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Resumen

El aumento de la esperanza de vida y la inversion de la piramide poblacional plantean un
desafio al sector sanitario debido al incremento de lesiones articulares y cirugias reconstructi-
vas per capita. Esto aumenta la demanda de personal rehabilitador en una sociedad con menos
poblacién activa. La robotizacion de las terapias puede aliviar esta presion al automatizar los
ejercicios repetitivos. Ademas, el uso de tecnologias como los modelos musculo-esqueléticos me-
joran las terapias, acortando los tiempos de recuperaciéon y optimizan los resultados.

La aplicaciéon de modelos musculo-esqueléticos en robots de rehabilitacién garantiza la se-
guridad del paciente al limitar las fuerzas excesivas y evitar posiciones peligrosas. Al mismo
tiempo, brinda informacién adicional al personal rehabilitador para un seguimiento mas preciso
y personalizado de las terapias a los pacientes. Sin embargo, estos modelos son costosos compu-
tacionalmente, lo que dificulta su implementacién en el control de robots.

En el proyecto en el cual se integra esta tesis, se ha establecido el objetivo de construir un
robot de rehabilitacién que integre un modelo misculo-esquelético capaz de calcular en tiempo
real las fuerzas musculares y articulares. Conocer las fuerzas garantiza la seguridad del paciente,
proporciona informacion sobre las fuerzas durante los ejercicios y optimiza las terapias. Ademas,
a partir del modelo misculo-esquelético se busca desarrollar nuevas herramientas para persona-
lizar los ejercicios y mejorar los resultados. El modelo del miembro inferior, con seis grados de
libertad, se ha simplificado para garantizar el calculo en tiempo real. Se ha utilizado el concepto
de grado de libertad funcional para predecir las relaciones entre los grados de libertad en un ejer-
cicio concreto, reduciendo la carga computacional y permitiendo su uso en tiempo real durante
los ejercicios de rehabilitacion.

El modelo consta de tres grados de libertad para la cadera, simulando una junta esférica,
modelada como tres pares de revoluciéon perpendiculares entre si, uno para la rodilla, modelada
como un mecanismo de cuatro barras, que simula el movimiento relativo entre el fémur y la
tibia, y dos grados de libertad para el tobillo. Se calcula el centro de giro de la cadera y los pa-
rametros del mecanismo de cuatro barras mediante ejercicios de calibraciéon articular para lograr
una mayor personalizacion del modelo. El tobillo se ha modelado empleando los datos de Klein
Horsman debido a su dificultad de calibracion. Del mismo trabajo se han tomado los parametros
musculares, los cuales se han simplificado para reducir el coste computacional. Se calculan las
tensiones musculares mediante las condiciones de Karush-Kuhn-Tucker, minimizando el sumato-
rio cuadratico de las tensiones de los misculos.



El modelo se ha validado y verificado siguiendo las recomendaciones de buenas précticas de
Hicks. Se han comparado los resultados del presente modelo con otro similar generado en Any-
Body y con los datos empiricos del “Grand Challenge”, se ha analizado la solidez del modelo
frente a las simplificaciones realizadas y los errores de los datos de entrada. Segun los resultados
obtenidos, el modelo musculo-esquelético es lo suficientemente preciso para ser utilizado en un
robot de rehabilitacion, garantizando la seguridad de los pacientes y prediciendo la activaciéon
muscular.

Por dltimo, se han desarrollado dos nuevas herramientas utilizando el modelo actual. La
primera estima la Méxima Contracciéon Voluntaria del sujeto proyectando las fuerzas muscula-
res al efector final del robot. La segunda herramienta calcula la fuerza externa necesaria para
garantizar una fuerza muscular especifica. Empleando ambas herramientas se logra una mayor
personalizacién de las terapias de rehabilitaciéon, mejorando el proceso. Ambas herramientas han
sido probadas empleando el robot de rehabilitacion.



Resum

L’augment de ’esperanca de vida i la inversié de la piramide poblacional plantegen un desa-
fiament al sector sanitari a causa de l'increment de lesions articulars i cirurgies reconstructives.
Aixo augmenta la demanda de personal rehabilitador en una societat amb menys poblacié activa.
La robotitzaci6 de les terapies pot alleujar aquesta pressio a 'autoritzar els exercisses repetitius.
A més, I'us de tecnologies com els models muscul-esquelétics milloren les terapies, acurtant els
temps de recuperacio i optimitzant els resultats.

L’aplicacié de models muscul-esquelétics en robots de rehabilitacié garanteix la seguretat del
pacient en limitar les forces excessives i evitar posicions perilloses. Al mateix temps, ofereix in-
formaci6 addicional al personal rehabilitador per a un seguiment més precis i personalitzat de les
terapies als pacients. No obstant aixo, aquests models sén costosos computacionalment, el que
dificulta la seua implementaci6 en el control de robots.

En el projecte en el qual s’integra aquesta tesi, s’ha establit 'objectiu de construir un robot
de rehabilitacié que integre un model muscul-esquelétic capag de calcular en temps real les for-
ces musculars i articulars. Conéixer les forces garanteix la seguretat del pacient, proporcionant
informaci6 sobre les forces durant els exercicis i optimitza les terapies. A més, a partir del mo-
del muscul-esquelétic es busca desenvolupar noves ferramentes per a personalitzar els exercicis
millorar els resultats. El model del membre inferior, amb sis graus de llibertat, s’ha simplificat
per garantir el calcul en temps real. S’ha utilitzat el concepte de grau de llibertat funcional per
a predir les relacions entre els graus de llibertat d’un exercici concret, reduint la carrega compu-
tacional i permitent el seu 1is en temps real durant els exercisses de rehabilitaci6.

El model consta de tres graus de llibertat per al maluc, simulant una junta esférica, mode-
lant com tres parells de revolucions perpendiculars entre si, un per al genoll, modelat com un
mecanisme de quatre barres, qué simula el moviment relatiu entre el fémur i la tibia, i dos graus
de llibertat per al turmell. Es calcula el centre de gir del maluc i els parametres del mecanisme
de quatre barres mitjancant exercicis de calibratge articular per a aconseguir una major perso-
nalitzacié del model. El turmell s’ha modelat emprant les dades de Klein Horsman a causa de
la seua dificultat de calibracio. Del mateix treball s’han pres els parametres musculars, els quals
s’han simplificat per a reduir el cost computacional. S’ha calculat les tensions musculars mitja-
ngant les condicions de Karush-Kuhn-Tucker, minimitzant el sumatori quadratic de les tensions
musculars.



El model s’ha validat i verificat seguint les recomanacions de bones practiques d’Hicks. S’ha
comparat els resultats del present model amb altre similar generat en AnyBody i amb les dades
empiriques del "Grand Challenge”, s’ha analitzat la solidesa del model enfront de les simplifi-
cacions realitzades i els errors de les dades d’entrada. Segons els resultats obtinguts, el model
miscul-esquelétic és prou precis per a ser utilitzat en un robot de rehabilitacié, garantint la
seguretat dels pacients i predient I'activacié6 muscular.

En ultim lloc, s’han desenvolupat dues noves ferramentes utilitzant el model actual. La pri-
mera estima la Maxima Contraccié Voluntaria del subjecte projectant les forces musculars a
I’efector final del robot. La segona ferramenta calcula la forga externa necessaria per a garantir
una forca muscular especifica. Emprant totes dues eines s’aconsegueix una major personalitzacid
de les terapies de rehabilitacio, millorant el procés. Totes dues ferramentes han sigut provades
fent servir el robot de rehabilitacio.



Abstract

Increasing life expectancy and the inversion of the population pyramid pose a challenge to
the healthcare sector due to the rise in joint injuries and reconstructive surgeries per capita.
This increases the demand for rehabilitation personnel in a society with a smaller active popula-
tion. The robotization of therapies can alleviate this pressure by automating repetitive exercises.
Furthermore, the use of technologies like musculoskeletal models enhances therapies, reducing
recovery times, and optimizing outcomes.

The application of musculoskeletal models in rehabilitation robots ensures patient safety by
limiting excessive forces and avoiding dangerous positions. At the same time, it provides addi-
tional information to rehabilitation personnel for more precise and personalized monitoring of
patient therapies. However, these models have a high computational cost, which makes their
implementation in robot control challenging.

In the project that integrates this thesis, the objective has been set to build a rehabilitation
robot that incorporates a musculoskeletal model capable of real-time calculation of muscular and
joint forces. Understanding these forces ensures patient safety, provides information about forces
during exercises, and optimizes therapies. Additionally, based on the musculoskeletal model, new
tools are being developed to personalize exercises and improve results. The lower limb model,
with six degrees of freedom, has been simplified to enable real-time calculation. The concept
of functional degrees of freedom has been used to predict the relationships between degrees of
freedom in a specific exercise, reducing the computational burden and enabling real-time use
during rehabilitation exercises.

The model consists of three degrees of freedom for the hip, simulating a spherical joint,
modeled as three sets of perpendicular revolute pairs, one for the knee, modeled as a four-bar
mechanism, that simulates the relative movement between the femur and the tibia, and two
degrees of freedom for the ankle. The hip’s pivot center and the parameters of the four-bar me-
chanism have been calculated through joint calibration exercises to achieve a higher level of model
personalization. The ankle has been modeled using Klein Horsman’s data due to its calibration
complexity. Muscle parameters from the same work have been taken and simplified to reduce
computational costs. Muscle tensions are calculated using the Karush-Kuhn-Tucker conditions,
minimizing the squared sum of muscle tensions.



The model has been validated and verified following Hicks’ best practices recommendations.
The results of this model have been compared with a similar one generated in AnyBody and
with empirical data from the “Grand Challenge”. The model’s robustness against the made sim-
plifications and input data errors has been analyzed. According to the obtained results, the
musculoskeletal model is accurate enough to be used in a rehabilitation robot, ensuring patient
safety and predicting muscle activation.

Finally, two new tools have been developed using the current model. The first one estimates
the Maximum Voluntary Contraction of the subject by projecting muscular forces to the robot’s
end effector. The second tool calculates the external force required to achieve a specific muscular
force. By employing both tools, greater personalization of rehabilitation therapies is achieved,
improving the process. Both tools have been tested using the rehabilitation robot.
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Nomenclatura

Variable “a” de tipo escalar
Variable “B” de tipo matriz
Variable “c” de tipo vector

Vector posiciéon del marcador 4
en el sistema de referencia j-ésimo.

Vector de fuerzas del punto i
en el sistema de referencia j-ésimo.

Vector de momentos del punto ¢

en el sistema de referencia j-ésimo.
Vector unitario del vector i.

Valor absoluto del vector r.

Sistema de referencia i-ésimo.

Eje X del sistema de referencia i-ésimo.
Eje Y del sistema de referencia i-ésimo.
Eje Z del sistema de referencia i-ésimo.

Matriz de rotacion desde el sistema de referencia j-ésimo

hasta el sistema de referencia i-ésimo.

Componente de la matriz de rotacion en la fila z y columna y.
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Producto escalar entre los vectores 7 y i
Vector “r” transpuesto.

Matriz “M” transpuesta.

Matriz “M” invertida.
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Angulo en el eje Z de la convenciéon de DH.
Distancia en el eje X de la convenciéon de DH.
Angulo en el eje X de la convenciéon de DH.
Coordenada generalizada del GDL ¢ de DH

Fuerza generalizada de la coordenada generalizada i.

Jacobiano i-ésimo.
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2 CAPITULO 1. MOTIVACION Y OBJETIVOS

1.1. Motivacion

Desde la revolucion industrial, la esperanza de vida en Espana y los paises de su entorno ha
ido aumentando de forma progresiva y continuada, salvo situaciones atipicas como crisis econo-
micas, guerras o pandemias como la reciente del SARS-CoV-2 (més conocido como COVID-19)
). La tecnificacion de los trabajos, el aumento de la competitividad laboral, el
incremento del coste de la crianza, la incorporaciéon de la mujer al mundo laboral, entre otros
factores, han reducido el ntimero de nacimientos per cépita hasta niveles minimos
). Estos dos factores, estan haciendo que los paises como Espana estén sufriendo
una progresiva inversion de la piramide poblacional, como asi lo indica la proyecciéon de pobla-
cion del Instituto Nacional de Estadistica ) y como asi lo muestran los datos més
recientemente publicados de dicho informe, datos reflejados en la Figura [I.1]

Poblacion a 1 enero 2022: 47.432.805

Piramides de Poblacién de Espaia: ayer, hoy y mafiana
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Figura 1.1: Evolucién piramide de la poblacién segtn (20224).

La inversiéon de la piramide esta teniendo varias consecuencias que son necesarias resolver.
Para ello, se debera implementar cambios que respondan a los retos de la evolucién poblacién
observada en las ultimas décadas y/o desarrollar herramientas que solucionen los problemas de-
rivados del envejecimiento de la poblacion. Una de las retos que sefala el informe de la
, es el aumento del niimero de cirugias de rodilla y cadera per capita, como se muestra
en las Figuras del informe antes citado. Otro efecto derivado de la inversién de la piramide
de poblacién es el incremento de la ratio entre la poblacion pasiva y la activa, este hecho junto
al retraso de la edad de inicio de la vida laboral debido a la tecnificaciéon de los trabajos, que
exigen una mayor cualificacion y retrasa la incorporacion al trabajo, acenttian significativamente
la presion sobre la poblacién activa.
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Figura 1.2: Aumento relativo de cirugias.
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Afortunadamente, la automatizacion y robotizacion del trabajo estdn aumentando la produc-
tividad, siendo necesario un menor ntumero de horas de trabajo para producir el mismo ntmero
de bienes y servicios. Pero en el &mbito de la Salud y los cuidados, el crecimiento de la produc-
tividad ha tardado en ver avances. Se han desarrollado herramientas para mejorar el trabajo a
realizar, como grias para la movilidad de pacientes, pero sigue siendo un campo de trabajo que
necesita de gran cantidad de profesionales, altamente formados, para su correcto desarrollo. En
los dltimos anos, van apareciendo herramientas y soluciones que automatizan tareas repetitivas,
por ejemplo el uso de inteligencias artificiales ha mejorado y semi-automatizado el diagnéstico
de cancer y el disefio de radioterapias (Siddique and Chow| (2020])).

El campo de la Salud tiene un gran margen de mejora en cuanto a la incorporaciéon de robots,
informatizacién y el uso de la inteligencia artificial. Todas estas herramientas trabajando conjun-
tamente con el personal cualificado pueden aumentar significadamente la calidad y la producti-
vidad del area, reduciendo la presién que reciben sus profesionales y aumentando la satisfaccion
de los pacientes. Un ejemplo del potencial de mejora son los robots de asistencia quirtrgica,
robots controlados por cirujanos expertos, que realizan cirugias laparoscopicas, logrando cirugias
menos invasivas y con mayor precision que las operaciones clasicas (Diana and Marescaux| (2015])).

En el ambito de los cuidados, rehabilitacion y asistencia a las personas, se han desarrollado
e investigado diferentes soluciones para ayudar al personal rehabilitador y liberarlo de tareas
repetitivas, tediosas y de alto esfuerzo fisico, como por ejemplo es el traslado de pacientes entre
cama y camilla para las operaciones. Para ello se han disenado dispositivos de ayuda mecénica
como el del trabajo de|Salmani Nodooshan et al.| (2017)), o camas robotizadas capaces de trasla-
dar de forma autonoma a los pacientes (Wang et al.| (2014))). Otras soluciones propuestas para
mejorar la rehabilitacion, reducir la carga fisica de trabajo y reducir los tiempos es el empleo de
exoesqueletos, los cuales junto al uso de sistemas de realidad virtual, aumentan la satisfaccién
de los pacientes (Cardona et al.| (2017)).

Desde el ambito de la Robdtica ya se han disenado soluciones especificas para la rehabilitaciéon
de la marcha (Chen et al.| (2019))), consiguiendo tiempos de rehabilitacion menores, mas informa-
cion y de mayor calidad para la optimizacién de la terapia. Actualmente se siguen desarrollando
herramientas y soluciones robotizadas para seguir mejorando estas tareas. La incorporacion de la
realidad aumentada a las terapias de rehabilitacion consigue una mayor motivaciéon y colaboracion
de los pacientes (Burke et al.[(2010)), dos componentes que consiguen mejorar significativamente
los resultados de las terapias.

En los ultimos anos se ha visto un gran aumento en el desarrollo y publicaciéon de diferentes
soluciones roboticas para la asistencia a la rehabilitacion (Qian and Bil (2015)), con soluciones
del tipo exoesqueletos (Lo and Xie| (2012), Hong et al.| (2013), Huo et al| (2014), [Young and
Ferris| (2016))), robots de rehabilitacion de tipo paralelos o serie (Khalid et al.| (2015)), Dong et al.
(2021))) y modelos musculo- esqueléticos para usos clinicos (Chéze et al| (2015)).

Dentro del proyecto investigador del Plan Nacional [‘Integracion de Modelos Biomecanicos en
el Desarrollo y Operaciones de Robots Rehabilitadores Reconfigurables”| (DP12017-84201-R-AR)
en el cual se integra esta tesis, se ha empleado un robot paralelo de 4 grados de libertad
para la rehabilitacion del miembro inferior, prestando especial atencion a la rodilla (Araujo-
Gomez et al| (2017))). Pero para poder ser empleado el robot en terapias de rehabilitacion, sera
necesario un modelo musculo-esquelético que calcule los giros de las articulaciones del pa-
ciente respecto al robot, evitando llevar a la persona a posiciones extremas que puedan danarle
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1.1. MOTIVACION )

las articulaciones. El modelo también debera calcular las fuerzas articulares para evitar sobre-
cargarlas durante la realizaciéon de los ejercicios.

Los modelos ME son recreaciones del sistema muscular y esquelético de un cuerpo capaces
de calcular el movimiento y las fuerzas que ejercen los musculos sobre el mismo y las reacciones
que aparecen en las articulaciones. Dependiendo del objetivo de cada estudio, se han desarrolla-
do una amplia variedad de modelos ME. Por ejemplo, el modelo de Delp and Loan| (1995), el
cual fue el primer modelo ME de cédigo abierto del miembro inferior, creado especialmente para
estudios de la marcha, con un gran nivel de detalle, para su época, de las piernas y la pelvis,
excluyendo del modelo los miisculos del torso y cuello y directamente eliminando los brazos, por
no considerarlos relevantes para el estudio de la marcha.

Del miembro inferior se han desarrollado modelos con mayor nivel de detalle, como los desa-
rrollados a partir de las disecciones de |Klein Horsman et al.| (2007) y |Carbone et al.| (2015)). Con
estas disecciones se crearon, respectivamente, los siguientes modelos [Damsgaard et al.| (2006)) y
Modenese et al.| (2011)). Los cuales fueron desarrollados con la finalidad de profundizar en el cono-
cimiento de dicho miembro, aprovechando la mejora técnica que ha permitido obtener un mayor
nivel de detalle. También se han desarrollado modelos del tronco superior, para el estudio de
deportes como el ciclismo de pedaleo con las manos (Felsner et al. (2016)), o modelos de cuerpo
entero, por ejemplo para el desarrollo de exoesqueletos para trabajos que exijan levantamiento
de peso (Troster et al.|(2022)). Con el objetivo de predecir la locomocion de los dinosaurios, se
han desarrollado modelos ME de un Coelophysis para intentar entender mejor a estos animales
extintos (Bishop et al|(2021))). El desarrollo de modelos y/o la adaptacion de modelos ya exis-
tentes dependera de los objetivos de cada estudio, en el caso del robot paralelo de rehabilitacion
de rodilla, se necesitara un modelo que recree de forma segura las fuerzas que aparecen en las
articulaciones del paciente, garantizando en todo momento su seguridad.

Un valor anadido de emplear un modelo ME en un robot de rehabilitacion, ademéas de garan-
tizar la seguridad del paciente, es la informacién que aportan: fuerzas estimadas en los musculos,
el movimiento del cuerpo o fuerzas de reaccion estimadas en las articulaciones, son algunos de
los datos que todos los modelos aportan. Los datos aportados por el modelo permiten hacer un
seguimiento de los pacientes, ver como evolucionan parametros como, por ejemplo, pueden ser
la movilidad articular, la méxima fuerza capaz de ejercer o su capacidad de control del miembro
estudiado.

Los datos aportados por modelos ME, junto a algoritmos de inteligencia artificial, permiten
crear metodologias de diagnoéstico, facilmente empleables por el personal sanitario y no invasivas
para el paciente, que pueden lograr mejores resultados que los obtenidos por expertos. Por ejem-
plo, se estan desarrollando metodologias que analizando la marcha de un paciente, empleando
sistemas de captura de movimiento y sensores de fuerzas, son capaces de realizar diagnosticos
precoces de enfermedades como la coxartrosis (Switonski et al.| (2011)), permitiendo empezar
antes el tratamiento de dichas patologias y reduciendo la velocidad de avance de la enfermedad,
mejorando la vida de las personas.

