Dinamica inversa de la marcha de un lesionado
medular incompleto mediante el uso de la dinamica de
sistemas multicuerpo

Jairo Emerson Carlin Yanayaco

Escuela Politécnica Superior, Universidad de A Corufia

Mendizabal s/n
jairo.carlin@udc.es

Resumen

En los casos menos severos, un lesionado necesita dispositivos que le
proporcionen estabilidad a su marcha como muletas u Ortesis pasivas. Muchas
veces, el uso de estos dispositivos produce efectos que empeoran la condicion
fisica del lesionado.

Por lo tanto, una cuantificacion de estos fendmenos seria adecuada y muy util
para mejorar el disefio de estos dispositivos y los tratamientos en rehabilitacion.

El presente trabajo tiene como objetivo principal estimar los valores de los
momentos en las articulaciones a partir de la medicion de la cinemética y cinética
de la marcha de un lesionado medular incompleto, mediante herramientas de
Dinamica de Sistemas Multicuerpo implementadas en el LIM (Laboratorio de
Ingenieria Mecanica). Las medidas fueron hechas con un sistema de captura
OptiTrack FLEX:V100, dos placas de fuerzas AMTI AccuGait, y dos muletas
instrumentadas con galgas extensométricas.

Palabras Clave: dindmica de sistemas multicuerpo, dinamica inversa, lesionado
medular

Abstract

In less severe cases, an injured subject needs devices to provide stability to his
gait, as crutches or passive orthoses. In many cases, the use of these devices
produces effects that worsen the physical condition of the injured.
Therefore, a quantification of these phenomena would be appropriate and useful
for improving the design of these devices and rehabilitation treatments.
This study aims to estimate the principal values of the moments in the joints from
the measurement of gait kinematics and kinetics of an incomplete spinal cord
injured subject, using Multibody System Dynamics tools implemented in the LIM
(Laboratorio de Ingenieria Mecanica). The measurements were performed with a
capture system OptiTrack FLEX: V100, two AMTI AccuGait force plates and two
crutches instrumented with strain gauges.

Keywords: multibody system dynamics, inverse dynamics, spinal cord injured
subject

1. Introduccion

Sin un eje sufre de un desbalance en su rotacion, con el paso del tiempo el
sistema colapsara. De la misma forma, el sistema locomotor del ser humano

tiene un disefio mecéanico que necesita que todos sus componentes trabajen



adecuadamente. Un lesionado medular claramente tiene un sistema locomotor
funcionando de forma ineficiente y segun la gravedad de la lesion, necesitara

MAas 0 menos ayuda para movilizarse.

El presente estudio intenta calcular los pares que se desarrollan en las

articulaciones para un movimiento determinado.

1.1. Estado del Arte

El estudio biomecénico de un lesionado usando herramientas de dinamica de
sistemas multicuerpo es un campo muy poco implementado. Para hacerse una
mejor idea, es bueno conocer el contexto cientifico actual de esta linea de

investigacion.

La mayoria de trabajos de investigacion usan el enfoque de Newton - Euler
para encontrar el sistema de fuerzas y momentos que actdan en las
articulaciones de un lesionado. Todos ellos usan la misma metodologia, es
decir, capturan el movimiento a partir de marcadores adheridos al cuerpo del
paciente y usan placas de fuerzas y/o sensores en las muletas para hallar las
reacciones del contacto muleta-suelo. La principal diferencia entre estos
trabajos radica en el tipo de modelo biomecéanico del paciente. La mayoria usan
un modelo parcial del sujeto [1-3], especificamente las extremidades
superiores, asumiendo error minimo en los sensores, sin tener en cuenta la

influencia directa de las demas partes del cuerpo.

Pero también, hay trabajos que toman en cuenta la interaccion de todo el
modelo del sujeto lesionado. Sin embargo, estos ultimos sélo usan modelos 2D
por considerar que los momentos de importancia son aquellos en el plano
sagital [4-6]. Ademas, no resuelven la indeterminacion que se genera cuando

hay méas de un sdlido en contacto con el suelo.

En [6] es el Unico trabajo encontrado en donde se hace un estudio ingenieril
acerca de la relacion del impacto con el gasto energético en la marcha con

muletas. El resto de trabajos han sido hechos exclusivamente con el objetivo



de medir esfuerzos para fines médicos, por ejemplo en tratamientos de

rehabilitacion.

