cartilago.

El comportamiento general del modelo de FE se ilustra en la Figura C-4, la cual
muestra el desplazamiento del hueso pélvico a lo largo del plano sagital.

En esta figura se observa que la porcion lateral del ilio y el isquio se desplazan
en direcciéon anterior, mientras que la articulaciéon sacro-iliaca y el pubis permaneces

estacionarios debido a las condiciones de contorno aplicadas. También se ve que la
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a) Modelo de FE sin fuerzas musculares.
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b) Modelo de FE con fuerzas musculares.
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Figura C-3: Resultados de estudio de sensibilidad a lo largo de todo el ciclo de marcha.

magnitud de los desplazamientos se mantienen alrededor de 0—0,1 mm, en concordancia
con lo observado por Phillips y col. (2007) [112], y que incluir las fuerzas musculares
actuando sobre el hueso produce un suavizado de las areas de desplazamiento dando
idea de tener un comportamiento mas fisiologico a lo largo del ciclo de la marcha.

Finalmente en la Figura C-3 se observan las tensiones de von Mises (en un rango de
0 — 12 M Pa) del modelo de FE propuesto que incluye cargas fisiologicas como la fuerza
neta vertical de la rodilla, fuerzas musculares y el movimiento de la articulaciéon de la
cadera en el plano sagital.

Ademas en la Figura C-5 se presenta como las tensiones se transfieren a lo largo
de las superficies de la pelvis a lo largo del ciclo de la marcha. Se ve que los picos de
tensiones méximas ocurren en la articulacién sacro-iliaca en su region antero-medial
alrededor del 10 % del ciclo de la marcha como respuesta a la carga del peso corporal;
sin embargo, este pico se desplaza hacia la zona postero lateral cuando la articulacion de
la cadera se posiciona entre el 50 — 60 % del ciclo de marcha. También se ve que incluir
fuerzas musculares dinamicas a lo largo del ciclo de la marcha produce un suavizado en

las zonas donde se desarrollan los picos méximos de tensiones (como fue presentado por
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a) Modelo de FE sin fuerzas musculares.

50 &0
% Ciclo de Marcha,

b) Modelo de FE con fuerzas musculares.

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90

% Ciclo de Marcha,

Figura C-4: Desplazamientos antero-posterior del modelo de FE del hueso pélvico.

Phillips y col. (2007) [112]) pero no lleva a una disminucion de estos picos.
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a) Modelo de FE sin fuerzas musculares.

2

b) Modelo de FE con fuerzas musculares.

% Ciclo de Marcha,

% Ciclo de Marcha,

Figura C-5: Tensiones de von Mises en la pelvis del modelo de FE a lo largo de todo el
ciclo de la marcha.
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