El objetivo de la tesis sera desarrollar un modelo ME del miembro inferior capaz de calcular
en tiempo real las fuerzas musculares y articulares del paciente durante los ejercicios de reha-
bilitacion que le realice el robot de cuatro GDL. Para ello sera necesario realizar una serie de
simplificaciones que reduzcan considerablemente el tiempo de célculo del modelo, pero mante-
niendo resultados equiparables a modelos completos del miembro inferior. Para ello, se debera
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elegir los componentes del modelo a simplificar, por ejemplo, los miisculos con puntos de origen
e insercion muy préximos, se pueden unir en una sola fibra. Otra estrategia para reducir la carga
computacional del modelo durante los ejercicios de la terapia es calcular previamente todos los
componentes que se pueda, por ejemplo, los brazos de palanca de los musculos. Si es posible pre-
decir las posiciones articulares del sujeto durante los ejercicios, es posible calcular los brazos de
palanca de los musculos previamente, ahorrando recursos computacionales durante la ejecuciéon
del ejercicio.

1.2. Objetivos de la tesis

La meta de la tesis consistira en desarrollar un modelo ME, capaz de calcular en tiempo real
la cinemaética inversa y la dindmica inversa del miembro inferior del paciente, e implementar el
modelo en el control del robot, para que en el futuro se emplee el conjunto modelo-robot para
el diagnoéstico y rehabilitacion de pacientes. Por lo tanto, el primer objetivo de la tesis sera el
desarrollo del modelo ME del miembro inferior. El segundo objetivo seré la validaciéon del modelo
comparando los resultados con otros modelos ME ya desarrollados y con datos experimentales. Y
finalmente, se debera implementar el modelo en el control del robot para determinar las fuerzas
que se deben aplicar a los pacientes y las trayectorias que deben realizar para las pruebas de
diagnostico o las terapias de rehabilitaciéon. Para lograr que el modelo sea capaz de calcular en
tiempo real, se tendréan que realizar las suficientes simplificaciones, y calcular previamente los
componentes que consuman mas tiempo de calculo, para que el tiempo de célculo sea asumible,
pero obteniendo resultados similares a modelos con mayor nivel de detalle, mas complejos y con
un elevado coste computacional. Se han planteado los siguientes objetivos:

= Estudio del estado del arte de los modelos musculo-esqueléticos, programas disponibles para
el desarrollo de modelos, datos de disecciones de miembros inferiores para la obtencion
de datos fiables, robots de rehabilitacion ya desarrollados y usos de los modelos en la
rehabilitacion.

= Desarrollo del modelo del miembro inferior en cédigo MATLAB®) y C++: namero de
grados de libertad del modelo, modelado de las articulaciones, parametros inerciales de
los segmentos, simulacién de los musculos y calculo del enrollamiento de los miisculos que
colisionan con huesos, y finalmente la dinamica inversa.

= Calculo de las trayectorias del robot, establecimiento el movimiento deseado en las articu-
laciones del paciente, el modelo calcula la posicién resultante del pie y a partir de esta, la
posiciéon del robot.

= Aplicacién del principio de grado de libertad funcional, precalculado de los coeficientes
musculares y desarrollo de la dinamica en C++ con el objetivo de lograr calcular en tiempo
real las fuerzas musculares y articulares.

= Comprobacién de los resultados obtenidos por el modelo desarrollado en la tesis compa-
rando los resultados con un modelo similar del programa AnyBody desarrollado a partir
de datos similares.

= Registro de la activacion muscular, empleando la técnica de la electromiografia, en un
ejercicio simulado de rehabilitacién con el robot y comparacién con las fuerzas estimadas
por el modelo.

= Empleando el modelo musculo-esquelético, desarrollo de herramientas que permitan opti-
mizar la rehabilitacién de pacientes, ademas de interactuar con el control del robot.
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1.3. Contribuciéon de la tesis

En el desarrollo de la tesis, se han abordado temas como el desarrollo del modelo, estrategias
para la reduccion del coste computacional para lograr un tiempo de calculo suficientemente bajo
como para ser empleado en el control del robot en tiempo real, la personalizaciéon y escalado
del modelo, y calculo previo de partes del modelo para ser empleados durante el control. Las
contribuciones de la tesis son:

= Obtencién de la cinemética y la dindmica inversa en tiempo real, calculando las posiciones
de las articulaciones, las fuerzas musculares y las reacciones en las articulaciones en un
tiempo considerado como real.

= KEscalado y personalizacién del modelo al sujeto, asi como la calibracién del centro de giro
de la cadera y la recreaciéon de la rodilla como un mecanismo de 4 barras con un tiempo
total reducido.

= Validaciéon del modelo comparando los resultados con programas de mayor complejidad,
con datos experimentales del “Grand Challenge” y simulando ejercicios de rehabilitacion
en el robot.

= Aplicacién del concepto “grado de libertad funcional”, que relaciona una de las articulacio-
nes del sujeto con el resto y reduce significativamente el tiempo de célculo previo.

= Calculo de la posicion del robot a partir de la posicion deseada del pie del paciente y
generacion de trayectorias en el robot segiin el movimiento requerido del miembro inferior.

1.4. Estructura del documento

El presente trabajo se divide en 7 capitulos. Comienza con la introducciéon en el primer capi-
tulo. El segundo capitulo abarca el estado del arte de los modelos ME, los robots de rehabilitacién
v el uso conjunto de robots y modelos ME para rehabilitacion.

En el tercer capitulo, se describe el desarrollo del modelo ME de seis grados de libertad.
Se incluyen los datos utilizados para crear el modelo, los parametros musculares, articulares e
inerciales del miembro inferior, asi como los métodos analiticos empleados para el modelado de
la cinematica directa e inversa, la resolucion de la dindmica inversa y el calculo de las fuerzas
musculares.

El cuarto capitulo se centra en la implementaciéon del modelo ME para el célculo en tiem-
po real de las fuerzas musculares y articulares. Se introduce el concepto del grado de libertad
funcional y se explica el procedimiento para calcular los coeficientes musculares previos a un
ejercicio especifico. También se detalla el procedimiento completo para utilizar el modelo, que
incluye ejercicios de calibracion de cadera y rodilla, escalado del modelo, simulacién del ejercicio
para calcular el grado de libertad funcional y los coeficientes musculares, y finalmente, el uso del
modelo durante los ejercicios de rehabilitaciéon junto con el robot.

El quinto capitulo describe el proceso de verificacién y validacién del modelo, siguiendo las
recomendaciones de buenas practicas de Hicks. Se compara el modelo actual con otro conside-
rado como “Gold Standard”, se contrastan los valores empiricos del “Grand Challenge” con las
fuerzas estimadas, se realiza un estudio de solidez, una simulacién del uso conjunto del modelo y
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el robot durante la rehabilitacion, y por dltimo, se desarrollan dos herramientas para optimizar
la rehabilitacion de los pacientes. El primer procedimiento es el célculo de la activacién muscu-
lar del miembro inferior, a través del envolvente de fuerzas. El segundo procedimiento permite
determinar la fuerza externa necesaria para alcanzar una fuerza muscular objetivo.

En el sexto capitulo se presentan los resultados de la prueba que simula el uso del modelo
con el robot de rehabilitacion, asi como las pruebas de validacién del envolvente de fuerzas y el
calculo de la fuerza externa. Finalmente, en el séptimo capitulo se presentan las conclusiones de
esta tesis.



Capitulo 2

Estado del arte

Estado del arte de los modelos misculo-esqueléticos. Introduccion, modelado y uso de los
modelos. Datos publicados de disecciones de miembros inferiores, pro- gramas para la creacion
de modelos y para la realizacion de estudios biomecdnicos. Modelos y robots enfocados en la
rehabilitacion y control de robots basados en modelos misculo-esqueléticos.
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2.1. Introducciéon

El cuerpo humano se puede considerar como una gran maquina de elevada complejidad, con
una enorme diversidad de partes especializadas en funciones muy diversas entre si, pero impres-
cindibles para nuestra vida. Para entender y estudiar mejor nuestro cuerpo, la Biologia agrupa
los 6rganos y partes del cuerpo segtin su misiéon. Por ejemplo, para la digestion de la comida,
se agrupan todos los 6rganos encargados del proceso, para la misiéon de dar soporte al cuer-
po, se agrupan todos los huesos y los ligamentos que los mantienen unidos. La agrupacion de
los musculos y tendones que dan movimiento al cuerpo humano se conoce como sistema muscular.

Hay funciones de nuestro cuerpo que no se pueden estudiar solo con un sistema en concreto,
asi el movimiento humano involucra directamente al sistema 6seo, al muscular y al neuronal.
Una accién que parece tan simple como la marcha necesita el soporte de los huesos, la fuerza
y movimiento de los miisculos y la coordinaciéon del sistema neuronal. No se puede caminar co-
rrectamente si los huesos estan débiles y se rompen, los musculos no tienen fuerza para mover el
cuerpo o el sistema neuronal falla y no es capaz de coordinar la acciéon de los misculos. Este es
el motivo por el cual, si se desea entender en profundidad estas acciones, es necesario estudiar
los tres sistemas en su conjunto, recibiendo el nombre de sistema neuro-misculo-esquelético.

El sistema neuronal, se compone de los nervios encargados de recibir la posicién de los miiscu-
los del cuerpo, los nervios encargados de enviar las senales de activacion a los misculos y el cerebro
que interpreta la posicién muscular para conocer la posicion del cuerpo humano. El cerebro, a
través de la informacion recibida, genera las sefiales de activacion de los musculos para que gene-
ren la fuerza justa y necesaria para realizar las tareas deseadas de forma controlada. Al mismo
tiempo que mantiene el equilibrio del cuerpo humano y de las articulaciones. Todo este sistema
de control que tiene el cuerpo humano es increiblemente complejo, y necesario para nuestro dia
a dia, pero no es imprescindible tenerlo en cuenta en tareas como el disefio de értesis o el estu-
dio de patologias como danos musculares o articulares, solo empleando un modelo del sistema
miusculo-esquelético (ME) se puede realizar una gran variedad de estudios.

Por ejemplo, para la rehabilitacion de un miembro del cuerpo humano, como puede ser la
pierna, después de una cirugia o un dano muscular, es suficiente un modelo ME para la gene-
racion de herramientas y terapias de rehabilitacion. También es suficiente un modelo ME para
el diseno de oOrtesis, protesis, exoesqueletos o estudios de ergonomia. Dando por supuesto que el
sistema neuronal se encuentra en buen estado, los modelos ME son suficientes para una amplia
variedad de usos, por este motivo se descarta el sistema neuronal en los estudios biomecéanicos
en los cuales es irrelevante, y en el caso concreto del proyecto en el cual se engloba esta tesis, es
posible descartarlo porque la finalidad del proyecto es la creacion de un robot de rehabilitacién
del miembro inferior que utilice un modelo ME, capaz de operar en tiempo real, para el control
del robot.

Los modelos ME son bastante recientes, el primer modelo publicado es el de [Seireg and Ar-
vikar| (1975)), pero las primeras investigaciones de la mecanica del cuerpo humano se remontan
a autores tan antiguos como Leonardo da Vinci o Borelli (Borelli (1680))), los cuales estudiaron
la anatomia humana y el movimiento del cuerpo durante la realizaciéon de ejercicios como es
la marcha. Los primeros estudios con instrumentos tuvieron que esperar hasta inicios del siglo
XIX con Weber and Weber| (1836), los cuales emplearon un telescopio calibrado para medir el
movimiento de puntos anatémicos especificos durante la marcha.
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Segtn el trabajo de |Paul (2005)), los primeros estudios en los que se empleaba la informacion
del analisis del movimiento humano con una finalidad méas alla del puro conocimiento, fueron
los trabajo de |Braune and Fischer| (1895)), financiados por el gobierno alemén entre 1891 y 1904
para obtener el mejor método de transporte de la carga de los soldados al marchar. Los dos vola-
menes del libro “Fundamental studies of human locomotion”, editados en el campus de Berkeley
de la universidad de California en 1947 (Eberhart| (1947), recogen estudios sobre la locomocion
normal, con el objetivo del desarrollo de protesis para personas con amputaciones del miembro
inferior, muy necesarias después de la Segunda Guerra Mundial.

Empleando la técnica de la electromiografia (Reaz et al.| (2006])) es posible registrar
la activacion de un miusculo durante el ejercicio deseado. La EMG es una técnica experimental
que consiste en medir la senal de activaciéon eléctrica que recibe un musculo empleando un par de
electrodos, superficiales o de aguja. Haciendo pasar una corriente eléctrica de bajo voltaje entre
ambos electrodos, es posible registrar las variaciones de voltaje que aparecen por la activacién
neuronal del musculo estudiado, permitiendo conocer, de forma aproximada, el nivel de activa-
cion del miusculo.

El primer estudio sobre la activacion muscular en el que se empled esta técnica fue el trabajo
de [Joseph and Williams| (1957)), en el cual se empez6 a entender como funciona la activacion
muscular durante la marcha y la relaciéon entre los misculos agonistas y antagonistas; se en-
tienden como agonistas los musculos que ejercen fuerza a favor del movimiento realizado y los
antagonistas los contrarios. Con este trabajo y los siguientes que realizo, se observo que efecti-
vamente existe una activacién simultanea entre los miisculos agonistas y antagonistas, aunque
los antagonistas tienen una activaciéon mucho menor, pero muy relevante para la estabilidad de
ciertas articulaciones como por ejemplo, la rodilla (Baratta et al.| (1988)), Kellis (1998)).

El primer trabajo publicado en el que se calculan las fuerzas que aparecen durante la marcha
en la rodilla y la cadera es el trabajo de [Paul (1966)), con la finalidad de conocer las fuerzas que
aparecen en los huesos de la pierna durante la actividad y mejorar las cirugfas de rotura de los
huesos. Para el calculo de las fuerzas en las articulaciones se recreo6 la cinemética del miembro
inferior, se consideraron los parametros inerciales del cuerpo humano calculados en la época y
empleando cdmaras de cine, marcadores anatomicos del cuerpo y una plataforma de fuerzas, se
estimaron por primera vez las fuerzas normales en las dos articulaciones durante la marcha en
relacién a la masa del sujeto.

Ya en 1995, (Collins| (1995) determiné que la complejidad del cuerpo humano, con la gran
cantidad de musculos que contiene, las diferentes funciones de cada musculo, la coactivacién
muscular y la estabilidad de las articulaciones hacen imposible una validacién objetiva de los
modelos. Pese a ello, se ha aprovechado la necesidad de realizar cirugias a sujetos, para implan-
tarles sensores de fuerzas, registrar las fuerzas que aparecen durante actividades como la marcha
y comparar los resultados obtenidos con los estimados por los modelos (Taylor et al.| (1998]),
D D’Lima et al.| (2005), D’Lima et al.| (2006])).

Siguiendo esta misma idea, en 2012 se public6 el “Grand Challenge Competition to Predict In
Vivo Knee Loads” (Fregly et al.| (2012)). En este trabajo, aprovechando pacientes pendientes de
una operacion de rodilla, se les implant6é un sensor, midiendo la fuerza de contacto tibiofemoral.
Una vez recuperados los pacientes de la cirugia, se realizé6 un analisis biomecénico completo, re-
gistrando la posicion de los marcadores, las fuerzas de reacciéon del suelo sobre el pie, las senales
electromiograficas de los musculos y las fuerzas registradas por el sensor implantado. La finalidad
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del “Grand Challenge” era que los equipos investigadores dispusiesen de una informaciéon expe-
rimental, que les permitiera validar y mejorar sus modelos ME. El gran problema de estos datos
es que los pacientes eran personas de avanzada edad, con graves problemas de movilidad en el
miembro inferior y con la reconstruccion de la articulacion. Por lo que estos datos son dificilmente
extrapolables a sujetos sanos y jovenes (Peterson and Martin| (2010])JHortobagyi et al.| (2009))).

Pese a las limitaciones de los modelos ME, en los tltimos anos se han desarrollado, adaptado y
utilizado multiples modelos ME con diferentes finalidades (Dao| (2016))), generando aportaciones
como: estudios de trastornos como la paralisis cerebral (Kainz et al.| (2018))), estudios de patrones
de la marcha (Lerner et al.| (2014))), estudios de ergonomia de productos como herramientas
(Rasmussen et al.[(2012)), prototipado de productos como pueden ser protesis (Kia et al.| (2014)),
el control de robots como exoesqueletos (Hansen et al.|(2018)) o para el desarrollo y validacion
de terapias de rehabilitacion (Piano et al.| (2017))) y herramientas de rehabilitacion como puede
ser un robot rehabilitador (Araujo-Gomez et al| (2016)).

2.2. Modelado del sistema Misculo-Esquelético

Los modelos ME intentan reproducir lo més fielmente posible, el comportamiento cinemético
y dindmico del cuerpo humano en general. Hay que destacar la influencia que han tenido las
herramientas matemaéticas desarrolladas y empleadas anteriormente en el campo de la Robotica,
en el desarrollo de estos modelos ME. Los primeros pasos consisten en el modelado cinematico,
y posteriormente dindmico del cuerpo humano. Para ello, se modelan los segmentos corporales,
que se asemejan a las barras de un robot, y las articulaciones entre los segmentos, que se aseme-
jan a los pares cinemético del sistema robotizado. Hay que destacar, las dificultades que estos
dos pasos presentan, no siempre es facil definir los segmentos corporales y las articulaciones del
cuerpo humano, rara vez se pueden asimilar directamente a pares cineméticos. En cuanto al mo-
delado dindmico, hay que destacar, la dificultad a la hora de obtener las caracteristicas inerciales
de los segmentos corporales (la masa, centro de gravedad y los valores del tensor de inercia) y
sobretodo, que el sistema muscular en un cuerpo humano corresponde a uno sobreactuado.

Para el modelado cinematico del cuerpo, existen diversas herramientas. Siguiendo lo desa-
rrollado en el campo de la Robética, la convenciéon de Denavit Hartenberg (Denavit and
Hartenberg (1955))) es una de las méas empleadas. La metodologia de DH establece un proce-
dimiento sisteméatico para asignar sistemas de referencia a una barra o segmento corporal. De
modo que permite establecer la posicion y orientaciéon entre dos sistemas de referencia adyacentes
mediante un ntimero minimo de parametros (cuatro), asumiendo que las barras a las que estan
asociadas los sistemas de referencia estan enlazadas por un par prismatico o de revolucién. En
la Figura [2.1] se ha modelado la rodilla mediante un par de revolucion, en este caso los sistemas
de referencia adyacentes (i — 1 e i), se relacionaran con tres parametros de DH constantes (d;,
a; y «;) y uno variable (6;), que corresponderia al giro en la articulacion.

El problema de emplear la convencién de DH en el cuerpo humano, es que las articulaciones
no se pueden asemejar directamente a pares cinematicos. Por ejemplo, la cadera, es similar a una
junta esférica (Cereatti et al.| (2010])). Para modelarla sera necesario emplear 3 pares de revolu-
cion perpendiculares entre si. Pero otras articulaciones como la rodilla no son tan simples. Esta
articulacion parece poder ser modelada como un par de revolucién, pero la trayectoria que dibuja
cualquier punto de la tibia respecto al fémur durante la flexién de rodilla, dibuja una forma de
elipse, como seria la dibujada por un par de revolucion (Delp et al| (1990)). La diferencia de
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Figura 2.1: Ejemplo del uso de la convencién de DH.

movimiento afecta a los brazos de palanca de los misculos, parametros clave para la resolucién
del problema de la dindmica inversa. Si no se modela correctamente la rodilla, los resultados son
dispares (Lu and O’Connor| (1996)). Una de las soluciones obtenidas para simular esta articula-
cion es emplear un cuadrilatero articulado, como en los trabajos de Lu and O’Connor| (1996) y
[Farhat et al.| (2010). Para el célculo de los parametros del mecanismo, se realiza un proceso de
optimizacién que ajusta los parametros a la cinematica concreta del sujeto. En la Seccion [3:4]
de la tesis se explica méas detalladamente el modelamiento de la articulacion, y en la Subseccion
se explica el ejercicio y el procedimiento de optimizacién.

Una de las ventajas de emplear la convenciéon de DH, es que una vez modelado el cuerpo o
la parte del cuerpo deseada, el resto del analisis cinematico e incluso dinamico se desarrolla de
forma sencilla y metodica. Por ejemplo, utilizando esta convencion se puede calcular el jacobiano
de un forma sencilla, este relaciona las velocidades en el espacio cartesiano con las velocidades en
el espacio de nudos. El jacobiano también relaciona la fuerza ejercida sobre el pie del sujeto, con
las fuerzas generalizadas en las articulaciones. Esto se debe al Principio de Trabajos Virtuales
(Asada and Slotine| (1991)), Paul (1981), (Whitney| (1972))). De este modo, conociendo las fuerzas
externas que se ejercen sobre el modelo podemos calcular las acciones que aparecerén en las jun-
tas y que deben ser compensadas por los musculos para lograr el equilibrio de fuerzas y momentos.