Otro detalle a tener en cuenta es el tipo de marcha que se ha estudiado. En
una marcha de impulso o marcha de balanceo completo se llevan las muletas
hacia delante, se eleva el cuerpo y se cae por delante de las muletas [2-4,6].
En una marcha de balanceo simple o marcha reciproca se llevan las muletas
hacia delante y posteriormente se eleva el cuerpo apoyandose en las mismas,
acercandose los pies hasta éstas. Este tipo de marcha se estudia en [2,3]. En
la marcha de cuatro puntos, se adelanta primero una muleta, luego el pie

opuesto, seguidamente la otra muleta y a continuacion el otro pie [1].

El presente estudio es parte del proceso que implica usar herramientas de la
teoria de la dindmica de sistemas multicuerpo en el disefio de una oOrtesis
activa que mejore la marcha de un lesionado incompleto. Con esta finalidad se
necesita evaluar los esfuerzos de todo el modelo 3D en una marcha con
muletas, mediante dinamica inversa, para luego tener una referencia con la que
se pueda comparar los resultados de una marcha con ortesis; y cuanto,

cualitativamente y cuantitativamente, es mejor.

1.2. Objetivos

El presente trabajo tiene como objetivo principal estimar los momentos
articulares producidos en la marcha de una persona lesionada. Por lo tanto, es
necesario instalar unos sensores para medir los esfuerzos sobre unas muletas

y validar dichas mediciones.

2. Métodos
2.1. Laboratorio de captura

El Laboratorio de Ingenieria Mecanica (LIM) de la Universidad de La Corufa
cuenta con un espacio, implementado con 12 camaras OptiTrack para capturar
el movimiento de unos marcadores. Estos marcadores son esferas de 8 mm de

radio que reflejan la luz, estan adheridos al cuerpo del sujeto durante el



ensayo. Ademas, en el suelo se encuentran ubicadas dos placas de fuerzas
AMTI, las cuales pueden medir el valor de las seis componentes de las

reacciones en el pie que se producen por el contacto.

En principio, los dispositivos anteriores son suficientes para realizar una
captura de la marcha a un sujeto sano, pero un sujeto lesionado que usa
muletas para apoyarse, afiadira al sistema mecanico dos soélidos mas y dos
contactos mas. Para poder validar los resultados de la dindmica inversa se
necesita medir las fuerzas que se generan en estos nuevos contactos. Con
este fin, las muletas que se usaron en las capturas han sido instrumentadas

adecuadamente.

2.2. Instrumentacion de las muletas

Cuando un lesionado se apoya en las muletas, éstas soportan hasta un 50 %
del peso del cuerpo [1]. El esfuerzo provocado produce una deformacién que
facilmente puede ser detectada por galgas extensométricas, las cuales deben
de ser colocadas con una determinada configuracion segun el tipo de

solicitacién que se requiera medir (esfuerzo normal o momento flector).
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Figura 1. a). Posicion de celdas en muletas. Circuitos usados para cada celda: b).
Celda 1. c¢). Celda 2 y 3. d). Celda 4.

El contacto muleta — suelo se puede considerar puntual sin provocar un notorio

menoscabo en la exactitud del célculo; esto es facil de sustentar si se analiza



las dimensiones del area de contacto de la muleta, la cual tiene un diametro de
un poco mas de 4 cm y entonces se puede suponer que el centro de presion

coincide con el centro del area de contacto de la muleta.

El contacto muleta — antebrazo, implica tener en cuenta otro detalle. Cuando el
codo reposa sobre el mango de la muleta, el sujeto transmite una fuerza que
disminuye el esfuerzo en la mufieca. Es otro efecto que se tomara en cuenta al

ingresar el valor de esta fuerza en el sistema.

Se configuraron cuatro celdas de carga, cada uno representaba una
configuracion del puente de Wheaststone. En la figura 1a se muestra las celdas
implementadas en las muletas. Mientras tanto, los circuitos usados para cada
celda se muestran en la figura 1b-d. Cada circuito esta disefiado para auto-

compensar los efectos de la temperatura.

2.3. Validacién de mediciones

Se le aplicaron esfuerzos a cada muleta en contacto con una placa y ademas
se captur6 el movimiento. Finalmente se verificaban las medidas que

resultaban en los dos instrumentos.