En la Robética, normalmente cada par cinemético tiene un actuador que lo controla. Por
el contrario, el cuerpo humano desde el punto de vista dindmico es mucho mas complejo. Los
misculos solo pueden realizar acciones de tracciéon, nunca de compresion. En cambio los actua-
dores de los robots pueden ejercer fuerzas positivas y negativas, lo que hace necesario, que para
controlar un grado de libertad articular se necesite un minimo de dos misculos, uno de flexion
y otro de extension. Ademaés, la redundancia muscular ayuda a la estabilidad articular, los dife-
rentes direcciones de acciéon de las fuerzas, facilitan el equilibrio de fuerzas y permiten al cuerpo
reducir la carga en los ligamentos, protegiéndolos de posibles sobre-esfuerzos y roturas.
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En los robots, con el mismo niimero de grados de libertad que actuadores, se proyectan di-
rectamente las fuerzas externas a los actuadores y se ejerce la accion contraria. Como se ha
indicado anteriormente, esto no es posible en el caso del cuerpo humano al constituir un sistema
sobreactuado. Esto conduce inevitablemente a un problema de optimizaciéon. Un método para
resolverlo es usando las condiciones de Karush-Kuhn-Tucker (KKT) (Harold and Tucker| (1951]),
Karush| (1939)).

Antes de resolver el problema dindmico inverso y calcular las fuerzas musculares necesarias
para compensar las fuerzas externas, se deben modelar los musculos del sistema. La fuerza que
puede ejercer un musculo depende de varios factores: longitud en el instante dado, sentido del mo-
vimiento, nivel de activacion y varios parametros intrinsecos (fuerza méxima isométrica, longitud
optima, longitud minima y rigidez del musculo y los tendones). La fuerza maxima isométrica se
alcanza en la longitud optima del misculo en una posicion estéatica. A la fuerza méaxima también
le afecta el sentido y la velocidad del movimiento. Si el sentido del movimiento es de extension, la
fuerza maxima realizable se ve incrementada, y en caso de movimiento de contracciéon disminuida.
Otra caracteristica de los musculos es la longitud minima a partir de la cual no son capaces de
realizar fuerza, y también tienen flexibilidad, a partir de cierto grado de elongacién, atin con una
activacion nula el musculo ejercera una fuerza de traccion similar a un muelle. En el caso de los
modelos neuro-musculo-esquelético también se debe modelar el proceso de activacion. Desde que
el cerebro envia una orden de activacion, la recibe el miisculo, se inicia la activacién muscular y se
alcanza la fuerza deseada, pasa un lapso de tiempo y aparece una curva de incremento de la fuerza.

Todas estas propiedades de los misculos se han modelado empleando el modelo de Hill (Hill
(1938)). En su trabajo se propone modelar el sistema misculo-tend6n como un sistema de mue-
lles y un elemento de contraccién. A partir del modelo propuesto y empleando datos empiricos
obtenidos de musculos de cadéveres, se han obtenido los parametros de ciertos misculos. Las
propiedades mas documentadas son las siguientes: longitud 6ptima, area transversal fisioldgica
(PCSA, en sus siglas en inglés) y angulo de penacion, siendo el PCSA la divisiéon entre volumen
del musculo por la longitud 6ptima, y el angulo de penacion el angulo entre las fibras de los
tendones y las fibras musculares (en la Figura se muestra como se mide). En el trabajo de
Klein Horsman et al| (2007)) se documentan un total de 58 musculos del miembro inferior y se
publican todos estos datos. A partir de los datos publicados se puede desarrollar un primer mo-
delado de los miusculos del sistema, pero con esta informacion no se conoce la rigidez del musculo
o las longitudes maximas y minimas. En estos casos se utilizan ecuaciones que generalizan dichas
propiedades para todos los miisculos, pero si se desea un nivel mayor de detalle es necesario em-
plear trabajos que hayan profundizado mas en las propiedades de los musculos como el trabajo
de Kaufman et al.| (1989) en el cual se obtiene empiricamente un mayor nimero de parametros
de varios musculos especificos.

En la practica, el modelo de Hill permite realizar diferentes modelados de los musculos que
dependerén de los datos disponibles y del nivel de detalle exigido por el estudio a realizar. Pero en
definitiva un modelo muscular es una ecuacion como la2.1] en la cual la fuerza muscular depende
de una serie de funciones que cambian su valor segin la fuerza maxima isométrica (F,), longitud
actual (), longitud 6ptima (I,), velocidad (v) y el nivel de activacion (a). Las funciones fi(I,1,) y
fo(v) internamente también permiten la parametrizacion de propiedades como la rigidez o como
afecta la velocidad a la fuerza maxima. Una vez elegido cdémo modelar los musculos, empleando la
metodologia de KKT y el modelo cinematico, ya se puede resolver la dindmica inversa y estimar
las fuerzas musculares para el instante de tiempo concreto estudiado y por ultimo, calcular las
reacciones en las articulaciones segun las fuerzas externas y las fuerzas musculares estimadas.



2.2. MODELADO DEL SISTEMA ME 15

Linea de
accion

Angulo de
pennacion

Figura 2.2: Angulo de penacién, imagen obtenida del trabajo de Cardiff (2012).
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El modelamiento de los sistemas ME se puede realizar de diferente forma. Es posible progra-
mar directamente el modelo y sus ecuaciones en lenguajes como C++, Python , MATLAB®) u
otros similares, pero en los tltimos anos se han desarrollado diferentes paquetes computacionales
para el modelado ME, o para la realizacién de estudios biomecénicos a partir de los modelos ya
disponibles en dichos programas, los cuales son escalables al sujeto de estudio e incluso configu-
rables al estudio que se desee realizar, dependiendo del software empleado. Existen programas
de codigo abierto como son OpenSim o MSMS y comerciales como AnyBody o BoB, programas
que se detallan en la Subseccion 2.2.2

Para poder realizar un modelo ME, son necesarios una serie de datos cinematicos y dina-
micos que solo se pueden obtener experimentalmente. El procedimiento habitual ha consistido
en la diseccién de cadéveres. Mas recientemente se estan empleando técnicas no invasivas, como
resonancias magnéticas, para estimar parte de dichos parametros y adaptar un modelo ME a
una persona en concreto, mejorando el nivel de detalle del estudio a realizar. En la siguiente
subseccion, se mostraran las disecciones del miembro inferior publicadas mas relevantes.

2.2.1. Disecciones del miembro inferior

En el caso concreto del miembro inferior, se han llevado a cabo disecciones especificas de
dicha parte del cuerpo, la cual recibe una especial atencién por su importancia en la marcha.
Por este motivo, dichas disecciones se han enfocado en obtener, con el mayor nivel de detalle
posible, las caracteristicas del miembro inferior de los cadaveres empleados, para posteriormente,
publicar los datos recogidos y/o generar modelos ME. Algunos de los modelos son de acceso
abierto para usos no comerciales como los modelos de Delp and Loan| (1995 o |Arnold et al.
(2010) en OpenSim y otros estan implementados en paquetes comerciales como el de |Carbone
et al.| (2015)), incorporado directamente en AnyBody.
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Disecciones utilizadas en el modelo de Delp and Loan (1995)

El primer modelo musculo-esquelético publicado es el de Delp and Loan| (1995)), el cual sigue
disponible en la pagina web [isbweb.org (1997)), asimismo es posible obtener el modelo imple-
mentado en OpenSim: |Gait-2392-OpenSim-Model| (2013)). El modelo se desarrollo a partir de los
datos de |Wickiewicz et al.| (1983), Brand et al| (1986) y [Friederich and Brand| (1990), en los
cuales se definen las propiedades de un total de 20 miisculos del miembro inferior.

Se trata de un modelo completo de las dos piernas con un total de 92 fibras musculares que
van desde los pies hasta el tronco del sujeto. El modelo cuenta con un total de veintitrés grados
de libertad . Partiendo de la pelvis, cada pierna tiene siete GDL, tres de la cadera, uno
de la rodilla, dos del tobillo y uno de las falanges del pie. A excepciéon de la flexion/extension
de las falanges del pie, el resto de modelos toman el mismo esquema de los GDL. Los restantes
nueve GDL del modelo se dividen en los seis GDL de la posicion y orientacion de la pelvis y los
tres giros entre la pelvis y el torso. En la Figura se observa el modelo en su implementacion
en OpenSim.

Diseccion de Klein Horsman (2007)

La primera diseccién del miembro inferior con el objetivo especifico de extraer datos de
un cadaver real para la creacion de modelos musculo-esqueléticos del miembro inferior fue el
trabajo de [Klein Horsman et al.| (2007). Esta es una de las publicaciones més utilizadas por la
accesibilidad de los datos. El trabajo adjunta un archivo con informacién complementaria que
permite desarrollar un modelo. El documento adjunta los parametros de 58 musculos, los cuales
se subdividen en un total de 163 fibras. Las caracteristicas publicadas son:

= Puntos de origen e insercién de cada musculo.
= Tipo de misculo:

e Recto, el musculo va en linea recta desde el origen hasta la insercion.
e Con puntos de via, el misculo tiene varios puntos de insercién con el hueso.

e Enrollable, el miisculo enrolla un hueso.

Longitud 6ptima del misculo.

Longitud 6ptima del tendon.
Masa

Angulo de penacion.

Area transversal fisiologica.

Ademas de la informacion muscular aportada, también se publicaron los parametros inerciales
de las partes del miembro inferior, centro de giro de las articulaciones y por ultimo datos para
simular el enrollamiento (“wrapping” en inglés) del musculo por la superficie de ciertos huesos,
por ejemplo los gastrocnemios con el fémur o el iliopsoas con la pelvis.

A diferencia del modelo de [Delp and Loan| (1995), los datos de [Klein Horsman et al.| (2007)
solo se refieren a la pierna derecha del sujeto, los musculos estudiados llegan hasta la pelvis, con
la excepcion del iliopsoas que se origina en la columna vertebral, pasa por la pelvis y llega hasta
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Figura 2.3: Modelo de Delp mostrada en OpenSim.
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el fémur, pero no incorpora los misculos abdominales o lumbares como si lo hace el modelo de
Delp. En la Figura se observa su implementacion en OpenSim con el modelo de [Modenese
et al| (2011).

Disecciéon de Ward (2009)

La siguiente publicacion encontrada de una diseccion para obtener informacion necesaria para
generar modelos ME del miembro inferior, es el trabajo de [Ward et al.| (2009). En este trabajo
se diseccionaron un total de 21 cadaveres y se obtuvieron los parametros de 27 musculos. En la
publicacién aparecen los valores de las masas, longitud de las fibras y el area transversal fisiol6-
gica de cada uno de los musculos, entre otros datos necesarios para el modelado de los musculos
empleando el modelo de Hill. Al igual que los datos de Delp and Loan| (1995) y Klein Horsman
et al.| (2007)), la informacién del trabajo sigue disponible en: muscle.ucsd.edul (2008)).

Con la informacion de (Ward et al. (2009)) y el trabajo previo de |Delp and Loan| (1995) se
desarrolld el modelo de |Arnold et al.| (2010)), el cual se encuentra publicado y de acceso publico
para usos no comerciales en [Lower-Limb-Model (2010) para ser utilizado en OpenSim. Cabe
mencionar que los datos de [Klein Horsman et al.| (2007)) estan disponibles directamente en la
pagina web del articulo. En cambio si se desea obtener los datos de Ward et al.| (2009) se deben
extraer directamente del modelo de OpenSim de|Arnold et al.| (2010). El modelo desarrollado por
Arnold e incorporado en OpenSim es el ArnoldHamner LegsTorsoArms_v2.1.0sim, un modelo
de cuerpo completo, con brazos y troncos, con 128 fibras musculares, que incluyen los musculos
de ambas piernas, los abdominales y las lumbares. En la Figura[2.5]se observa su implementacion
en OpenSim.

Disecciéon de Carbone (2015)

Una de las ultimas disecciones publicadas es la de |Carbone et al.| (2015)), la cual se basa
en un unico sujeto. Los datos obtenidos fueron usados para la creaciéon del modelo de pierna
"Twente Lower Extremity Model v.2.1" (TLEM v.2.1) del programa AnyBody Modeling System
(Damsgaard et al.| (2006)).

A diferencia de los tres modelos anteriores, a partir de los datos de Carbone no se ha de-
sarrollado ningin modelo en OpenSim, solo se encuentra en AnyBody. Como se explicara en la
subseccion sobre AnyBody, una diferencia entre OpenSim y este software es la configurabilidad
de los modelos. En OpenSim si se desea modificar un modelo, se debe realizar cambiando uno a
uno los pardmetros, desde el propio programa o modificando directamente el codigo del archivo
.0sim. En cambio AnyBody permite configurar los modelos: anadir segmentos al cuerpo, cambiar
el modelo muscular o incluso combinar modelos, por ejemplo el modelo del miembro inferior
TLEM v.2.1 con un modelo especifico del brazo o la mano. En la Figura [2.6] se observa su im-
plementacion en AnyBody, con torso rigido, ambas piernas y solo los musculos de los miembros
inferiores.

2.2.2. Software de modelado

Para el desarrollo de modelos, su configuracién y su utilizacién, se han desarrollado diferentes
herramientas computacionales. En esta subseccién se detallan las principales caracteristicas de
los mas conocidos y ampliamente aceptados por la comunidad cientifica.
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Figura 2.4: Disecciéon de Klein Horsman mostrada en OpenSim.
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Figura 2.5: Modelo de Arnold mostrada en OpenSim.
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Figura 2.6: Modelo de Carbone mostrado en AnyBody.
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OpenSim

Este software es de los méas conocidos para el uso de modelos ME, es de codigo abierto y nace
originalmente como Software for Interactive Musculoskeletal Modeling (SIMM) desarrollado por
los investigadores de , del centro de Computacion Biomédica de la Universidad de
Stanford, adscrito al Instituto Nacional de Salud (NIH por sus siglas en inglés) de Estados Uni-
dos. El nombre de OpenSim hace referencia a ser un programa de codigo abierto (“open source”
en inglés) y “Sim” en referencia al programa original SIMM.

SIMM nace en el ano 1995 (Delp and Loan| (1995))), en el cual se implement6 el modelo de
Delp mencionado anteriormente. Inicialmente se originé como un software comercial para el mo-
delado y desarrollo de estudios con ME. En 2007 se publico la primera version de coédigo abierto
(Delp et al| (2007)) como una herramienta de desarrollo colaborativo, abriendo la pagina web
www.Simtk.org| (2010) para la creacion de proyectos que permitan el trabajo colectivo de diversas
entidades y compartir los resultados obtenidos.

Inicialmente convivieron SIMM y OpenSim, pero en la actualidad no es posible encontrar
la version comercial. OpenSim se puede descargar desde la péagina del programa mencionada
anteriormente, también se pueden descargar diferentes modelos como el de Modenese o el de
Arnold, ademas de otros modelos que ha ido creando la comunidad que utiliza el software.
También, se comparte otros programas desarrollados a partir de OpenSim y proyectos que enlazan
varios programas, como por ejemplo MATLAB(®), para controlar la simulacion desarrollada en
OpenSim. En la Figura 2.7 se puede observar el entorno grafico del programa.
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AnyBody Modeling System

Este software fue desarrollado originalmente en la Universidad de Aalborg, Dinamarca (Dams-
lgaard et al.|(2006)). Actualmente su comercializacion y soporte lo da la empresa danesa AnyBody
Technology S.A, la cual mantiene un estrecho vinculo con la universidad de la que nacié, cola-
borando constantemente en la mejora del programa y la realizacion de investigaciones.

El programa cuenta con un gran repositorio incorporado llamado AnyBody Managed Model
Repository, en el cual encontramos modelos de diferentes parte del cuerpo, incluso varios modelos
con diferentes complejidades de la misma parte. El programa cuenta con una herramienta que
facilita la creacion del modelo ME que se necesite segtin las necesidades del estudio a realizar.
Por ejemplo para un estudio del miembro inferior permite incorporar la diseccién de Carbone,
descartar el resto de partes del cuerpo humano y configurar el analisis de fuerzas para que vaya
desde el pie hasta la pelvis si se desea. Esta facilidad de configuraciéon de los modelos es una de
las grandes ventajas frente a otros programas similares.

Otro de los puntos fuertes de AnyBody es la sencillez con la cual podemos realizar estudios con
interaccion de objetos externos. Empleando el médulo AnyBody Exporter for SOLIDWORKS®)
se puede incorporar al programa un mecanismo creado en el programa CAD y recrear la interac-
cion entre una persona y el mecanismo, para realizar estudios de ergonomia, fuerzas, riesgos de
usos o el que sea necesario. En la Figura [2.8] se puede observar el entorno grafico del programa.
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Figura 2.8: Entorno grafico AnyBody.

MusculoSkeletal Modeling Software (MSMS)

MusculoSkeletal Modeling Software es otro programa de codigo abierto. Este fue desarrollado
en la Universidad del Sur de California por el Dr. Rahman Davoodi y Dr. Gerald Loeb (Davoodi
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et al (2004)).

El programa esta especializado en el miembro superior. Se ha aplicado al modelado de proétesis,
ortesis o exoesqueletos, estudios de ergonomia para el desarrollo de herramientas y/o mecanismos
y para estudios de rehabilitacion. El software permite importar modelos de OpenSim, SIMM y
SOLIDWORKS®), ademés de ser controlado a través de MATLAB®). En la Figura 2.9 se puede
observar el entorno grafico del programa.
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Figura 2.9: Entorno grafico MSMS.

BoB biomechanics

El ultimo paquete computacional analizado es el programa BoB Biomechacnics desarrollado
por James Shippen y Barbara May de la Universidad de Coventry, Reino Unido (Shippen and
May| (2016])). A diferencia de los otros programas explicados anteriormente, que fueron progra-
mados en C++ o Java, este software fue desarrollado directamente en MATLAB®).

La gran ventaja de este programa respecto a otros mencionados, es su facilidad de uso. Para
una persona con experiencia en el entorno de MATLAB(®) es muy facil introducir la informacion.
El entorno de trabajo es basico pero intuitivo, como se observa en la Figura Un problema
de este software respecto al resto, es que el modelo ME es fijo, el cual solo puede ser escalado.
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En cambio, en OpenSim es posible realizar cambios en los modelos, por ejemplo, cambiar los
parametros musculares. OpenSim también dispone de una gran variedad de diferentes modelos
disponibles para su uso. AnyBody permite una gran configurabilidad de sus modelos, ademés de
realizar cambios puntuales en los modelos.

2
Actvities View Workspace Output _Help

Ground reaction force

Muscle Force.

Figura 2.10: Entorno grafico BoB Biomechanics.

2.3. Uso de los modelos Miusculo-Esqueléticos en rehabili-
tacion

Como ya se ha mencionado en este capitulo, los modelos ME son una herramienta tutil para
diferentes usos, pero un campo en el cual estan aportando grandes avances es en el de la rehabi-
litacion. Gracias a estudios biomecanicos se ha conseguido entender los patrones de movimiento
y fuerza durante actividades tan normales, pero complejas, como es la marcha humana, lo cual
ha permitido desarrollar diagnosticos precoces de enfermedades (Snijders et al. (2007))), estimar
las fuerzas necesarias de asistencia de un robot (Carmichael and Liu| (2013))) o el desarrollo de
protesis (Jensen et al. (2018)). En esta subseccion se van a analizar diferentes aplicaciones ac-
tuales de modelos ME para rehabilitacion.

Lo primero a tener en cuenta es que los modelos ME tienen limitaciones, debido a que no
es posible la validacién objetiva de los mismos, por no disponer de una herramienta no invasiva
capaz de medir las fuerzas musculares (Chéze et al.[(2015])). Las fuerzas calculadas por los modelos
son estimaciones coherentes para garantizar el equilibrio dindmico y satisfacer las restricciones
impuestas. Asimismo es necesario escalarlo correctamente al paciente y configurarlo segin las
necesidades del estudio. Por tltimo, es necesario comprobar que los resultados del modelo son
coherentes con la informacion medible. Por ejemplo, es posible emplear la técnica de la EMG,
que mide de forma relativa la activaciéon muscular, para comprobar que la accién de un robot
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asistente, el cual emplee un modelo ME para calcular la fuerza de asistencia, consigue un cambio
en la activacion muscular segin lo deseado.

Diagnéstico y entendimiento de enfermedades

Un campo de trabajo dentro de la rehabilitacion con ME es la simulacién de terapias para el
tratamientos de personas con dafios cerebrales. En el trabajo de Mo et al.| (2021) se propone un
método para cuantificar el dafio ocasionado por un ataque cerebral y valorar la posible mejora
con un exoesqueleto. Los trabajos de [Snijders et al.| (2007) y MEI et al.| (2020) han desarrollado
metodologias que a partir de la realizacion de estudios de la marcha del paciente, ayudan al diag-
nostico precoz de posibles patologias que sufra y a la eleccién, o no, de la terapia mas adecuada.

Actualmente se siguen realizando estudios comparando los patrones de marcha de pacientes
con dafios cerebrales y sanos, como el trabajo de|Oh et al.| (2020)) en el cual realiza una compara-
cion de pacientes con Parkinson y sanos con el objetivo de encontrar las diferencias que ayuden
al diagnostico de la enfermedad.

Control de robots y exoesqueletos

La rehabilitacion Robética tiene un futuro prometedor. El envejecimiento de la poblaciéon
vaticina un aumento en la necesidad de terapias de rehabilitacion y la Robdtica promete ayudar
a mejorar y optimizar terapias, reduciendo al mismo tiempo la carga de trabajo del personal
sanitario.

Dentro de la rehabilitacion del tobillo, se encuentra el trabajo de |Jamwal et al.| (2020), en el
cual se utiliza un modelo de la articulacion para garantizar trayectorias de rehabilitaciéon que no
fuercen los ligamentos. Empleando el modelo ME, se simulan los ejercicios de rehabilitacion, se
calculan las fuerzas de los ligamentos y en caso de ser excesivas se restringe las posiciones del
robot para evitar sobrecargar los ligamentos afectados, cambiando las trayectorias del ejercicio
para evitar danos en los pacientes.

Otro uso de modelos ME de tobillo es el trabajo de[Yao et al.| (2018), en el cual empleando
sefiales electromiograficas (EMG), es capaz de estimar el par realizado por el sujeto en el tobillo
y ayudar al control del robot de rehabilitacién, ajustando la fuerza realizada por el robot para
lograr que el paciente realice la fuerza necesaria segun la terapia establecida. También se han
desarrollado modelos ME para el control de exoesqueletos, para definir la cinematica y las fuerzas
de la asistencia al movimiento del sujeto. El trabajo de [Li et al.| (2020) desarrolla un modelo
para la asistencia de la mufieca y el trabajo de|Carmichael and Liu| (2013)) desarrolla un modelo
para la asistencia del miembro superior.

Modelos de calculo en tiempo real

Los modelos ME tienen una gran complejidad, con una gran cantidad de variables cinemé-
ticas y dinamicas a determinar en cada ciclo de célculo, lo cual hace dificil su implementacion
en tiempo real. Los programas como OpenSim o AnyBody utilizan algoritmos de optimizacion
con resultados muy buenos, pero con un elevado coste computacional. Con tiempos de célculo
superiores a més de un segundo por ciclo, es inviable emplearlos en tiempo real. El tiempo de
calculo por ciclo objetivo, para poder ser considerado tiempo real, depende del uso que se vaya
a dar, en el caso de esta tesis se considera 10 ms, por ser el tiempo de muestreo del robot de
rehabilitacion empleado (Pulloquinga et al.| (2021))). En otros trabajos, se ha solventado este
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inconveniente, realizando estudios previos. Por ejemplo en el trabajo de |Jamwal et al.| (2020),
primero se escalada un modelo ME del tobillo al paciente en particular, se estudian sus posiciones
limite y se restringe el movimiento del robot paralelo de rehabilitaciéon empleado, para no poner
en riesgo al paciente. Otro ejemplo de uso de estudios previos es el trabajo de [Yu et al| (2021]),
en el cual se simula la marcha en OpenSim y se incorporan los patrones en un exoesqueleto.

Para poder utilizar un modelo ME en tiempo real se han desarrollado algunos modelos en los
cuales se han realizado algunas simplificaciones que reducen lo suficiente el tiempo de céalculo de
cada ciclo obteniendo resultados similares a programas como AnyBody o OpenSim. Un ejemplo
de esta estrategia es el trabajo de [Farhat et al.| (2022), el cual pertenece al trabajo de la tesis
actual. El modelo de Farhat solo dispone de los 4 segmentos del miembro inferior: pelvis, muslo,
pierna y pie y cuenta con los 16 musculos implicados en la flexion/extension de la rodilla. Para
lograr el calculo en tiempo real, el cilculo de los brazos de palanca de cada musculo se realiza
previamente, se asume un rango de movimiento para los tres GDL de la cadera y el GDL de
la rodilla. Para cada posicion articular, se calcula la aportacion de cada musculo al par efectivo
en la rodilla, de esta forma se consigue un importante ahorro computacional que permite resol-
ver la dindmica inversa en un tiempo inferior a los 10 ms del tiempo de muestreo en MATLAB®).

Otro ejemplo de modelo ME simplificado para alcanzar tiempos de céalculo que se puedan
considerar como tiempo real es el trabajo de [Petri¢ et al.| (2019). En su trabajo se desarroll6 un
modelo del miembro superior con solo 2 grados de libertad. Se eliminé la muneca del modelo, se
simul6 el hombro y el codo como pares de revolucién puros y solo se consideraron los musculos
encargados de la flexion/extension de ambas articulaciones. El proposito del modelo es determi-
nar las acciones requeridas para que un exoesqueleto del miembro superior pueda proporcionar
asistencia en las direcciones en las que el paciente ejerce menos fuerza. Para lograr esto, utili-
zando el modelo simplificado, se calculan las fuerzas equivalentes que el paciente teéricamente
podria generar en el punto de unién con el exoesqueleto cuando sus misculos estdn completa-
mente activados. Con las fuerzas resultantes se crea una elipse cuyo semieje mayor equivale a la
méxima fuerza realizable por el sujeto (direccion de mayor manipulabilidad) y el semieje menor
a la minima (direccién de menor manipulabilidad). El objetivo del exoesqueleto es asistir al su-
jeto para compensar la diferencia de fuerzas cuando realice una accién en su direcciéon de menor
manipulabilidad. Se han buscado méas ejemplos de modelos ME de célculo en tiempo real, pero
no se han encontrado més trabajos que los anteriormente descritos.

2.4. Robots de rehabilitacion

Como se ha ido mencionado en este capitulo, en los tltimos anos se han desarrollado diferentes
robots para la rehabilitacién de pacientes. Los robots especializados en el miembro inferior se
pueden clasificar, segun el articulo de |Diaz et al.| (2011) en 5 tipos (en la Figura se muestra
un esquema basico de cada uno):

= Entrenadores de marcha de cinta rodante: reducen la carga de los miembros inferiores y
asisten la marcha.

= Entrenadores de marcha con placas de pie: reducen la carga de los miembros inferiores y
guian al pie.

= Entrenadores de marcha sobre el suelo: robots méviles que permite caminar al sujeto redu-
ciendo su peso.
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Figura 2.11: Tipos de robots rehabilitadores del miembro inferior, imagen tomada del articulo
[Diaz et al.| (2011]).

= Exoesqueletos: robots unidos por varios puntos al sujeto y asisten el movimiento de una o
varias articulaciones.

= Entrenadores estacionarios: robots en los cuales el sujeto se encuentra sentado y el robot
realiza ejercicios del miembro inferior.

Los robots entrenadores de marcha se basan en sistemas de suspension, por seguridad para
eliminar el riesgo de caida y para reducir la carga del paciente para la realizacion de los ejercicios.
Dependiendo del tipo de robot rehabilitador, la asistencia al ejercicio se realiza por un robot tipo
exoesqueleto, el cual asiste el movimiento al sujeto mientras camina por una cinta
(2006))) o camina por plataformas moviles que mueven los pies del paciente simulando la marcha
humana (Hesse et al.| (2000)).

Otro tipo de robots entrenadores de marcha, son los robots moéviles, robots con un sistema de
sujecion y capaces de moverse junto al sujeto para ayudarlo a recuperar la marcha. El paciente
no necesita realizar la fuerza necesaria para caminar en condiciones normales, pero debe ejercer
la accién de la marcha para recuperar la movilidad articular y la coordinacién necesaria. De este
ejemplo de robot tenemos el trabajo de [Peshkin et al|(2005). Un ejemplo que combina un robot
movil con exoesqueleto es el robot CP-Walker (Bayon et al.| (2018)), una solucién pensada para
la poblacién pediatrica con paralisis cerebral.

Respecto a los exoesqueletos para la rehabilitacion de la marcha se han desarrollado diferen-
tes soluciones, una de las primeras propuestas han sido los tipo estacionario, como es el caso del
MOTION MAKER™ (Schmitt and Métrailler| (2004)), el cual esta formado por una camilla en
la cual se pueda recostar el paciente, unida a un exoesqueleto para la rehabilitacion. Pero en
los ultimos anos se han desarrollado varios exoesqueletos que permiten caminar a los pacientes,
como asi se muestra en la revision sistematica de Wang et al| (2022). Los exoesqueletos estan
mostrando buenos resultados para la mejora de la fuerza, la coordinaciéon y autonomia de la
persona.

Un robot interesante desarrollado recientemente es el robot colaborativo ROBERT®) de la
empresa KUKA. Un robot colaborativo es un robot pensado para trabajar conjuntamente con
personas (Rozo et al.| (2016)). En caso de colisién garantizan que el maximo dafio que llegan a
generar serd un ligero dolor por el impacto, pero nunca una lesién a la persona accidentada, con
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Figura 2.12: Robot ROBERT®).

velocidades y fuerzas limitadas para reducir al minimo el riesgo y con comunicaciéon redundan-
te que evite los errores de hardware que comprometan la seguridad de las personas alrededor
del robot. ROBERT®) (en la Figura se observa una imagen obtenida de la pagina web
del robot) ha sido desarrollado para la movilidad articular del miembro inferior, especialmente
enfocado para pacientes que acaban de ser intervenidas quirdrgicamente o personas que hayan
sufrido un accidente cerebrovascular, en general pacientes que necesitan ayuda para ir recupe-
rando la movilidad perdida. En la pagina web de la compaiia (Kuka-Robert®)| (2023))) detallan
que actualmente se estdn utilizando en hospitales de Polonia y Finlandia y la compania esta
trabajando para empezar a utilizarlo en otros paises. A fecha de publicaciéon de esta tesis no se
ha encontrado ningin articulo que recoja los resultados del uso de dicho robot.

2.4.1. Robots paralelos para rehabilitacion

Dentro de los entrenadores estacionarios, los robots paralelos de rehabilitacion son los predo-
minantes. Los robots paralelos son més fiables y seguros que los robots serie, tienen una mayor
precision y pueden realizar mayor cantidad de fuerza, lo que los convierte en ideales para ejerci-
cios de rehabilitacién en los cuales el espacio que ocupan no sea prioritario.

Entre todos los diferentes modelos propuestos de rehabilitacion, uno de los primeros emplea-
dos fue la plataforma robodtica Stewart ) Es el robot paralelo més conocido y
documentado, tiene un total de seis GDL y se ha utilizado para gran cantidad de estudios dife-
rentes. En el trabajo de Girone et al.| (2001)) utilizan la plataforma robotica para la rehabilitacion
de tobillo, siendo una de las primeras propuestas de uso de robot paralelo para rehabilitacién
publicadas.
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El tobillo es la articulacién que ha recibido més atencién en el uso de los robots paralelos.
La opcién de sujetar el pie directamente al efector final del robot, la facilidad para manejar las
rotaciones del tobillo directamente desde el robot y la seguridad proporcionada al incorporar un
sensor de fuerzas para medir los pares ejercidos de manera directa, permiten controlar y minimi-
zar los riesgos para el paciente. Estos factores han contribuido al desarrollo de robots paralelos
mas sencillos y de menor costo que el Stewart (Dai et al. (2004)), [Yoon and Ryul (2005)), [Saglia
et al.| (2009) y [Vallés et al. (2017).

Para la rehabilitacién del miembro inferior completo se han desarrollado menos robots. La di-
ficultad de sujetar directamente la pierna o el muslo del sujeto al robot para controlar las fuerzas
ejercidas y la dificultad de calcular las acciones que aparecen en la rodilla o la cadera aplicando
la carga directamente sobre el pie, desincentiva el uso de estos robots para rehabilitacién. Pero
se han encontrado soluciones creativas como el robot de [Homma et al| (2003]), un robot paralelo
de cables que tumba al sujeto y permite al rehabilitador sujetar el pie o la pierna del paciente
para el control de su posicion.

Sin conocer las fuerzas de reaccion en la rodilla o la cadera, un robot de rehabilitacién que ac-
tue directamente sobre el pie, solo puede realizar ejercicios repetitivos con fuerzas asistidas bajas
para garantizar la seguridad del paciente, limitando el alcance del uso del robot en rehabilitacion.
Empleando un modelo ME es posible calcular las fuerzas de reaccién en las articulaciones, dando
al robot el valor anadido de permitir garantizar la seguridad del paciente aplicando mayores car-
gas de trabajo, al mismo tiempo que ofreciendo nueva informacion para optimizar el diagnostico
o la rehabilitacion.

El modelo ME desarrollado en esta tesis propone una solucién al problema de céalculo de
las fuerzas en la rodilla o la cadera, permitiendo estimar en tiempo real las fuerzas ejercidas
en las articulaciones. El equipo investigador, en el cual se integra el autor de la presente tesis,
desarroll6 recientemente un robot de cuatro GDL pensado para la rehabilitacién y diagnéstico
de la rodilla (Araujo-Gomez et al.| (2017)), |/Aginaga et al.| (2018]), Llopis-Albert et al.| (2020)), el
cual se muestra en la Figura [2.13] Pero no es posible su uso sin un ME que calcule las acciones
ejercidas sobre la articulacion. Por ello se ha desarrollado el modelo descrito en los Capitulos
y [ del presente trabajo.

2.4.2. Modelos ME para el control de Robots

Durante los ejercicios de rehabilitacion, es necesario que la persona tratada ejerza fuerza para
ir recuperando la tonalidad muscular perdida y también debe realizar ejercicios en los cuales
el sujeto controle directamente el movimiento, para que el sistema neuronal recupere el control
perdido por el accidente o la intervenciéon quirargica sufrida. Para ello, los robots rehabilitadores
no pueden realizar todo el trabajo, pueden asistir el movimiento como una forma de ayuda a la
recuperacion del control, generar resistencia como ejercicio de ganancia muscular o incluso ejer-
cicios de inestabilidad para aumentar el control sobre el miembro, todo ello siempre siguiendo
el criterio del personal sanitario. Pero para saber cuanta asistencia, resistencia o inestabilidad
debe realizar el robot, es necesario disponer de un modelo ME que sea capaz de estimar la accién
ejercida por el sujeto en tiempo real.

Un trabajo muy interesante sobre la integracién de modelos ME para robots de rehabilita-
cion es la tesis de Destarac Eguizabal (2018)), en la cual se desarroll6 el exoesqueleto ORTE. El
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Figura 2.13: Robot de cuatro GDL desarrollado para la rehabilitacion de rodilla.

sistema de control desarrollado para el exoesqueleto fue desarrollado en Simulink/MATLAB®)
y enlazado con MSMS, para obtener los pares estimados que ejerce el sujeto segtun las senales
EMG que se leen directamente. Otro trabajo presentado sobre el control de un robot a partir
de senales EMG es el de Yao et al. (2018)), en el cual se incorpora un modelo ME de tobillo, y
se calculan en tiempo real los pares ejercidos por el sujeto, incorporando dicha informacion al
control del robot rehabilitador.

Un trabajo diferente pero en la linea de emplear modelos ME para el control de robots es
el de (2021)). En su trabajo no se controla directamente el exoesqueleto a través del
modelo, si no que se realiza un estudio previo en OpenSim del caminar, e incorpora los resultados
de la cinematica y dindmica inversa para el control de un exoesqueleto que ayude al paciente a
recuperar la capacidad de caminar.

El control de robots empleando modelos ME es muy reciente y atin queda mucho trabajo
por realizar. Los modelos ME son complejos, y cuanto més fieles a la realidad son, mayor coste
computacional tienen. Aunque la potencia de los ordenadores crece de forma exponencial, atn es
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necesario encontrar un equilibrio entre modelos lo suficientemente simplificados para calcular en
tiempo real y al mismo tiempo con la suficiente informaciéon para que sus resultados sean equi-
valentes a programas como AnyBody o OpenSim, sin comprometer la seguridad de las personas
tratadas.



Capitulo 3

Modelo Musculo-esquelético del
miembro inferior

Desarrollo del Modelo Musculo-Esquelético: justificacion de la movilidad del modelo, defi-
nicion del sistema de referencia de los segmentos, los pardmetros de Denavit-Hartenberg y el
desarrollo de la cinemdtica completa y dindmica inversa.
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3.1. Introduccion

Dentro del grupo de investigacién del proyecto “Integracién de Modelos Biomecéanicos en
el Desarrollo y Operacion de Robots Rehabilitadores Reconfigurables” (DPI12017-84201-R-AR)
del cual forma parte el presente trabajo y su financiacion, se ha empleado un robot de cuatro
grados de libertad para la rehabilitacién del miembro inferior del cuerpo humano. El
planteamiento y desarrollo del robot se inicié con el proyecto “Metodologia de Diseno de Siste-
mas Biomecatronicos. Aplicacion Al Desarrollo de Un Robot Paralelo Hibrido para Diagnostico y
Rehabilitacion” (DPI2013-44227-R) (Araujo-Gomez et al.| (2017)), Aginaga et al| (2018), [Llopis-|
|Albert et al.| (2020)). En la Figura [3.1] se muestra un ejemplo de uso del robot.

Figura 3.1: Ejemplo de uso del robot.

La finalidad del proyecto es ofrecer una nueva herramienta al personal fisioterapeuta para
mejorar y optimizar las terapias de rehabilitacion. El primer y mas importante aspecto que se
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debe garantizar en un robot destinado a interactuar con pacientes es la seguridad de los mismos.
Uno de los procedimientos que se pueden emplear para incrementar la seguridad es conocer las
acciones que aparecen en los musculos, ligamentos y huesos del paciente durante los ejercicios
y, en caso de superar un umbral de seguridad, limitar las fuerzas que ejercen los actuadores del
robot, las cuales se transmiten al pie del paciente y son medidas por un sensor de fuerzas.

Para alcanzar los objetivos anteriormente mencionados, es necesario disponer de un modelo
Misculo-Esquelético (ME), a partir del cual se estimen las fuerzas musculares que aparecen du-
rante la rehabilitacion y con esta informacion, calcular las fuerzas articulares y oseas. Asi mismo,
el disponer de estas fuerzas y de su evolucién durante el proceso de rehabilitacién, permitira
cuantificar la evolucion del proceso. Un requisito indispensable del modelo ME es que sea capaz
de calcular las fuerzas del paciente en cada ciclo del control del robot, lo que se considerara “tiem-
po real”. De esta forma, se garantiza que si en un ciclo aparecen fuerzas que excedan el umbral
de seguridad, se reduzcan las acciones del robot antes de poner en riesgo la integridad del paciente.

Lamentablemente, los programas de modelos ME méas empleados como AnyBody o OpenSim,
son demasiado genéricos y con un coste computacional demasiado elevado, impidiendo ser em-
pleados en el control del robot. Por este motivo, se consider6 en primera instancia el modelo de
Farhat et al|(2022), el cual es un modelo simplificado, que solo considera la fuerza generalizada
en la rodilla para el calculo de las fuerzas musculares en esta articulacion.

En las primeras pruebas, el modelo de un GDL demostré ser capaz de calcular en tiempo
real las fuerzas musculares del sujeto. Pero al comparar los resultados con un modelo similar
empleando AnyBody, con un modelo ME del miembro inferior completo, se observaron grandes
discrepancias entre ambos modelos, especialmente en los miisculos bi-articulares, como por ejem-
plo el Recto Femoral, Gastrocnemio o el Sartorio.

Como el modelo de un GDL solo considera la fuerza generalizada en la rodilla para el célculo
de las fuerzas musculares, en los ejercicios en los cuales el principal momento articular se en-
cuentra en la rodilla, por ejemplo, en ejercicios como sentadillas, los resultados obtenidos son
muy similares entre Farhat, AnyBody y OpenSim. Pero para los ejercicios de rehabilitacion con
el robot, es necesario sentar al sujeto en una posicion elevada, con la cadera y la rodilla flexiona-
das aproximadamente a 90°, posicién que genera importantes fuerzas generalizadas durante los
ejercicios en la cadera y la rodilla, y aunque menores, también genera relevantes acciones en el
tobillo. Por este motivo, se ha visto la necesidad de emplear un modelo que considere las tres
articulaciones.

La finalidad de este capitulo de la tesis es el desarrollo y justificacion del modelo del miembro
inferior simplificado. Para ello se han redactado las siguientes Secciones: Introduccién, Justifica-
cion de la movilidad del modelo propuesto, Modelado, Cinemética tanto directa como inversa y
Dinamica inversa.

3.2. Justificaciéon de la movilidad del modelo propuesto

Como se ha adelantado en la seccién anterior, se ha partido de un modelo de un solo GDL,
que ha demostrado no ser suficientemente fiel a la realidad para las tareas en las cuales se va
a emplear. Si los ejercicios de rehabilitacion que se van a realizar pueden generar importantes
fuerzas generalizadas en la cadera, rodilla y tobillo, seré necesario tener en cuenta todas las ar-
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ticulaciones del miembro inferior para el calculo de las fuerzas musculares.

Como la disposicion de los ejercicios de rehabilitacion consistirda en sentar y sujetar al pa-
ciente en una silla y unir su pie a un sensor de fuerzas que dispone el robot en su efector final,
se puede considerar un modelo que parta desde la pelvis como el origen del sistema, y modelar
la cinematica desde este segmento, hasta el pie, punto en el cual se aplicara la fuerza externa
que se medira con el sensor de fuerzas. De esta forma se limita el modelo al miembro inferior
del sujeto, sin necesidad de tener en cuenta el torso, ni el resto del cuerpo humano ni sus musculos.