Después de varios y diferentes ensayos se formulé el problema de encontrar
una matriz de transformacion (o calibracion) que minimizara el error de las
medidas entre las muletas y las placas de fuerza. Para esto se resolvio la
dindmica de cada muleta, es decir, se calcularon las fuerzas derivadas de la

aceleracion y las inercias.
Finalmente se plantea la ecuacion:
K*V—A= Gg (1)

donde K es la matriz de calibracion (en este caso de dimensién 3x3), V son los
voltajes que se obtienen en las celdas 1,2 y 3, A es la compensacion de la
sefal (3x1) y finalmente el vector Gg que son las respectivas fuerzas medidas
por las placas, para cada celda, mas los efectos producidos por el movimiento
propio de la muleta; las cuales son convertidas a los ejes locales de las

muletas. Por lo tanto, al final se tiene 12 incognitas (K y A).



El error en un instante i es:
e; =K=*V,—A— Gg; (2)
Entonces, el problema de minimos cuadrados a resolver es:
mine = f(K,A)
e=2L,(K*V;i—A—Gg)" * (K*V, — A~ Gg) )

El sistema tiene una unica solucion, la cual seréa la éptima, ya que la funcion de

error es cuadratica y su derivada respecto a las variables de disefio es lineal.

2.4. Sistemade adquisicion de datos

Un dispositivo fundamental dentro del proceso de captura son los modulos de
adquisicion de datos. En este trabajo se us6 el médulo DAQ NI USB-6212. Este
mobdulo se utilizdé para sincronizar los tiempos de captura de cada sensor. La

figura 2 es un bosquejo de la conexion.

Todo el esquema de la figura 2 es gestionado por un software elaborado en el
LIM, usando codigo mixto de programacion: C++, Fortran y Matlab. Se

amplifican las sefiales de las muletas antes de ingresar al DAQ.

Placas de
Fuerza '

DAQ USB

Figura 2. Esquema de la conexién usada.

Finalmente, la sincronizacién comienza en el médulo de adquisicion, el cual,
comienza a capturar los datos de las muletas y simultaneamente envia un tren
de pulsos a las camaras y un voltaje constante a las placas para la captura de

sus respectivas medidas.



2.5. Paciente

El movimiento de un hombre de 58 afios, 1.7 m. de estatura y 76 kg de peso,
fue capturado. El paciente padece de una lesion medular de nivel L3 [7]. 37
marcadores fueron adheridos a determinadas partes del cuerpo. Cada muleta

cuenta con 3 marcadores.

2.6. Andlisis del Movimiento

Mediante dinamica inversa se obtienen las fuerzas que provocan un
movimiento. La teoria de los sistemas Multicuerpo permite modelar el cuerpo

humano como un conjunto de sdlidos unidos por pares geométricos.

2.6.1. Modelo Biomecéanico

El cuerpo se modela con 18 solidos rigidos conectados por pares esféricos.
Ademas, 2 sélidos muletas. Las variables de la modelizacion, de acuerdo a la
formulacion dindmica en coordenadas mixtas, seran las componentes en X, Y, z
de todos los puntos y vectores usados en cada sélido y 3 angulos de giro en
cada una de las 17 articulaciones del modelo. En total, el modelo tiene 252

variables.

Para integrar las muletas al modelo biomecéanico del cuerpo, se las restringi6 a
moverse rigidamente con cada mano. Por lo tanto, tal como se obtuvo en [8], el

modelo tiene 57 grados de libertad.

2.6.2. Dindmica Inversa
Se divide el proceso en 3 pasos:
a) Consistencia cinematica

Se sabe desde el principio que existen dos problemas muy comunes en el
estudio de la marcha a partir de capturas de video [9]: el ruido de los sensores

y el movimiento relativo del marcador con respecto a la piel (skin motion).



Para reducir el ruido de los sensores, se usa el filtro SSA (Singular Spectrum
Analysis), el cual se aplica a las trayectorias de los marcadores [8]. Para
compensar el error introducido por el skin motion de los marcadores con
respecto al hueso, se corrigen las trayectorias para hacerlas compatibles con
las restricciones de sdlido rigido establecidas en el modelo multicuerpo. Esto se
consigue mediante un proceso de optimizacién, en el cual se modifica lo menos
posible el movimiento (minimizacién) para cumplir con las mencionadas