Los grados de libertad del modelo, consistiran en la suma de los grados de libertad de las
tres articulaciones que tiene el miembro inferior. Se parte de la cadera, la cual se considera como
una junta esférica de tres GDL (Cereatti et al.| (2010))). La rodilla es una articulaciéon compleja,
con un GDL principal (el movimiento de flexion/extension), que afecta al resto de GDL de la
tibia respecto al fémur (McLean et al| (2003)). Por ultimo, el tobillo humano presenta dos GDL
principales: el de flexiéon/extension e inversion/eversion (Varejao et al.| (2003)), justificando los
seis GDL de los que deberé disponer el modelo para poder simular correctamente los ejercicios
de rehabilitacion del sujeto durante las terapias.

Los segmentos considerados en el modelo son los siguientes: pelvis, fémur, tibia y pie. Se
considera la pelvis como la base del modelo, el fémur el segmento que se comprende desde la
cadera hasta la rodilla, la tibia desde la rodilla hasta el tobillo y por tltimo el pie el tramo final
del modelo. Ademas, para el calculo de los coeficientes musculares se tendréa en cuenta la patela
(también conocida como rotula). La patela es un hueso sesamoideo que se encuentra en la parte
frontal de la articulacion de la rodilla, cuya posicion depende de la flexion de esta articulacion.
En la parte superior de este hueso se insertan los misculos del cuadriceps, y por la parte inferior
se encuentra el ligamento patelar que lo conecta con la tibia.

3.3. Modelado

Una de las principales tareas de un modelo ME es el calculo de las fuerzas musculares duran-
te la realizacion de un ejercicio, por ejemplo, caminar, correr o saltar. Para obtener las fuerzas
musculares, primero es necesario obtener la cinematica completa y la dinamica inversa.

El primer paso consistira en adherir al cuerpo del paciente una serie de marcadores pasivos,
que seran medidos por un sistema de fotogrametria para obtener su posicion en el espacio, y con
esta informacion resolver la cinematica inversa. En la Figura [3.2] se muestra la posicion de los
siguientes marcadores (en color rojo) en el modelo:

= Right Anterior Superior Iliac Spine (espina iliaca anterosuperior derecha).
] Left Anterior Superior Iliac Spine (espina iliaca anterosuperior izquierda).

= Right Posterior Superior Iliac Spine (espina iliaca posterosuperior derecha).
. Left Posterior Superior Iliac Spine (espina iliaca posterosuperior izquierda).
. Lateral Femur Epicondyle (epicondilo lateral del fémur).

] Medial Femur Epicondyle (epicondilo medial del fémur).

] Fibular Head (cabeza del peroné).
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Figura 3.2: Posiciones de los marcadores del modelo.

. Medial Malleolus (maléolo medial).

" Lateral Malleolus (maléolo lateral).

. Calcaneus (calcéneo).

= [MHI} First Metatarsal Head (primera cabeza del metatarsiano).

» [MH5} Fifth Metatarsal Head (quinta cabeza del metatarsiano).

Con la posicion de los marcadores anteriormente obtenida, se calcularén las posiciones de los
siguientes marcadores virtuales, que seran empleados para el calculo de los sistemas de referencia
asignados a los segmentos del sujeto. En la Figura [3.2] se muestran en color verde:

. Punto medio entre LASIS y RASIS.
» [MPSIS} Punto medio entre LPSIS y RPSIS.
. Punto medio entre LFE y MFE.

. Punto medio entre LM y MM.

. Punto medio entre MH1 y MHS5.

= [HJC} Centro de giro de la cadera (la obtencion de HJC se desarrollara en los Subsecciones
3.3.3|y 4.5.1)).

Con la cinematica inversa resuelta, se procedera al calculo de la dindmica inversa, para la
cual es necesario conocer tanto el punto de aplicaciéon como el valor de las acciones externas que
afecten al miembro inferior. En nuestro caso solo se tendra en cuenta la acciéon de la gravedad
sobre los centros de masas de los segmentos corporales del modelo y la reaccién entre el pie del
paciente y la plataforma del robot, que se mide por un sensor de fuerzas:
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. ?: Vector de la fuerza de reaccion en el pie*.

= M: Vector del momento de reaccién en el pie*.
» 72: Posicién del sensor de fuerzas.

*El punto de aplicacion de la fuera dependerd del uso del modelo, en los experimentos realizados,
el punto elegido ha sido el origen del sistema de referencia del sensor de fuerzas y se vincula
directamente al pie del modelo.

Como el modelo serd empleado en rehabilitacién, con movimientos lentos, considerados cua-
siestaticos, las fuerzas y los momentos de inercia se han descartado, por ser préacticamente irre-
levantes |[Farhat et al.| (2022)).

3.3.1. Sistemas de referencia de los segmentos

La elecciéon de los puntos anatémicos a medir y las direcciones de los sistemas referencia de
los cuatro segmentos del modelo se han definido a partir de las recomendaciones de la Sociedad
Internacional de Biomecanica (ISB por su siglas en inglés), las cuales se recogen en el articulo
de Wu et al.| (2002). Pero se han realizado ciertos cambios porque los sistemas de referencias
recomendados para ciertos segmentos, como por ejemplo el fémur, son muy sensibles al error
de localizacion de los marcadores. En este segmento, las recomendaciones de la ISB definen el
origen del sistema de coordenadas como el punto intermedio desde el marcador MFE hasta el
marcador LFE, el eje Z como el vector unitario entre los marcadores MFE y LFE, el eje Y como
la recta perpendicular al eje Z, que cruza por el eje Z y el punto HJC, y por ultimo, el eje X
como el producto vectorial de los ejes Y y Z. Como el sistema de coordenadas del fémur parte
del vector unitario entre los marcadores MFE y LFE, un ligero error en la localizaciéon de estos
puntos anatoémicos, afecta significativamente a los ejes de orientacion del sistema de referencia
del segmento y al calculo de las posiciones relativas de los puntos de insercién de los musculos
alejados del origen del sistema de coordenadas.

Por este motivo se ha realizado la siguiente variacion en estos casos. Primero se define el eje Z
como la recta desde el marcador virtual FEMid hasta el punto HJC. Segundo se define €l eje Y,
como la recta que cruza el eje Z, perpendicular a este y que cruce por el marcador LFE. En esta
configuracion un error en la localizacion de los marcadores LFE y MFE tiene un menor impacto
en el calculo de la orientacién del segmento. Se ha seguido el mismo procedimiento para definir
el sistema de referencia de la tibia. En la Tabla 3] se definen los sistemas de referencia de los
cuatro segmentos del modelo. En la Figura[3.3] se observan los sistemas de referencia para cada
segmento.

Los sistemas de referencia de cada segmento del modelo se definen por un origen, que vendra
determinado por un punto, por ejemplo HJC, y tres vectores unitarios perpendiculares entre si.
El primer eje del sistema de coordenadas, tal y como recomienda |Wu et al.| (2002)), se define como
un vector unitario desde un punto inicial hasta un segundo punto. El segundo eje, se ha definido
de dos formas, como un vector perpendicular (L) al primer eje y que al mismo tiempo cruza por
este y un punto. También se ha definido como un vector perpendicular a un plano generado por
tres puntos. Siendo los puntos que definen el plano A, B y C, el vector desde A hasta B, AB y
el vector desde A hasta C, R , el sentido del eje se obtiene por el producto vectorial entre AB y
ﬁ . En cada segmento se elegira una de las dos definiciones. Por tltimo, el tercer eje se obtiene
del producto vectorial entre los ejes del sistema de referencia previamente definidos.
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Tabla 3.1: Sistemas de referencias del modelo ME
Pelvis
Marcadores Origen Eje Z Eje Y Eje X
RASIS, LASIS, Vector desde Vector L Fio YV x
RPSIS, LPSIS | HJIC LASIS al eje Z y con 1
y MPSIS hasta RASIS | origen en MPSIS cje 4
Fémur
Marcadores Origen Eje Y Eje X Eje Z
Vector L
LFE, MFE, . Vector d.esde al plano generado | Eje X x
i FEMid FEMid .
FEMid y HJC hasta HIC por HJC, eje Y
LFE y MFE
Tibia
Marcadores Origen Eje Y Eje X eje 4
Vector L
FH, LM, . Vector d.eSde al plano generado | Eje X X
. MalMid MalMid i
MM y MalMid hasta FH por FH, eje Y
LM y MalMid
Pie
Marcadores Origen Eje X Eje Y Eje Z
Vector L
CAL, MH1, MIEMid Vgigrhiziie al plano generado | Eje X x
MH5 y MHMid MEMid por CAL, eje Y
MH1y MH5
3.3.2. Parametros de Denavit-Hartenberg

El convenio o notacion de DH (Denavit and Hartenberg (1955)) es un método sistemético para
definir la cinematica de un robot, a partir de cuatro parametros que permiten mover un sistema
de referencia entre dos segmentos, recreando los pares de revolucién o prisméaticos que tenga el
robot en cuestion. Se ha utilizado el convenio de DH para definir la cinemética del modelo ME,
intentado respetar al maximo posible la cinemética real del miembro inferior. Se han definido un
total de ocho sistemas de referencia, que seran nombrados como {O; — X;Y;Z;}, siendo i cada
sistema y cada giro entre segmentos como g¢;, representando el giro del segmento ¢ respecto al
1 — 1. El presente modelo no tiene ningtin par prismatico. Se ha decidido utilizar la notacion de
DH para el modelado cinemaético de la pierna humana siguiendo los conocimientos habituales en
robotica. Por este motivo, se utiliza DH a la hora de asignar los sistemas de referencia de los
segmentos corporales y en consecuencia el conjunto de coordenadas generalizadas del modelo.

Se asigna el cero al sistema de referencia fijo, siendo su origen el punto HJC de la pelvis.
El ultimo sistema de referencia se asigna al pie, el cual es el efector final del modelo y tiene el
numero siete. Como las articulaciones de la cadera o el tobillo, tienen varios ejes de revolucion
consecutivos, se han creado segmentos ficticios que se consideraran sin masa para recrear dichas
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| OPie

(a) Vista frontal. (b) Vista lateral.

Figura 3.3: Sistemas de referencia modelo.

articulaciones sin afectar a la dindmica del modelo.

En la Tabla[3.2]se definen los parametros de DH para el modelo, habra parametros con valor
constante, por ejemplo d; o d3 que tendran siempre un valor igual a cero, y otros pardmetros como
d3 0 as que deberan escalarse para cada sujeto dependiendo de la cinematica de su cuerpo. En el
Anexo|[B]se desarrolla la metodologia para el calculo de los pardametros a escalar para cada sujeto.

En la Figura [3:4] se observan los ejes X y Z de los sistemas de referencia de DH en el modelo.
Para la posicién neutra de la cadera, con ¢q1, ¢2 v g3 igual a 0°, los ejes X y Z de los sistemas de
referencia 0, 1 y 2 se superponen, por estar girados entre si, 90°. Siendo més especificos, el eje
X coincide con el eje Z7, el eje X7 coincide con el eje Zs y el eje X5 coincide con el eje Zy, por
lo que solo se muestran los ejes Z de los sistemas de referencia 1, 2 y 3.

3.3.3. Definicion de las articulaciones

La pierna del sujeto se ha modelado como una cadena abierta compuesta por sélidos rigidos,
unidos entre si por pares cineméticos considerados ideales, que representaran los GDL del mo-
delo. La cadera, que se asemeja a una junta esférica (Cereatti et al[(2010)), se ha definido como
tres pares de revolucion perpendiculares entre si y el tobillo, articulacién que se asemeja a una
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Tabla 3.2: Parametros de DH

41

Articulacién | Parametros Articulacién | Parametros
d1=0 d4=:|:|7“A—7”03|
01:7T/2+Q11"ad 04:A4+Q4
a1 =0 Rodilla | a4 = Lo

Cadera a; =m/2 rad ay =0
do =0 ds = ds
92:7T/2+QQ rad 95:A5+f(Q4)
g = 0 a5 = Qa5
as = 7/2 rad a5 = Qs
ds = ds de = dg
03 = Az + g3 06 = A6 + g6
as = as Tobillo | ag = ag
a3 = (X3 Qg = O
d7 = dy
07 = A7+ q7
a7 = ary
a7 = Q7

junta universal (Varejao et al.|(2003))) se ha definido como dos pares de revolucion consecutivos.

La posicién y orientaciéon de los pares de revolucién se han definido siguiendo el convenio
de Denavit-Hartenberg (DH) clasico (Denavit and Hartenberg| (1955))), partiendo del punto de
giro de la cadera (HJC) como la referencia fija del sistema ({Og — XYy Zp}) hasta el pie como
efector final. El punto HJC es el punto por el cual cruzan todos los giros de la cadera. Emplean-
do el método del trabajo de|Camomilla et al.| (2006]), se obtiene el punto de giro de la articulacion.

Siguiendo las recomendaciones de [Wu et al. (2002), el primer eje de revolucion de la cadera
es paralelo al eje Z de la pelvis, el segundo eje es paralelo al eje X de la pelvis en la posicién 0°
del primer par de revolucién y el tercer eje es paralelo al eje Y de la pelvis en la posicién 0°, 0°
de los dos primeros pares de revolucion de la articulacion.

El movimiento relativo entre la tibia y el fémur puede aparentar inicialmente que se asemeja
a una junta de revolucion, pero los trabajos que han analizado el movimiento de esta articulacién
han demostrado que existe una traslacion y rotacion entre ambos huesos (Shelburne et al.| (2004]),
Shin et al.| (2009))). La traslacion y rotacion entre los segmentos afecta a los brazos de palanca
de los miisculos, calculando erréneamente las aportaciones de los musculos a la rodilla, por lo
que es poco recomendable emplear una junta de revolucion. En cambio, usando un cuadrilatero
articulado, correctamente personalizado al sujeto concreto, se logra un resultado equivalente a
la realidad con un método simple, como demuestra [Lu and O’Connor| (1996). Otra ventaja de
utilizar un cuadrilatero articulado es la facilidad del célculo del Centro Instantaneo de Rotacion
7 valor imprescindible para la resolucion de la dinamica.
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(a) Vista frontal. (b) Vista lateral.

Figura 3.4: Sistemas de referencia de DH en el modelo.

La metodologia que se ha empleado para definir el cuadrilatero articulado se basa en el tra-
bajo de [Farhat et al.| (2010), en el cual la barra Ly (Figura estd unida al fémur, la barra
L3 a la tibia y las barras Lo y L4 son las dos uniones entre ambos segmentos. Se ha adaptado
el mecanismo a la convenciéon de DH generando dos pares de revolucion con el eje Z paralelo
al plano del mecanismo y con la relacién de ambos giros. El eje Z del sistema de referencia del
femur ({O3 — X3Y35Z3}) pasara por el punto A del mecanismo, el eje X del sistema de referencia
intermedio ({O4 — X4Y3Z,}) es paralelo a la barra Lo y su direccion va desde el punto A hasta
el punto C' del mecanismo. Su sistema de coordenadas se encuentra en el punto C y su eje Z,4 es
paralelo a Z3. La direccion del eje X3 viene determinado por la recta desde HIC ({O3— X2Y275})
hasta el punto A.

El origen y la orientacion de los dos ejes de revolucién de la junta universal que simulan el
tobillo se han tomado de los datos de [Klein Horsman et al.| (2007); se ha alineado el eje Z del
sistema de referencia de la tibia ({O5 — X5Y57Z5}) con el primer eje de revolucion del tobillo,
el eje Z del sistema intermedio del tobillo ({Og — X6Y5Z5}) se ha alineado con el segundo eje
de revolucion y finalmente, el eje Z del sistema de referencia del pie ({O7 — X7Y7Z7}) se ha
alineado con el eje Z del segmento, cruzando su origen. En la Figura [3.4] se observan los sistemas
de referencia de los segmentos corporales del modelo y en la Figura [3.6] se muestran los ejes de
revolucion.
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Figura 3.5: Ejemplo del cuadrilatero articulado.

Torsion interna

Torsion externa ?:’! Jorsion interna

Torsion externa

Abduccion
Flexién Aduceion

Extension

Flexion
Extension \

Flexion |

Eversion |
Extension

Inversion

Tobillo - Eversicn % Tobillo
nversion -
- "dﬁ\

Flexion
Extensio

(a) Vista frontal. (b) Vista lateral.

Figura 3.6: Ejes de revolucion [Klein Horsman et al.| (2007).

3.4. Cinemaética

Una vez se han definido los sistemas de referencia de los segmentos descritos en la Subsecciéon
[3:33] y partiendo de la cinemética directa descrita en la Subseccion[3:3.3] se resuelve la cineméatica
inversa para calcular las posiciones de las articulaciones partiendo de las posiciones y orientaciones
de los segmentos. Las posiciones y orientaciones de los segmentos y sus sistemas de referencia
son medidas mediante el sistema de fotogrametria.
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Calculo de los angulos girados en la cadera.
La rotacién de la cadera viene definida por la matriz de rotaciéon entre los sistemas de refe-
rencia asignados a la pelvis y el fémur:

Pelvi Oo PT Oo
¢ msRFémur =-0 RPelvis RFémur (31)

La matriz de rotacion definida segin la notaciéon de DH, seré la multiplicacién de las matrices
de rotaciones desde {Og — XoY0Zp} (sistema de referencia coincidente con el de la pelvis) hasta
{03 — X3Y35Z5} (vinculada con el sistema de referencia del fémur):

OORO3 :Oo Ro1 (91, Oq)olRo2 (92, 042)02 RO3 (03, 053) (3.2)

La matriz de rotacion entre el fémur y del {O3 — X3Y373} es constante. Durante el escalado
se calcula dicha relacién entre ambas matrices, lo cual permitira conocer la matriz de rotacién
de {O3 — X3Y3Z5} desde la matriz de rotacion del fémur y viceversa:

O

Fé O T O O Fé
R0y =7° Rpgmur  Ros =7° Rog =7° Bpemur  Ro, (3.3)

Una vez obtenida la matriz de rotacion ©° Ro,, sera necesario despejar el valor de 0y, 62 y 03
de la multiplicacion de las 3 matrices de rotacion de DH segtn «; y 6; (Ecuacion [3.4)).

cost; —sinf;cosq;  sinb; sin o;
Oi Ro,(a;,0;) = |sin€; cosB;cosa; —cosb;sina; (3.4)
0 sin ay; CoS

De la matriz de rotacion ©° Rp, se han despejado los d4ngulos 61, 6 y 03, los cuales representan
los tres dngulos de giro de la cadera. El procedimiento para obtener los valores de los dngulos se
encuentra en el Anexo [Al

05 = atan2 (P Ro, (3,3)sin(as) —“° Ro, (3,2)cos(a3),° Ro,(3,1)) (3.5)

0> = atan2 (—9° Ro, (3, 1)sin(as),
(?°Ro,(3,2) +2° Ro, (3, 1)tan(s)cos(a3))cos(f3))  (3.6)

0, = atan2(?° Ro, (1,1)sin(f3) +°° Ro,(2,1)cos(f)cos(03),
9 Ro, (1, 1)cos(82)cos(03) —2° Ro,(2,1)sin(f3)) (3.7)

Calculo del angulo girado en la rodilla.

Como se ha mencionado en la Subseccion [3:3.3] se ha modelado la rodilla como un cuadrila-
tero articulado. Los pardmetros del mecanismo se calculan para cada sujeto por un proceso de
optimizacion, basado en registrar varios movimientos de flexion/extension de la rodilla y calcular
los parametros del mecanismo que minimicen el error entre la posicion de los marcadores reales
y la posicién estimada empleando el citado mecanismo.

El primer paso para definir el cuadrilatero articulado, es generar el plano en el cual se va a
modelar el mecanismo. Empleando el ejercicio de flexion /extension se calcula la velocidad angular
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de la tibia respecto al fémur, se calcula el valor medio de los vectores directores de la velocidad
angular, obteniendo el vector director del plano. Como origen del plano se toma el marcador
virtual FEMid.

Para desarrollar el cuadrilatero articulado utilizando DH, tal y como se indica en la Subseccion
se han empleado dos pares de revolucion, en el cual el valor del segundo par de revoluciéon
(g5) es funcion geomeétrica del primero (g4), reduciendo los dos grados de libertad (GDL) a uno.
El procedimiento de calculo de g4 y g5 consiste en primero calcular el dngulo de la rodilla del
sujeto, conocido el valor de la rodilla se calcula el valor de 85 del mecanismo (ver figura ,
y segun la relacion geométrica del mecanismo se calcula f2 (Freudenstein| (1954))). Conocido el
valor de By y B3 del mecanismo se calcula el valor de ¢4 y g5.

X4 D D

Figura 3.7: cuadrilatero articulado y nomenclatura de angulos y puntos (cte significa constante).