restricciones.
b) Cinematica Inversa

Se define un grupo de 57 coordenadas independientes z (posicion de la
articulacion lumbar y los 54 angulos de giro) como los grados de libertad del
mecanismo. Con los valores conocidos de las coordenadas dependientes g, se
calculan los valores en cada instante de cada coordenada z. Los valores de
velocidad y aceleracion se obtienen a partir de diferenciar numéricamente las

posiciones mediante expresiones del integrador de Newmark.
c) Dinamica Inversa

El problema de encontrar las fuerzas que producen el movimiento grabado se
resuelve mediante el método de la transformacion de velocidades o matriz R
[8], el cual permite calcular dichas fuerzas como fuerzas generalizadas

aplicadas a las coordenadas independientes z.
RTMRZ = RT(Q — MRz) + Q,, (4)

donde M y Q son la matriz de masas y el vector de fuerzas generalizadas (sin
incluir a las reacciones del contacto y momentos articulares) respectivamente,
expresadas en el sistema de coordenadas independientes y Q,, son los

momentos articulares y las fuerzas de reaccion aplicadas en la cadera.
Transformacion a G* y Ty,

En cada paso de tiempo se les multiplica una matriz de transformacion
(ecuacion 5) a los valores de Q, correspondientes con los angulos, para

convertir las fuerzas generalizadas en momentos en ejes globales:



COSY/COSB —siny cosy *tanf

S = siny/

cos B cosy tanf *siny (5)

l 0 0 1 J

donde B y y son los angulos de giro sobre los ejes Y, Z locales,
respectivamente. Se obtienen unas reacciones G* y unos momentos T;;, que se

corresponden con el movimiento capturado.
Traslado del sistema de fuerzas

El sistema de fuerzas y momentos G* y T, no se corresponden con las
acciones externas reales ya que estan aplicadas a las variables z, por lo tanto

se debe trasladar dicho sistema a los pies y las muletas.

Con la hipotesis de que tanto los sistemas de fuerzas G* y Ty, Y los sistemas
traslados G y T,, (aplicado en los pies y muletas) produciran el mismo
movimiento, se puede encontrar una relacion lineal entre estos sistemas y

hacer el traslado correspondiente.

Para este traslado, es necesario determinar como se reparten las fuerzas
totales de la Dindmica Inversa G* en los diferentes tipos de apoyos: sélo dos
pies, dos pies y sélo una muleta, sélo dos muletas, dos pies y dos muletas.

Mas adelante se explicara el método usado para efectuar este reparto.
Célculo de T,

Una vez calculadas las fuerzas de reaccion del contacto pie-suelo y muleta-
suelo, se procede a recalcular los momentos en las articulaciones para cada

configuracién de contacto, a lo largo de todo el ciclo de marcha.

2.6.3. Solucién de laindeterminacioén

Cuando mas de un elemento esta en contacto con el suelo, el sistema dinamico
es indeterminado. La dindmica inversa so6lo proporciona seis reacciones
externas, entonces se usard una modificaciéon de uno de los métodos de
reparto encontrados en [8] para obtener las fuerzas y momentos en cada
elemento de contacto.



Este método distribuye las fuerzas y momentos a partir de la proporcionalidad
entre los valores absolutos en cada sensor sobre la suma de todos los valores
absolutos de los sensores.

Matematicamente se formula asi:
€=G"—Gg (6)

donde G*son las reacciones que proporciona la dinamica inversa, Gg son las
resultantes de las fuerzas de contacto medidas por los sensores. Este error €
se distribuird para cada elemento segun una constante k;, que cuantifica la
contribucién de un sensor S; a la suma total}’|S;|. Se comprueba que la suma
de todas las constantes es la unidad.
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Finalmente, como en [8], cada fuerza se calculara asi:
Gi () = G{ (D) + K;(t) * &(1) (8)

Donde ahora, i representa a cada sensor con sus respectivas componentes.

3. Resultados y Discusién

3.1. Evaluacion de los sensores en las muletas
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Figura 3 Comparacion de resultados para muletas (linea negra) con placas (linea
gris). a). Derecha, b) Izquierda.



En la figura 3 se muestra el resultado de los ensayos en cada muleta. Se
puede apreciar que los errores RMS normalizados son del orden de magnitud
encontrado en [2]. El valor R se denomina Coeficiente de determinacion y es un
valor que representa el grado en que el modelo asumido de la medicién de la
fuerza del sensor (ecuacién 1), representa la magnitud real a calcular. Un valor

cercano a la unidad significa que el modelo esta bien formulado.

3.2. Fuerzas de reaccion y reparto
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Figura 4. Resultado de las Fuerzas de Reaccion vs Dinamica Inversa.

Se calculan los momentos resultantes (de las fuerzas medidas y calculadas)
con respecto a un punto comun para la comparacion. Los resultados de la
dindmica inversa (figura 4) son consistentes con los medidos. Mientras tanto,
los momentos que provocan estas fuerzas tienen ciertas discrepancias,
debidas, principalmente, a errores en la medicidén y en la reconstruccién de las
trayectorias, ademas de la inexactitud en la colocacion de los marcadores

sobre el cuerpo y en la medicién de los segmentos corporales del paciente.

Las figura 5 muestra como el método de reparto usado permite estimar
correctamente los patrones y los valores de las fuerzas cuando existe

indeterminacion. P1 y P2 son las fuerzas aplicadas en el pie derecho e



izquierdo, mientas que S1y S2 son las reacciones en la muleta 1 y muleta 2,

respectivamente. Los valores de referencia RF y RC corresponden a las placas

y a los sensores en las muletas respectivamente.
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Figura 5. Resultados del reparto de fuerzas.

Se debe recordar que los resultados totales de la dindmica inversa se
mantienen a lo largo del reparto. Se ha graficado sélo la parte que se puede

validar, es decir, cuando las placas de fuerza estan midiendo.

3.3. Momentos en las articulaciones

Los momentos de flexidn-extensién son considerados mas relevantes en una
marcha humana. Las figuras 6 y 7 muestran una comparacion de los momentos
en la extremidad inferior y superior respectivamente con resultados obtenidos
para otros casos. Estos casos son la marcha de una persona con lesién de
nivel T11, una persona con lesion de nivel L3 y una persona sana en marcha

con muletas.



Los resultados son compatibles con los encontrados en [1-3]. La persona sana
apoya mayor parte de su peso en las piernas y genera valores mayores de

momentos que una persona lesionada.

Right hip
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b4 o o= N WA
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Figura 6. Momentos de flexidn-extension en la extremidad inferior.

Right shoulder
T

FE moment (BW'H)

FE moment (48W°H)
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Figura 7. Momentos de flexidn-extension en la extremidad superior.

Por otro lado, una persona lesionada tiene la necesidad de usar la extremidad
superior para soportar parte del peso a través de las muletas. Esto explica los
valores mas altos de la figura 7 para dichas articulaciones en comparacién con

los otros dos casos.



4. Conclusiones

El presente trabajo, en primer lugar, ha permitido validar el proceso de
instrumentacion de las muletas, esto es, se puede obtener datos de fuerzas en

muletas con alta confiabilidad.

Se comprueba que la metodologia usada para resolver la dinamica inversa
consigue muy buenos resultados a partir del movimiento de una persona

lesionada, comparables con las mediciones hechas por los sensores.

Mediante el método de reparto usado se logra obtener patrones de fuerza
consistentes con las medidas de los sensores. Esto permite resolver la
indeterminacion de los contactos mudltiples y calcular los momentos en las

extremidades del modelo.

En una marcha con muletas, el sujeto apoya parte del peso del cuerpo en las
muletas, por lo tanto, los esfuerzos en las articulaciones de las extremidades
superiores aumentan mientras que los esfuerzos en las articulaciones de las

extremidades inferiores disminuyen.

Los valores de los momentos de flexion — extension son los mas altos. El
hombro es la articulacion que soporta mas esfuerzos, por tener un brazo de

momento mayor con respecto a las reacciones en el contacto de las muletas.
Como trabajos futuros se podrian considerar los siguientes topicos:

La mejora del proceso de reconstruccion de trayectorias. Con este paso se

terminaria de automatizar el proceso de adquisicion de datos en una captura.

Ajustes de los parametros de los segmentos del cuerpo. Esto permitira
disminuir el error provocado al suponer una distribucion homogénea y simétrica

en las dimensiones corporales de una persona lesionada.

Hacer extensivo el método de analisis de movimiento para aplicacion en
muchos otros casos de lesidon medular. Con este fin seria necesario realizar

mas capturas de movimiento con pacientes de distinto diagndstico.

Ademas, seria interesante un estudio comparativo entre los patrones

cinematicos y dinamicos de cada marcha de los diversos casos a ensayar.
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