El angulo desde el eje X3 hasta X4 (px,x,) serd igual a la suma de gy y 04, siendo 64 el
angulo entre ambos ejes en el escalado y ¢4 el angulo adicional girado para alcanzar la flexion de
rodilla. El angulo desde el eje X, hasta X5, al igual que el caso anterior, es la suma entre 65 y
a5 (pPx,x5), 05 es el angulo en el escalado y g5 el angulo adicional girado.

Pxixs = b5+ g5 (3.9)

Para la obtencion de las relaciones entre los ejes, se parte de las ecuaciones de los dngulos
entre el eje X del mecanismo (Figura y los tres ejes del modelo (X3, X4 v X5):

PX3Xo = /80 + ﬂX:;Ll (310)
PX4Xo = ﬂO + ﬁZ (311)
PXs5Xo = BO + 63 + ﬂXsLl (312)

donde px,r; es el angulo desde el eje L; hasta X; y Bx,r; el angulo constante desde L; hasta
X;.

Conociendo los parametros de los angulos px,x,, Px,X, ¥ PX5X,, S€ calculan las relaciones
entre los ejes X de DH:

pxsxs = Bo+ P2 — (Bo+ Bxsr,) = P2 — Bxsi, (3.13)
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px.xs = Bo+ B3+ Bxsr, — (Bo + B2) = B3+ Bxyr, — P2 (3.14)

donde px,x; es el angulo desde el eje X; hasta X;.

Con los valores entre los ejes X obtenidos, se despejan los valores de 84 y 85 de las Ecuaciones
respectivas: 3.8y [3.9] Como se ha mencionado anteriormente, estos son los angulos en el escalado
y por lo tanto cuando ¢4 =0y g5 = 0.

01 = B5°° = Bx, L, (3.15)
05 = 85" + Bxyr, — B2 (3.16)

donde 3F°¢ es el angulo de B; en la posicién del escalado.

A partir de las Ecuaciones y y las Ecuaciones anteriores (3.15|y [3.16) se obtienen los

valores de g4 y g5, que representan los angulos girados para alcanzar la posicion de flexién de
rodilla desde el escalado a la posiciéon del instante °.

q4 = pg(ngl — 0= /Bé - /8X3L1 — 04 (317)
G5 = Px,x, — 05 = B3 + Bxor, — B3 — 65 (3.18)

donde 3% y B2 son los valores de los dngulos para el instante 4.
Los valores de los angulos Bx, 1, v Bx,r, se calcularan en el escalado y se mantienen constantes

en el tiempo. Cada uno de ellos tendré un valor positivo si el d4ngulo girado desde la barra L
hasta el eje X va en sentido al eje Zj, en caso contrario negativo:

L= — = —
Si: | X3 x ur!| < |Zo| — Br,x, = acos(uz; X3),sino: fr, x, = —acos(ur, X3) (3.19)

donde ﬁ es el vector director de la barra Lq, el cual va desde el punto A hasta el punto B.

= — = —
Si: | X5 x ur:| < |Zo| = |Brsxs| = acos(ur, X3),sino: fr,x, = —acos(ur, Xs5) (3.20)

donde u_LS> es el vector director de la barra Lz, el cual va desde el punto C' hasta el punto D.

Centro instantaneo de rotacién del cuadrilatero articulado

El CIR de L; respecto L3 del cuadrilatero articulado, es el punto de interseccién entre las
proyecciones de las barras Lo y L4 (informacion bien conocida que se puede encontrar en varios
libros y referencia como por ejemplo: (Grodzka et al.| (2023))). El CIR del mecanismo simula el
punto de giro de la tibia respecto al fémur y es necesario conocerlo para el calculo de la fuerza
generalizada del modelo, porque es el punto en el cual el momento resultante (entre las fuerzas
externas y las fuerzas musculares) es siempre igual a cero.

Para obtener el CIR en cada instante de tiempo, se calcula la distancia desde el punto A
hasta el punto de cruce entre las proyecciones de las barras Lo y Ls. Empleando el teorema del
seno, conociendo el valor de 33 y 4 del mecanismo (B4 es geométricamente dependiente de s,
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Figura 3.8: Angulos para el célculo del punto de giro de la rodilla.

Freudenstein| (1954)), que el valor del angulo « es la resta de 7 entre los angulos By y m — B4 y
el valor de L1, se despeja el valor de la distancia desde A hasta el CIR (La—_s¢):

La_ic _ Ly Lo = Ly sin (m — B4)

3.21
sin(m— B4)  siny sin ~y (3:21)

Sabiendo que el origen del sistema de referencias {O4 — X, Y37, } de DH coincide con el punto
C del cuadrilatero articulado y su eje X4 tiene el sentido de la barra L3, se puede calcular la
posicién global del punto de giro:

H
71¢ =70, + (La—rc — L2) X1 (3.22)

Calculo del angulo girado en el tobillo

El dltimo paso del célculo de la cinematica inversa es el célculo del giro del tobillo. Como se
ha definido anteriormente, se ha simulado como dos pares de revolucién consecutivos, de forma
similar a un par universal, con la peculiaridad que los ejes medidos por |[Klein Horsman et al.
(2007) no se cruzan.

El procedimiento del célculo de gg y g7 sera similar al que se ha realizado para el calculo de
la cadera, con la diferencia de solo tener dos ejes de giro y no tener ningin valor o o d igual a
cero:

TibiaRPie :Tibia R05 Os RO5 Og RO7 O~ RPie (323)

. ibi O O .
siendo: TR, =% R "Ry vy 9" Rp;. =90 R{. 7’ Rpie, relaciones constantes que se cal-
cularan en el escalado.

Se despejan los angulos 65 y 67 de la matriz de rotacion 95 Ro., y se obtiene el valor de los
adngulos de giro del tobillo:



48 CAPITULO 3. MODELO MUSCULO-ESQUELETICO

o 2
07 = atan2 \/1 — <COS(O‘6)COS(O‘7) +9 Ro, (3, 3)> 7

sin(ag)sin(az)

Os Ro,(3,2) — cos(ag)sin(az)
sin(ag)cos(ar)

) (3.24)

06 = atan2 (cos(67)?° Ro. (2,1) — cos(ag)sin(67)°° Ro, (1, 1),
cos(ag)sin(07)9° Ro. (2,1)cos(67)°° Ro, (1, 1)) (3.25)

En la Subseccion [ATT.2] se desarrolla el proceso para obtener el valor de g y 67.

Rango de movimiento del modelo

Durante la resolucion de la cinematica inversa del modelo (Anexo , el giro de abduccié-
n/aduccion de la cadera (¢g2) y el movimiento de eversion/inversion del tobillo (¢7) presentan
dos posibles soluciones y es necesario elegir cual es la valida. Para evitar este problemas, se ha
restringido el rango de movimiento del modelo, en la Tabla[3.3]se muestra el rango de movimiento
del modelo.

Tabla 3.3: Rango de movimiento del Modelo ME

Cadera Rodilla Tobillo
Flexion Abduccién  Torsioén interna Flexion Flexion Eversion
Extension  Aduccion  Torsion externa | Extension | Extension Inversiéon
Maximo 180° 90° 360° 90° 360° 90°
Minimo -180° -90° 0 -270° 0° -90

El rango de movilidad del modelo es suficiente para una persona promedio, a excepcion del
movimiento de abduccion/aduccion de la cadera, debido a que es posible encontrar personas con
una flexibilidad mayor al rango del modelo. Pero para el uso de rehabilitacion o diagnostico, el
rango disponible es mayor al necesario.

3.4.1. Parametros inerciales y escalado de los segmentos

El modelo ME que se ha desarrollado es un modelo simplificado y cuasiestatico, en el cual
los tinicos parametros inerciales relevantes son la localizacion Centro de Masas y la masa
de los segmentos. Los datos paramétricos introducidos en el modelo se han obtenido del trabajo
de Dumas et al.| (2007)

Debido a que las posiciones relativas de los CdM de los segmentos del articulo estan refe-
renciadas a un sistema de referencia diferente al desarrollado en el modelo actual, es necesario
calcular la posicion global de los CdM y posteriormente calcular las posiciones relativas segiun
el sistema de referencia del modelo. En la Tabla [3.4] se muestra céomo se definen los sistemas
de referencia en el trabajo de Dumas. En la Figura[3.9] se describe el proceso del calculo de las
posiciones relativas de los CdM de los segmentos.

Previamente al calculo de la posicion relativa de los CdM, es necesario escalar sus posiciones
al sujeto concreto, segtin Dumas et al.| (2007)), se ha de medir la longitud entre dos marcadores de
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Posiciones Posiciones Posiciones
relativas de CdM ‘ . relativas de CdM

Dumas et al (2007) globales del Modelo

Origenes y Origenes y
orientacion de los orientacion del
segmentos segln: modelo.

Dumas et al (2007)

Figura 3.9: Célculo de CdM.

Tabla 3.4: Sistemas de referencias de Dumas

Fémur
Marcadores Origen Eje Y Eje X Eje Z
Vector L
LFE, MFE, | . Ve‘;%rM‘%‘ffde al plano generado | Eje X x
FEMid y HJC hasta ﬁ 1c por HIC, cje Y
LFE y MFE
Tibia
Marcadores Origen Eje Y Eje X Eje Z
FEMid, FH, Vector desde Vector L .
LM. MM MalMid MalMid al plano generado | Eje X x
T por FEMid, eje Y
y MalMid hasta FH FH y MalMid
Pie
Marcadores Origen Eje Y Eje X Eje Z
MalMid, CAL, Vector desde Vector L .
MH1, MH5 y | MHMid | CAL hasta al plano geAnerado Eje X x
L . por CAL, eje Y
MHMid MHMid MH1y MH5

En la Subseccion |3.3.1|se detalla la metodologia empleada
para definir los sistemas de coordenadas de los segmentos.

referencia de cada segmento y dividirlo por la longitud de referencia segun el sexo del paciente,
obteniendo la longitud relativa del sujeto. En la Tabla [3.4] se indican los marcadores a emplear
para cada segmento y la longitud de referencia segin sexo y segmento. Por ultimo, se debera
multiplica la posiciéon relativa de los CdM de Dumas por la longitud relativa, como se muestra
en la Tabla 3.5
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Longitud de Distancia entre
Segmento | Sexo .
referencia marcadores
Fémur F 379 mm Lye, desde HJIC
M 432 mm hasta FEMid
Tibia F 388 mm Lyei, desde FEMid
M 433 mm hasta MalMid
Pie F 165 mm Lye;,, desde MalMid
M 183 mm hasta MHMid

donde F se refiere al sexo Femenino y M al Masculino

Tabla 3.5: Célculo del CdM segiin Dumas
Segmento Masculino ‘ Femenino

Fémur Froan = (0,041, -0,429,0,033)Lrely | Frogn = (0,077, —0,377, 0,009)Lrelr
— —

Tibia Trecanr = (—0,048, —0,410, 0,007)Lrelr | Troan = (—0,049, —0,404, 0,031)Lrelr
— —

Pie Proan = (0,382, —0,151, 0,026)Lrelp Preoan = (0,270, —0,218, 0,039)Lrelp
Cada vector del CdM estd vinculado al sistema de referencia de su segmento,
los cuales estdn definidos en la Tabla

La masa de los segmentos del modelo se calculan como un porcentaje de la masa corporal del
sujeto, los porcentajes de la masa se han tomado de [Dumas et al.| (2007)) y cambian respecto al
sexo del sujeto de estudio. En la Tabla [3.6] se muestran la masa segin el segmento y el sexo del
paciente.

Tabla 3.6: Calculo de la masa de los segmentos segin Dumas.

Segmento ‘ Masculino ‘ Femenino
Fémur Mpelvis = 12,3 %mcorporal Mpelvis = 14,6 %mcorporal
Tibia, Mpelvis = 438 %mcorporal Mpelvis = 475 %mcorporal
Pie Mpelvis = 1,2 %mcorporal Mpelvis = 1,0 %mcorporal

3.4.2. Escalado de los miusculos

Las posiciones relativas de los miuisculos deben ser escaladas al igual que el modelo cinemético
de DH. Partiendo de las posiciones relativas de |[Klein Horsman et al.| (2007)) se multiplica la
matriz de escalado de cada segmento:

"mpse = MESCrmKI,ein (326)

La matriz de escalado de cada segmento se define como:

FEscx 0
Mgse=1| O Escy 0 (3.27)
0 0 FEscz

Los valores del escalado son el largo, ancho y alto de cada segmento, en la Tabla[3.7)se muestra
los marcadores empleados para el calculo de cada componente de la matriz de escalado, segin
Klein Horsman et al.| (2007)).
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Tabla 3.7: Valores de escalado segin Dumas.
Alto del escalado
Pelvis | Largo de escalado Eje X

Fémur |THJC — TFEMidl Eje X
Tibia | |Treamid — Tmand| | Eje X
Pie Largo de escalado Eje Y

Ancho del escalado

Pelvis | [rrasts —rrasis| | Eje Z
Fémur | |rorg — TMFrE| Eje Z
Tibia | |Faral — roadl Eje Z
. —_— ;
Pie |ParEt — TS| Eje Z

Largo del escalado

Pelvis |7"MASIS — ’I”Mp515| Eje Y
Fémur | Ancho de escalado Eje Y
Tibia | Ancho de escalado Eje Y

. - .
Pie |TcAl — TarE Midl Eje X

3.4.3. Enrollamiento de los musculos

Los musculos del cuerpo humano se pueden clasificar en cuatro tipos:
= Rectos, que van desde un punto de insercién hasta el segundo en linea recta.

= Por puntos, musculos que desde los dos puntos de insercién, tienen puntos intermedios de
insercion.

= Enrollables, misculos que en ciertas posiciones se enrollan con los huesos.

= Por puntos y enrollables, muasculos con puntos intermedios de insercién y que se enrollan
con un hueso.

Los misculos rectos son los mas faciles de simular, se consideran como tirantes con una di-
reccién que solo depende de la posicion del esqueleto. Los musculos con puntos de insercién
intermedios son similares, se debe tener en cuenta el Gltimo punto de insercién de un segmento
y el primero del siguiente. Por ejemplo, el muasculo Grécil solo tiene un punto de insercién en la
Pelvis, pero varios puntos de inserciéon en la tibia. En el modelo se considera que el musculo es
como un tirante que va desde el ultimo punto de inserciéon de la pelvis, hasta el primer punto de
insercién de la tibia.

Otro ejemplo es el misculo Sartorio, su primer punto de insercién se encuentra en la pelvis,
pasa por el fémur por varios puntos de insercién intermedios, y por ultimo, llega a la tibia, tam-
bién por varios puntos de insercién. En el modelo se considera la accion que ejerce el musculo a
la cadera como un tirante que va desde la pelvis hasta el primer punto de insercién en el fémur
y la accién que ejerce el musculo a la rodilla como un tirante que va desde el dltimo punto de
insercion del fémur hasta el primer punto de insercion de la tibia. En la Figura [3.10] se han
resaltado los miisculos Recto Femoral, Sartorio y el Gracil
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Figura 3.10: Musculos Sartorio, Recto Femoral y Grécil del modelo ME de AnyBody.

Los misculos enrollables son misculos que desde su origen hasta su inserciéon, tocan un hueso
sobre el cual se enrollan. Sobre este tipo de musculos existen algunos ejemplos como son el Gas-
trocnemio o el Recto Femoral. Para simular la interferencia miuisculo-hueso se van a considerar
los huesos como cilindros. Los parametros de cada cilindro se obtienen de los datos ofrecidos
por Klein Horsman et al.| (2007). Se calcula la trayectoria entre ambos puntos de insercion del
misculo y el cilindro, enrollando siempre el lado més cercano a la realidad. En la Figura [3.11] se
han resaltado los musculos Recto Femoral y Gastrocnemio, junto a los cilindros que simulan el
enrollamiento musculo-hueso.

Por 1dltimo, existen musculos con varios puntos de inserciéon y que envuelven un hueso, como
por ejemplo el Psoas o los Iliacos, miisculos que tienen varios puntos de insercion en la pelvis y
a la vez la envuelven. Para simular estos musculos se considera el dltimo punto de insercién del
primer segmento hasta el primer punto de inserciéon del segundo segmento, se dibuja una linea
recta y se calcula la trayectoria minima para que el musculo enrolle el cilindro que simula a la
pelvis. En la Figura se muestran los misculos Iliopsoas (conjunto formado por el Psoas y
los Tliacos), junto a los dos cilindros que simulan el enrollamiento musculos-hueso.

Posibles escenarios de los musculos enrollables

Durante el calculo de las trayectorias de los musculos enrollables se pueden encontrar di-
ferentes situaciones, en la Figura se muestran, y serd necesario saber en qué situaciéon se
encuentran para calcular correctamente la trayectoria o incluso avisar de un posible error:
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Cilindro fémur
- cuadriceps

Cilindro fémur
- gastrocnemio

Gastrocnemio

Figura 3.11: Musculos Recto Femoral y Gastrocnemio, junto a los cilindros del modelo ME de
AnyBody.

= La distancia minima entre la linea dibujada entre ambos puntos de inserciéon del musculo
y el eje de revolucion del cilindro es superior a su radio (Recta ror; de la Figura [3.13]).

= La distancia minima es menor al radio, pero la recta entre ambos puntos no cruza por el
cilindro (Recta rory de la Figura|3.13)).

= La distancia minima entre la recta y el eje de revoluciéon es menor al cilindro y su recta si
cruza por el cilindro (Recta rors de la Figura|3.13]).

» Uno o ambos puntos de insercién del muasculo se encuentran dentro del cilindro (Recta ror4

de la Figura (3.13]).

El primer paso del algoritmo de calculo del enrollamiento de los musculos seréd calcular la
distancia minima entre la recta formada por ambos puntos de inserciéon del musculo y el eje
de revolucion, si dicha distancia es superior al radio, no hay interferencia entre el musculo y el
hueso, el musculo se encuentra en el primer caso y se considera como recto o por puntos. El
procedimiento del calculo de la distancia minima entre dos rectas viene recogido en el Anexo

El segundo punto sera calcular la distancia minima entre cada uno de los puntos de insercién
y el eje de revolucion del cilindro, si la distancia de alguno de los dos puntos es menor al radio,
posiblemente se deba a un error y sera necesario revisar el modelo, pero ademas de emitir un
aviso, el algoritmo reducira el radio del cilindro para el célculo de la trayectoria.
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Figura 3.12: Musculos Iliopsoas, junto a los cilindros del modelo ME de AnyBody.

Una vez se ha confirmado que la distancia minima es menor al radio y los puntos de insercién
se encuentran fuera del cilindro, se comprueba si la recta pasa por el cilindro o no. Si la distancia
desde cualquiera de los origenes de la recta (ro1 0 ro2), hasta el punto mas cercano de la recta
con el eje de revolucion (r,), es mayor la distancia entre los origenes, significa que la recta no
cruza el cilindro.

Si:|ry — 7ol | > |[ror —Toy] o |re — 7oy > |ro, — Toul, Cruza — false; (3.28)
donde Cruza es la variable booleana que indica si cruza o no.

Una vez se ha comprobado que la recta cruza por el cilindro, se procede a calcular los puntos
tangentes al cilindro desde los origenes del misculo implicado. El procedimiento del calculo de
los puntos tangenciales se desarrolla en el Anexo[E] En la Figura[3.14] se resume el proceso para
considerar si un misculo cruza o no por un hueso.

3.4.4. Coeficiente patelar

Se define el coeficiente patelar como la relaciéon entre la fuerza transmitida por el ligamento
patelar a la tibia, por la fuerza real aplicada por el musculo unido a la patela:

Frp
= 2
CrLp, F, (3.29)

donde Fpp es el modulo de la fuerza transmitida por el ligamento patelar, F; el modulo de la
fuerza aplicada por el musculo ¢ y Crp, seria el coeficiente patelar del miusculo 4.
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Figura 3.13: Los cuatro posibles escenarios de los musculos enrollables

El coeficiente se calcula previamente al calculo de los coeficientes musculares, considerando
la patela como una polea que pivota sobre el fémur, con un momento resultante en el eje de giro
igual a cero:

, = , N N
(rLp—rpP X Frp)urpat + (Ticpp X Fi)“RPat =0 (3.30)

donde: F—Lp> es el vector de fuerza transmitida por el ligamento patelar, m es el vector de
posicién desde el punto de insercién del ligamento hasta el punto mas cercano del eje de giro de
la patela con el fémur, F; es el vector de fuerza aplicada por el musculo i, Fi_rb es el vector
de posicion desde el punto de insercién del miisculo ¢ hasta el eje de giro y Unpa es el vector
unitario de giro de la patela sobre el fémur.

Se necesita obtener el valor de la fuerza transmitida para calcular el coeficiente de cada
musculo, para ello se sustituye el vector de la fuerza por el valor magnitud y su vector unitario

de direcciéon, Frp = Frpurp y FZ = FiUZ, y se divide el valor de la Fuerza transmitida por el
ligamento por la fuerza del musculo ¢ de la ecuacion [3.30] :

s — - —
Frp(Top X upp)urpat + Fi(T] X U})URpat = 0 —

Frp(rop X Unp)unpa = —Fi(7] X W )Urpat —
Frp _ (T_Z X m)uRpat — Cup (3.31)
Fi (7%) X m)uRpat ’

Calculo de la posicion de la patela

Para definir la cinematica de la patela, se asume que el movimiento relativo entre la patela y
el fémur se basa en un par de revolucion entre ambos segmentos (eje de revolucion fémur-patela).
La posicion de la patela se determina por la distancia desde el punto de insercién del ligamen-
to patelar en la tibia hasta la patela, restringiendo el GDL del eje de revolucion y haciendo
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Figura 3.14: Flujo de trabajo del enrollamiento.

dependiente la posicion de la patela con la flexion/extension de la rodilla. El eje de revolucion
y los puntos de insercion del ligamento se han tomado del trabajo de Klein Horsman et al.| (2007).

El origen del sistema de referencia de la patela ({Op — XpYpZp}) se define como el punto
més cercano del eje de revolucion fémur-patela con el punto de insercién del ligamento en la
patela, el eje Zp es el eje de revolucion fémur-patela. El eje X p se define como el vector unitario
entre el punto de inserciéon del ligamento en la patela con el origen del eje de revolucién. Por
altimo el eje Yp se calcula por el producto vectorial entre los dos ejes anteriores.

A partir de la posicion y orientacion de la patela se calculan los puntos locales de insercion
de los musculos y ligamentos del segmento. Por ltimo, el origen del sistema de referencia de la
patela se calcula en el proceso de escalado del modelo y a partir de este momento se considera
un punto local del fémur, el cual se utilizaré para el calculo de la posicién y orientacion de la
patela. En la Figura se representa el sistema de referencia anteriormente explicado.

La posicion de la patela, durante el movimiento, se obtiene calculando el punto de cruce
entre el radio de giro de la patela (rpq¢) y la distancia del ligamento patelar (Lz;4) en un plano
perpendicular al eje Zp. En el plano se proyectan los puntos de insercion del ligamento patelar y
el eje fémur-patela. Se considera que el punto de insercion del ligamento en la patela es el cruce
entre la circunferencia dibujada por el eje de revolucion fémur-patela y la circunferencia creada
por el ligamento, cuyo radio es la longitud del ligamento y su origen el punto de insercion en la
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Figura 3.15: Calculo posicion patela.

tibia. En la Figura [3.15]| se muestra el procedimiento anteriormente descrito.

En el céalculo de la interseccién de dos circunferencias, se obtienen dos puntos matematica-
mente validos. En caso de la patela y el ligamento patelar solo una de las soluciones sera correcta.
Para asegurar que se obtiene siempre la soluciéon valida, para el origen del sistema de referencia
del plano se elige el punto de giro del eje de revolucion fémur-patela, el eje X como el vector
unitario desde el origen hasta el punto de inserciéon del ligamento con la tibia y el eje Y como el
producto vectorial del eje de giro (Z) con X. De esta forma se obtiene un sistema de ecuaciones
simples de resolver y la solucién valida sera la que tenga un valor positivo en el eje Y. En la
Figura [3.16] se muestra el modelo de interseccion.

La ecuacion de la circunferencia del eje de revolucion y del ligamento son respectivamente:
2?4+ y* =1t (3.32)

(z—22)’ + 9> =13 (3.33)

Se despeja los puntos de interseccion y se obtiene las dos soluciones, de la cual se emplea la
que siempre tenga un valor y positivo:

2 2 2
5+ 1] — 13

==+ =2 3.34
z 22s (3.34)

y=/r? — a? (3.35)
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Figura 3.16: Interseccion circunferencias.

Calculada la posicién de interseccion en el sistema local del plano, se pasa al sistema global
y se obtiene la posiciéon de insercion del ligamento patelar en la patela, con el cual se calcula
la orientacion del segmento. A partir de la posicion y orientacion de la patela, se calculan las
posiciones globales de insercion de los musculos (Vastos y el Recto Femoral).

Validacion del calculo del coeficiente patelar

El célculo de la transmision de la fuerza muscular al ligamento patelar se puede realizar de
diversas formas, la mas precisa segtin [Yamaguchi and Zajac| (1989)) seria simulando la interaccion
entre la patela y el fémur como una leva, con un punto de contacto entre ambos huesos con
un momento resultante igual a cero, pero este método requiere de datos muy concretos de cada
sujeto, convirtiéndolo en un método inviable para el propésito del modelo actual.

Para ello se opté por simular el equilibrio de fuerzas como si la interaccién de la patela y
el fémur fuese una polea, y los momentos generados entre ambas fuerzas en el eje de giro entre
ambos huesos fuera igual a cero, como se desarrolla en [3.4.4]

Se han comparado los resultados obtenidos por el equilibrio de momentos en el eje de giro
con los resultados semi-empiricos del articulo de [Nisell (1985)). En su articulo se han realizado
varios ejercicios de sentadillas y a partir de un modelo de pierna obtenido por datos de cadé-
veres y personalizando el modelo con radiografias de la rodilla de los sujetos, se han calculando
las fuerzas musculares y del ligamento considerando un equilibrio de fuerzas y momentos en la
patela. A partir de los datos del articulo, se ha calculado el valor maximo, minimo y medio del
coeficiente patelar y se han comparado los resultados del modelo de la tesis con los resultados
obtenidos de Nisell, como se observa en la Figura 3.1

Por dltimo, se ha comparado los resultados obtenidos con el modelo genérico que propone
Yamaguchi que se muestra en la Figura [3.I8]y se ha calculado el error estandar medio, obtie-
niendo un resultado de 0,105—.
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Figura 3.17: Comparacion entre los resultados semi-empiricos de Nissell y los resultados del
modelo de la presente tesis con los sujetos 1 hasta el 6.
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L Comparacion resultados Yamaguchi-Modelo
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Figura 3.18: Comparacion coeficiente patelar respecto Yamaguchi.

A partir de las Figuras y y el error estandar medio se concluye que los resultados
generados por el modelo simplificado y los datos de los articulos de Nisell y Yamaguchi son los
suficientemente similares para considerar aceptable el método de célculo del coeficiente patelar
teniendo en cuenta el uso y las limitaciones de este modelo.

3.5. Dinamica Inversa

El calculo de la dindmica inversa se ha realizando aplicando el principio de Trabajos Virtuales
aplicados a robots en serie segtun el libro de (1999)). Aplicando el principio de trabajos
virtuales y el equilibrio de fuerzas se llega a la siguiente ecuacion:

G=7+ Zn: (Jgﬁ) (3.36)
=1

donde a es el vector de fuerzas generalizadas en las articulaciones, 7 las acciones generalizadas
aplicadas en las articulaciones por los actuadores del robot y finalmente >, (J}; F;) el suma-

torio de las fuerzas externas y acciones inerciales proyectadas a las articulaciones aplicando los
jacobianos de las fuerzas, donde n es el namero total de fuerzas externas y acciones inerciales.

En las articulaciones del cuerpo humano, consideradas ideales, la fuerza generalizada es igual
a cero, la suma de las acciones musculares compensan directamente las fuerzas externas, que
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como se mencioné en la Subsecciéon solo se considera la accion de la gravedad y la fuerza
medida por el sensor, por considerar las condiciones de uso del modelo como cuasiestaticas. Por
este motivo, a la suma de las acciones musculares, proyectadas sobre las articulaciones, se les ha
nombrado como 7:

—
> (FFa) =7 (3.37)
7 debera ser igual y de signo contrario a la suma de las acciones externas:
— —
> (JZQFG) +JE Fet=-7 (3.38)

donde JI, es la transpuesta del jacobiano en el punto de aplicacién de la fuerza del musculo M
—
v Fir es el vector de fuerzas M.

3.5.1. Calculo de los jacobianos

El jacobiano se define como la derivada parcial de las ecuagiones de la cinematica del punto
deseado respecto de las coordenadas generalizadas (q): J; = %.

La forma tradicional de calcular el jacobiano es derivando las ecuaciones de la cinemética del
robot. Pero también es posible obtener el jacobiano aplicando relaciones directas y explicitas,
como se demuestra en |Yoshikawal (1990) :

J = Ujy, XTpm = UJ, XTJ.n 3.39
A L kel (3.39)
s Uy, 6xn

donde r;;; es el vector desde el origen del sistema de referencia niimero j hasta el punto de
aplicaciéon de la fuerza, U—J]) es el vector unitario de giro del par de revolucién nimero j, J; es el
jacobiano del punto ¢ y n es el niimero de coordenadas generalizadas.

Con la matriz de la ecuacion [3.39] se obtiene el jacobiano completo de los puntos deseados,
las tres primeras filas son el jacobiano para fuerzas y las otras tres para momentos, pero en este
caso se va a trabajar casi exclusivamente con fuerzas, por lo tanto se simplifica la ecuaciéon para
obtener un jacobianos de 3 x n.

S [T T e T Xy .40

La tunica excepcion sera la fuerza de reaccion en el pie, en la cual se introduce la fuerza y el
momento y por lo tanto se empleara el jacobiano completo.

3.5.2. CAlculo de los factores musculares

Como se comenta en la secciéon anterior , primero se calculan las fuerzas generalizadas
que generan las acciones externas (accion de la gravedad y fuerzas aplicadas al modelo) en las
articulaciones y posteriormente se calculan las fuerzas musculares que las compensan, lo cual
obliga a calcular cuatro jacobianos para las acciones externas (tres de la accion de la gravedad
en el fémur, tibia y pie, mas el de la fuerza del sensor) y un jacobiano por cada musculo (73 en
total), haciendo un total de 77 jacobianos.



62 CAPITULO 3. MODELO MUSCULO-ESQUELETICO

El jacobiano depende exclusivamente de la cinematica y la posicién concreta del modelo. Si
es posible estimar las posiciones del sujeto, se podran calcular previamente el jacobiano de cada
musculo y accién externa y los coeficientes musculares, ademéas de poder calcular previamente
la accion de la gravedad segin el gdlf. De esta forma se logra reducir drasticamente el coste
computacional, y permitiendo alcanzar el objetivo del trabajo del calculo en tiempo real.

Al multiplicar el jacobiano por el vector director del musculo, se obtiene un vector de seis
elementos, donde cada valor representa el brazo de palanca del muasculo por cada junta de revo-
lucién del modelo al que afecte (Ecuacion . Por ejemplo, en el caso del Recto Femoral, se
calcularan los brazos de palanca para las tres juntas de revoluciéon de la cadera y el de la rodilla,
los dos valores del tobillo seran igual a cero. El vector de brazos de palanca de cada misculo se
ha nombrado como factor muscular.

El vector director de cada musculo, es un vector unitario que se obtiene de la resta del vector
posicién del punto de inserciéon mas alejado de la pelvis y el vector de posicién mas cercano.
El vector director se vuelve unitario dividiendo el vector anteriormente obtenido por su valor
absoluto. En el caso del musculo Semimembranoso, el vector director se obtiene restando el vector
de posicion del punto de inserciéon de la tibia, menos el vector posicion en la pelvis y dividiéndolo
por su valor absoluto. En el Anexo [C] se muestran las posiciones relativas de insercion de cada
misculo en sus respectivos segmentos.

7 = Z (JAT/II@)) = Z (JiruaiFar) = Z (C—M>FM) (3.41)

A partir de la ecuacion del jacobiano [3.40] se obtiene el vector de los factores de cada uno de
los misculos:
= T— [ —— —  —
Cum = Jppunt = [y X Ty Uy X770 ,08 U, (3.42)

donde n representa el niimero de coordenadas generalizadas.

A partir de la ecuacion [3:42 se calcularan los factores de todos los musculos, a excepcion de
los factores que afectan a la rodilla de los misculos que tengan un punto de insercion en la patela.
Estos factores se calcularan como el brazo de palanca del ligamento patelar con la rodilla por el
coeficiente de transmision de la fuerza del musculo al ligamento, desarrollado en la Subseccién
B44

(u—l% X @) ’LL—L> CLPM = CMR (343)

donde U7 es el vector unitario de giro de la rodilla, Trt es el vector desde el punto de giro de

la rodilla (CIR) hasta el punto de insercion del ligamento a la tibia, uf es el vector director del
ligamento y Cp,p,, es el coeficiente de transmisién de fuerza del musculo concreto.

Por ejemplo el misculo Rectus Femoris, es un musculo insertado en la pelvis y en la patela.
Para la aportacion del musculo al giro de la cadera se utilizara la ecuacion [3.42] pero para la
aportacion del masculo al giro de la rodilla, se utilizara la ecuacion [3.43]

3.5.3. Calculo de las fuerzas musculares

Uno de los muchos puntos de diferencia entre los robots y los seres vivos, es que para cada
grado de libertad que tiene el cuerpo humano dispone de méas de un “actuador” (musculo). Nor-
malmente, los robots disponen de tantos actuadores como grados de libertad, pero en los seres
humanos no es asi. Ademas, los miisculos solo pueden realizar un trabajo de tracciéon, nunca de
empuje, por lo que se tiene misculos que su accién afectan a una direcciéon del grado o grados
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de libertad y otro grupo de musculos para la direccién contraria, lo que hace necesario disponer
de un minimo de dos musculos por cada grado de libertad. El mayor nimero de musculos que
de grados de libertad, impide obtener una solucién directa de la dinamica inversa, existiendo
infinitas soluciones.

Se sabe que los musculos de los seres vivos trabajan en sinergia, hacen un trabajo conjun-
to siguiendo principios como la estabilidad articular (por ejemplo el hombro, Brookham and
Dickerson| (2014])), de compensacion de fuerzas musculares para proteger los ligamentos (Solo-
monow et al.| (1987), |Solomonow and Krogsgaard| (2001)) o de control del equilibrio (Wojtara
et al.| (2014)), pero realmente no se conoce exactamente como operan por falta de un método
no invasivo que permita conocer las fuerzas en tiempo real, por lo cual normalmente se toma un
principio de minimizacién de activacion muscular y se calcula la soluciéon. En nuestro caso se ha
elegido minimizar la suma de los cuadrados de las tensiones musculares.

Para el célculo de las tensiones musculares es necesario satisfacer los siguientes requisitos:

min (Z(af)) (3.44)
3 (aiA@) -7 (3.45)

donde o; es la tension del musculo i, A; es el area del misculo i, a es el vector de factores muscu-
lares para el musculo ¢ (Subseccion (3.5.2))) y 7 es el vector de fuerzas generalizadas a compensar.

Las condiciones de Karush-Kuhn-Tucker (Harold and Tucker| (1951)), Karush| (1939))
son una variacion del método de los multiplicadores de Lagrange que permiten encontrar una
tinica solucién minima de la Ecuacion [3:44] que cumpla con las restricciones de igualdad de las
fuerzas generalizadas [3.45] las restricciones de tension positiva o nula de los musculos [3.46] y un
valor minimo.

Para realizar la demostracion del uso de las condiciones de KKT en este caso particular, se va
a desarrollar para un caso con dos restricciones de igualdad y luego se extendera para n grados
de libertad:

F(0-170-27"' 70n7>\17)‘2) -

Z(U?) M (Z (Biioi) — T1> — A2 (Z (Baio;) — TQ) + Z (wio;)  (3.47)

donde F' es la funcion de las condiciones de KKT, A\; y Ay son los multiplicadores para las
condiciones de igualdad, dos para el ejemplo, u; son los multiplicadores para las condiciones de
desigualdad, uno por cada misculo y Bj; es igual a A;Cy; y Ba; es igual a A;Cy;. La multi-
plicacion del vector de factores musculares (C;) por el area del musculo (A;) se nombra como
coeficiente muscular (EZ)

Se deriva parcialmente las tensiones y los multiplicadores de igualdad, se igualan a cero y se

afiade como restriccion que la multiplicacion del coeficiente u; por o; debe ser cero:

oF
60’1‘

= 2(71‘ — )\1B17; — )\QBQZ‘ + i = 0 (348)
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oF Z
oF
78A2 = E (Bgi(fi) — T2 = 0 (350)

La ecuacion se encarga de que si la tension muscular (0;) es menor a cero, p; debe ser
cero y viceversa. Para resolver el sistema, primero se considera que todos los coeficientes p; son
iguales a cero y se calcula las tensiones musculares, posteriormente, en los casos en los cuales
o; < 0 se calcula el valor de u; y se volvera a resolver el sistema.

De la ecuacion [3.48] se despeja el valor de o;:

_ AM1B1i+ A2By;

i 3.52
. ! (3.52)
Se sustituye en los sumatorios de las ecuaciones [3.49]y [3.50}
M B1i + A2 Bo; A Bi1;Bq; A B1;Bs;
Z(Bu 1 1-2F 2 2)_71:0%71: 1) (B 1);- 22 (BiB2i) (3.53)

De la ecuacion [3.53] se obtiene un sistema de ecuaciones con tantas ecuaciones como lambdas
(As) y como tunicas incognitas las lambdas, lo que permite transformar las ecuaciones en un
sistema matricial y resolverlo:

B2
L

Bj = [Z%:Elzs% ZZBBz;]_I B} (3.54)

Simplificamos la ecuacién anterior: o
X =A7 (3.55)

_)
donde A representa el conjunto de los lambdas, A la matriz de coeficientes musculares y 7 el
conjunto de fuerzas generalizadas.

Con las lambdas resueltas, se calculan las tensiones musculares utilizando la ecuacion [3:52
En todos los casos en que la tensiéon muscular es negativa, se deja de suponer que p; es igual a
cero, y con la ecuacion |3.48[ se despeja el valor de u; para conseguir que o; sea cero.

_ M B + Ao Bai — i

5 =0 (3.56)

7

Se sustituye el valor de o; en las ecuaciones de restriccion [3.49]y [3.50}

MBi1i + AaBai —
Tj:Z(Bj' EIAR L M>:0—>

2
o= M2 (BuBi) + Ae 3 (B2iByi) — 3. (wiBji) (3.57)
J 9 .
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Se despeja el valor de p; de la ecuacion y se introduce en la ecuacion [3.57]
/\1B1i + )\QBgi = M (358)

o= M2 (BuBji) + A 3 (BaiBi) — Bji (34 (MBui) + 324, (A2B2i))
7 2

donde },, es el sumatorio de los ; que no sean igual a cero.

(3.59)

Se vuelve a transformar en un sistema matricial y se calculan la tensiéon muscular nuevamente:

B} B} By, Bo, By, Bo,
Mol Dt e mt NiTe o Xe | [ (3.60)
Az Zz Bliszi - zz BlizB% Zz % - Zi* Bz% &
La ecuacion se puede simplificar al igual que la Ecuacion
_>
X =A7 (3.61)

donde A* es la matriz de coeficientes musculares con los coeficiente de los musculos activos.

Con los nuevos valores de lambda, se calcula las tensiones musculares de todos los musculos,
si solo dan valores positivos los mismos que en el paso anterior, ha finalizado el proceso, pero si
aparecen nuevas tensiones negativas, se repite el proceso eliminando la aportacion de los miscu-
los que han dado tensiones negativas. En la Figura [3.19

Se considera todos los y; =0y
se calcula las tensiones
musculares.

Se calculan las fuerzas
Alging; <0 musculares cuya g; > 0
y el resto se dejaa O N

Se desactivan los musculos con
tensiones negativas.

Algun g; < 0 nuevo

Figura 3.19: Flujo de trabajo del célculo de las tensiones musculares.
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Para el caso de n grados de libertad, el método seria el mismo, con tantas lambdas como
grados de libertad, primero se calcula la matriz de los coeficientes:

2 Bfi > B, B, > B, Bn,
2 2 . T T
> B1, B>, > B, > B2, Bn,
A= 2 2 2 (3.62)
Y, Bi,B., X, B, By, > By,
2 2 T2 nxn
Se calcula el valor de las lambdas y las tensiones musculares:
A1 Ty
A2 T2
=471 (3.63)
An Tn
A\;iBj;
PRSI L (3.60)

Al igual que en el caso de dos grados de libertad, en los casos en que la tension ha dado un
valor negativo, se calcula el valor de la matriz A*, se resta a la matriz A anterior y se calcula las
lambdas y las tensiones musculares nuevamente:

i B, >y« BBz, X BiBu,
2 2B2 2
>« B1,; Bz, p 2, > ;% B2, Bn,
A* = 2 2 2 (3.65)
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Para el caso concreto del modelo ME de esta tesis, se ha empleado este método con seis GDL.
Aunque el modelo tiene siete pares de revoluciéon y aparentemente deberia tener siete GDL, pero
como el cuadrilatero articulado de la rodilla emplea dos pares de revoluciéon relacionados entre
si, realmente es un sistema de seis GDL. La fuerza generalizada de la rodilla se calcula en el CIR
de la rodilla, como se explico en la Seccion
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68 CAPITULO 4. IMPLEMENTACION DEL MODELO

4.1. Introduccién

En el Capitulo [3|se han descrito las diferentes partes del modelo musculo-esquelético: el esca-
lado del modelo, la solucién de las ecuaciones de la cinematica, la dindmica inversa y el cilculo
de las activaciones y fuerzas musculares. En el presente capitulo, se va a desarrollar el proceso
de implementaciéon del modelo para lograr un tiempo de célculo de cada ciclo considerado como
de tiempo real.

Para considerar que el modelo es capaz de trabajar en tiempo real junto al robot de reha-
bilitacién, desde el equipo de control del robot se impone una frecuencia de trabajo de 100Hz,
teniendo un tiempo de calculo total entre ciclos de 10 milisegundos (ms). El software de control
empleado, “Robotic Operating System 2” (ROS2, DiLuoffo et al.| (2018)), divide los diferentes
procesos de calculo en moédulos, cada modulo recibe la informacion de entrada, realiza los célculos
y envia los resultados al siguiente médulo. Los 10 ms que tiene el control para cada ciclo se debe
repartir en el calculo de los modulos y el tiempo de comunicaciéon entre estos. Para garantizar
que ningun ciclo de calculo supere los 10 ms entre el célculo de la dindmica inversa, el célculo de
otros moédulos y el tiempo de comunicacién, se ha marcado como objetivo un tiempo de calculo
del modelo de 5 ms. En la Figura [4.1] se muestran una simplificacién de los modulos necesarios
para el célculo de las fuerzas musculares y articulares y su uso en el control del robot.

Medicién de Medicion de la
las posiciones de fuerza y momento de
los marcadores (77) reaccion (F y M)

Modelo Musculo-Esquelético
Fuerzas musculares (F,,) y articulares

(Fart ¥ Mgrt)

Control del robot

Figura 4.1: Moédulos en el control del robot.

La primera parte que se va a desarrollar en el capitulo son los conceptos empleados para
lograr el calculo de las fuerzas musculares en tiempo real y posteriormente su implementaciéon
en el control del robot. Para la reducciéon del ntiimero de calculos, se ha empleado el concepto del
grado de libertad funcional (GDLE)), el cual se desarrolla en mayor profundidad en la Seccién
[4:2] De forma natural las personas tienden a realizar el mismo ejercicio de forma casi idéntica, al
medir la cinematica de ejercicios como una sentadilla, una flexion, marchar o correr, se observa
patrones muy similares, con diferencias despreciables. Lo que permite dar por supuesto que el
ejercicio se va a repetir a lo largo del tiempo en ciclos suficientemente iguales y por lo tanto se
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pueden despreciar las diferencias. Ademés, esta propiedad permite relacionar la posicion de cada
articulacion del modelo con una en concreto que se decidira segun el ejercicio, definiéndola como
la principal. Como los valores de los coeficientes musculares solo dependen de la posicion de las
articulaciones y como estan definidas las articulaciones, conociendo la relacién entre las posicio-
nes de las articulaciones, es posible calcular los coeficientes musculares empleando las ecuaciones
de la Subseccién del capitulo anterior. El calculo del GDLF y los coeficientes musculares se
realiza previamente a la prueba para reducir la carga computacional del modelo y garantizar el
tiempo real del modelo.

El desarrollo y explicacion del procedimiento del célculo se desarrolla en la Seccion [£.3]
Una vez se ha calculado el GDLF y los coeficientes musculares, se procede a la realizaciéon del
ejercicio real con las fuerzas necesarias para la rehabilitacion. En la Seccion [£:4] se desarrolla el
procedimiento que se ha empleado. Por udltimo, se finaliza el actual capitulo de la tesis con la
Seccion [I.5] en la cual se resume la estructura del programa y la implementacion de todos los
conceptos para la implementaciéon y uso del modelo ME desarrollado en esta tesis.

4.2. Grado de libertad funcional

Los patrones, entendidos como una serie de acciones, objetos o esquemas que se repiten, for-
man parte de nuestra naturaleza, se encuentran patrones en infinidad de esferas de nuestra vida,
desde nuestras rutinas y costumbres, la anatomia de nuestra biologia (Magnusson| (2004)), hasta
la repetitividad de actividades fisicas, como la marcha (Kadaba et al. (1989))). La reiteracion
de las acciones permite la optimizacién de recursos, automatizando procesos para poder dedicar
nuestra energia a otras tareas. Un buen ejemplo de reproducibilidad es como se ha realizado
ejercicios como la marcha, correr o subir escalera, actividades que se realizan recursivamente en
el dia a dia, que fueron aprendidas de pequenios y después de muchos afios se sigue realizando de
forma similar, con ligeras adaptaciones segiin como haya ido evolucionando cada cuerpo (Kadaba
et al| (1989)).

La utilidad de la repetitividad de los ejercicios para este trabajo es la reduccién significati-
va del nimero de variables a calcular previamente. Sin la repetitividad, seria necesario calcular
todas las posibles posiciones articulares que un sujeto puede realizar en su rango de trabajo, te-
niendo en cuenta que el modelo tiene seis GDL y suponiendo que se desease calcular apenas diez
posiciones de cada articulacion, obtenemos un total de 10® combinaciones, en cada combinacién
es necesario calcular los 77 coeficientes musculares, con un coste computacional aproximado de
20 ms por posicién, se obtiene un tiempo de calculo de més de cinco horas, un tiempo inviable
para la finalidad del proyecto.

Emplear la propiedad de la repetitividad, permite predecir como se realizara un ejercicio pese
a ligeras variaciones, por ejemplo, el movimiento de un ejercicio como una sentadilla sin carga y
con una carga no excesiva, seran muy similares, lo suficiente como para que se pueda predecir
la posiciéon de una articulacion a partir de otra con un error despreciable. Si en un ejercicio de
sentadilla, se discretiza el movimiento en mil posiciones, empleando el mismo coste computacio-
nal que en el caso anterior, en poco mas de tres minutos y medio se habrian calculado todas las
variables previos, haciendo viable el calculo de las variables y el uso del modelo en los pacientes.

Siguiendo el ejemplo de la sentadilla, se puede grabar un primer ejercicio, y calcular la rela-
cion de posicion de la cadera (g1, g2 ¥ g3) con la posicion de la rodilla (g4), lo que permitira en el
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futuro predecir la posicion de la cadera solo midiendo la rodilla, y lo mismo ocurre con el tobillo
(g5 v go). Esta propiedad se ha llamado grado de libertad funcional y fue desarrollada
en los articulos de |Li (2006]) y [Page et al.| (2008)). En la Figura se observa la relaciéon entre
los posiciones de las articulaciones (¢) en un ejercicio de sentadillas y el error entre el valor
promediado y el valor medido.

La metodologia a emplear se basara en realizar un primer ejercicio sin carga, para evitar
posibles lesiones o danos al paciente, se calcularé la cinemética del sujeto y se obtendra la rela-
cion entre un grado de libertad designado como principal, por ejemplo la flexion /extension de la
rodilla y el resto de GDL de las articulaciones. Conociendo las relaciones entre las articulaciones
del sujeto en el ejercicio concreto, se divide el rango del movimiento de la articulacion elegida
en el namero de posiciones segin el paso escogido, por ejemplo 3°, se obtiene la relacién de
las posiciones de las articulaciones segtn la principal y se procede al calculo de los coeficientes
musculares, reduciendo enormemente el niimero de combinaciones de posiciones a calcular y el
coste computacional que ello conlleva. En la Figura [£.3] se observa el resultado del célculo de los
coeficientes musculares, respecto a la flexion de rodilla.

Cualquiera de los seis GDL del modelo se puede tomar como principal. Se ha tomado la rodilla
como GDL principal por ser la articulacién objetivo para la rehabilitacion, pero si en un ejercicio
muestra mayor rango de movimiento otro GDL, por ejemplo la flexion/extension de la cadera,
se deber4 tomar este. Como se desarrolla en el articulo de |[Farhat et al.| (2018), considerando un
numero suficientes de puntos entre las posiciones esperadas del sujeto, el error de la interpolaciéon
es lo suficientemente bajo como para ser asumido.

Posteriormente al calculo de los coeficientes musculares, se realizara el ejercicio con carga, y
a partir de la posicion de la articulacion principal, se interpolaran los coeficientes musculares del
sujeto entre las posiciones intermedias calculadas y la posiciéon real empleando la interpolaciéon
lineal.

4.3. CAlculo de los coeficientes musculares

Como se explica en la seccion anterior, el calculo de los coeficientes musculares, tiene una
carga computacional demasiado elevada para ser realizada en tiempo real, por lo tanto es nece-
sario la implementacion de una estrategia que reduzca dicha carga. En el caso de este trabajo ha
sido el uso del concepto GDLF para calcular los coeficientes para cada ejercicio concreto. En la
Figura se observan los coeficientes calculados para los musculos Recto Femoral 1 (RecFeml1),
Recto Femoral 2 (RecFem1), Semimembranoso (SemMem) y el Semitendinoso (SemTend) para
los GDL que afectan, los tres de la cadera y el de la rodilla. Segun la Subseccion el coefi-
ciente muscular de un musculo es la multiplicacion del brazo de palanca del musculo para cada

coordenada generalizada (m), por su area (m?), por lo tanto sus unidades son m?.

Con la cinematica del ejercicio escogido, se obtiene la relacion entre el GDLF y el resto de
GDL, en la Figura[4.2]se observa en color azul las posiciones reales de las repeticiones del ejercicio
y en rojo la posicion promediada para la relacion entre el GDL principal (g4 en este caso) con
el resto, ademas del error cometido por el promediado de las posiciones, las cuales son siempre
inferiores a 10°en todos los casos estudiados. Con las posiciones promediadas, se han obtenido
las funciones que relacionan las posiciones articulares. Una vez se han obtenido las relaciones,
se calculan las posiciones y orientaciones de los segmentos del modelo empleando la cinemética
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Figura 4.2: Promediado de los GDL y error entre el valor real y el promediado.
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Figura 4.3: Cambio de los coeficientes musculares segtn la flexion de rodilla (g4).

directa de la Subseccion [3:4] a partir de las posiciones y orientaciones de los segmentos y puntos
de origen e insercion de los musculos (datos que se pueden observar en el Anexo , se calculan
los vectores directores de las fuerzas, los ejes de revolucion de las articulaciones y sus posiciones
y se calculan los coeficientes musculares del modelo, empleando las férmulas desarrolladas en la
Subseccion [3:5.2} En la Subfigura a de la Figura[4.4] se resume el proceso.

En la Seccion se ha realizado el test de robustez necesario para la verificacion del mo-
delo ME del miembro inferior, entre otros componentes verificados. El primero ha sido el error
introducido por el grado de libertad funcional al calculo de los coeficientes musculares. En la
Subseccion [5.5.1] se ha calculado el error inducido en el célculo de los coeficientes musculares por
un error en las posiciones de las articulaciones.

4.4. Calculo de las fuerzas musculares en tiempo real

Una vez se ha calculado el GDLF y los coeficientes musculares, es el momento de la realizaciéon
del ejercicio con la carga pertinente y el calculo del modelo en tiempo real, pudiendo aplicar los
resultados al robot de rehabilitacién, si este fuese el caso.

El procedimiento de célculo del modelo parte de la recoleccion de las posiciones de los marca-
dores pasivos incorporados al cuerpo del sujeto. Segtn la Subseccion [3:3.1] de la tesis, conociendo
estas posiciones se resuelve la cinemética inversa, obteniendo las posiciones de las articulaciones
(7) Empleando la posicién del GDL principal, se interpolan linealmente los coeficientes mus-
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Ejercicio sin carga.

Cinematica inversa (q)

Grado de libertad funcional,
relacion entre la q principal y
el resto:
91(q4) , 42(q4), 93(q4),
q5(q4), 46(q4)-

Cinematica directa:
posicion y vector directores
musculos y articulaciones.

Coeficientes musculares.

(a) Diagrama de calculo de los coeficien-
tes musculares en el proceso offline em-
pleando el concepto de GDLF.

Ejercicio con carga.

Cinematica inversa (q) Fuerza de reaccion

Interpolacion
coeficientes
musculares

Célculo fuerza generalizara
en las articulaciones (7).

Calculo fuerzas musculares.

(b) Diagrama del proceso seguido por el modelo para el célculo
de las fuerzas musculares.

Figura 4.4: Diagramas de flujo.
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culares entre entre las posiciones calculadas anteriormente y la posicién actual. Se continua el
proceso tomando el valor de las fuerzas y momento de reacciéon medidos por el sensor de fuerzas,
para resolver la dinamica inversa y obtener las fuerzas generalizadas en las articulaciones (7).
Por altimo, empleando los coeficientes y las fuerzas generalizadas, se calculan las fuerzas mus-
culares empleando el algoritmo explicado en la Subseccion [3.5.3] el cual consiste en un primer
ciclo de calculo de los coeficientes A considerando todos los musculos, calcular las tensiones
musculares y en caso de que alguna tension muscular (o;) sea negativa, desactivar la aportacion

de dichos misculo y recalcular de nuevo A y 7. En la Subseccién se explica el proceso
de célculo de las fuerzas musculares y en la Figura se representa graficamente el flujo de
trabajo.

4.5. Estructura programa

El programa se ha dividido en tres bloques, en el primero bloque se escalan los segmentos del
modelo y se define los parametros de las articulaciones, el segundo bloque se aplica el concepto
de GDLF y se calculan los coeficientes musculares para el ejercicio concreto y el tercer y ultimo
bloque se calculan en tiempo real las fueras musculares del ejercicio.

4.5.1. Escalado y definicién de las articulaciones

La cinematica del modelo se inicia en el punto de giro de la cadera (HJC), pero no es posible
conocer fielmente la posiciéon de dicho punto simplemente empleando la informacién anatéomica
del sujeto. Para ello es necesario realizar un ejercicio de calibraciéon para estimar su posicién
de forma mas precisa. Segun el protocolo de |Camomilla et al. (2006) el ejercicio consiste en la
realizacion de ejercicios de flexiéon/extension y abduccion-aduccion de la cadera (en la Figura
se muestran los giros de la cadera), manteniendo estaticos la rodilla y el tobillo, una vez
registrado el movimiento se emplean las ecuaciones de |(Camomilla et al.| (2006) y se obtiene una
estimacion precisa del punto de giro de la cadera respecto a la pelvis.

Una vez se ha determinado el punto de giro de la cadera, se procede al célculo del mecanismo
de cuatro barras de la rodilla, utilizando el trabajo de |[Farhat et al.| (2010). Con el sujeto sentado
y la pierna derecha levantada del suelo, se pide al sujeto que realice un ejercicio de flexion/ex-
tension de la rodilla, se recomienda un rango minimo de movimiento desde 20° hasta 90°, para
asegurar unos resultados favorables. Con el ejercicio registrado, se lleva a cabo un proceso de
optimizacioén que estima los parametros del mecanismo de cuatro barras que simula la cinemética
real de la articulacion. En la Figura [£.0] se muestra el ejercicio.

Por dltimo, para realizar el escalado del modelo, se registran las posiciones de los marcadores
pasivos del sujeto durante un segundo, con el sujeto erguido, con las piernas extendidas y los
pies mirando hacia delante (tal y como se muestra en la Figura . Las posiciones de los
marcadores se promedian para eliminar el ruido introducido por el equipo de fotogrametria. Con
la informacién obtenida, se procede al céalculo de las posiciones de los ejes de revolucién del
tobillo segun los datos de [Klein Horsman et al.| (2007)), se definen las posiciones y orientaciones
de las articulaciones, como se explica en la Subseccion [3.3.3] se escalan los segmentos, se calcula
el centro de masas de los segmentos y sus masas estimadas (Subseccion v se escalan los

musculos (Subseccion [3.4.2)).
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f.i’!

Aduccion /!

Figura 4.5: Giros de la cadera, imagen tomada del articulo de (2021)).

4.5.2. Calculo del GDLF y los coeficientes musculares

Una vez escalado el modelo y calculados los parametros de las articulaciones, se realizan
los ejercicios de rehabilitacion sin carga o con la minima carga posible. A partir de las posicio-
nes de los marcadores de los puntos anatéomicos del sujeto, se calcula la cinemética inversa del
modelo, obteniendo las posiciones de las articulaciones. Se toma el GDL con mayor rango de
movimiento como el principal, g4 en el ejemplo de la Figura[£:2] y se calculan las relaciones entre
las posiciones de las articulaciones, de forma que se obtiene para cada GDL una funciéon que
la relacion con la principal (en el caso del ejemplo: g5 = f5(g4)). Para el célculo de las funcio-
nes que relacionan los GDL del modelo se han empleado curvas splines (Schweikert| (1965))). Los
parametros de las curvas se han calculado minimizando el error entre las curvas y los datos reales.

Un problema que puede surgir durante el ejercicio real, es que la articulacion principal alcance
una posicion fuera del rango del ejercicio sin carga. Si se da ese caso, el programa extrapola los
coeficientes musculares a partir de los previamente calculados, pero es una situaciéon que se desea
evitar. Para ello, se alarga el rango de la articulacién principal, y empleando las funciones que
relacionan los GDL, se calculan las posiciones ficticias y los coeficientes musculares. De esta forma,
se reduce el riesgo de que se alcance una posicion no calculada. A partir de la relacion entre los
GDL y empleando la cinematica directa, se recrea las posiciones esperadas del sujeto durante
todo el movimiento y se calculan los coeficientes musculares (Subseccic’)n. Por ejemplo, en un
ejercicio de flexion/extension de la rodilla con un robot, primero se dejara al robot que efectie
los movimientos al sujeto sin que este oponga resistencia al mismo (sin carga), se registrara el



76 CAPITULO 4. IMPLEMENTACION DEL MODELO

,  Flexion

Figura 4.6: Extension-Flexion rodilla.

movimiento realizado, se calcularan las relaciones entre los GDL y los coeficientes musculares
para las posiciones esperadas. Con los coeficientes calculados, se pasara a la siguiente fase, en la
cual el sujeto debera aplicar la carga que se le pida segin las necesidades del ejercicio.

4.5.3. Calculo de las fuerzas musculares en tiempo real

Después del escalado del modelo y el calculo de los coeficientes musculares para cada ejer-
cicio, se procedera a realizar los ejercicios con la carga que se requiera. Empleando el ejemplo
anterior, en esta ocasiéon ademas de registrar las posiciones de los marcadores, se registrara la
fuerza de resistencia que ejerce el sujeto respecto al robot para el calculo de la dinamica inversa
y las fuerzas musculares.

Con los datos de las posiciones de los marcadores y la fuerza de reacciéon entre el sujeto y
el sensor de fuerzas, se calculan las posiciones y orientaciones de las articulaciones (aplicando
la cinemética inversa de la Subseccion , se interpolan los coeficientes musculares para la
posicion concreta, se calcula la fuerza generalizada en las articulaciones y por dltimo se calculan
las fuerzas musculares que compensaran las fuerzas generalizadas calculadas (Subseccion ,
finalizando el proceso de célculo. En la Subfigura b de la Figura [£.4] se muestra el diagrama de
flujo del proceso.
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(b) Vista lateral.

(a) Vista frontal.

Figura 4.7: Posicion escalado 6seo.
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Capitulo 5

Proceso de validacion del modelo

Verificacion del modelo compardndolo con un “Gold Standard”, con medidas empiricas del
contacto tibiofemoral del “Grand Challenge” y medidas electromiogrdficas (EMG) en prueba del
uso del modelo. Entorno de experimentacion para la verificacion y validacion del modelo. Pro-
cedimiento de la estimacion de la mdxima contraccion voluntaria del sujeto, nombrada como
envolvente de fuerzas. Y cdlculo de la fuerza externa necesaria para alcanzar la fuerza deseada
en el misculo seleccionado.
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5.1. Introducciéon

Como se menciono6 en el estado del arte (Capitulo , no es posible una validaciéon objetiva de
los modelos ME (Collins| (1995)), para ello se deberia encontrar una técnica no invasiva capaz de
medir las fuerzas que realiza cada misculo, técnica hasta hoy no lograda. Pero pese a la imposi-
bilidad de lograr una validacién objetiva y las limitaciones que ello implica, los modelos ME han
logrado avances y beneficios en la creacion de protesis y ortesis, en el diagnostico de dolencias,
en la ayuda a la eleccion de tratamientos de rehabilitacion y en la rehabilitacion propia, como
asi recoge la revision sisteméatica de [Smith et al.| (2021)). Este trabajo, también destaca el gran
potencial de los trabajos estudiados para su aplicaciéon de forma generalizada en hospitales y
centros de salud.

Siendo conscientes de las limitaciones existentes, pero también del gran potencial que presen-
tan los modelos ME en general, y particularmente, el presente modelo en la rehabilitacién del
miembro inferior y especificamente de la rodilla, se han seguido las recomendaciones de buenas
practicas para la verificacion y validacion de modelos ME del trabajo de|Hicks et al.| (2015)). La so-
ciedad americana de ingenieros mecanicos (ASME, por sus siglas en inglés), define la verificacion
y validacion (Thacker| (2001)) como:

= Verificacion: Proceso que determina si la implementacion corresponde al modelo tedrico.

= Validaciéon: Proceso que determina en qué medida un modelo es una representacion precisa
del mundo real desde la perspectiva de los usos previstos del mismo.

Partiendo de las definiciones de la ASME, en el presente capitulo se verificara hasta que grado
el modelo es capaz de simular con precision el miembro inferior de los sujetos y se validara hasta
que grado el modelo es capaz de estimar correctamente las fuerzas reales que aparecen en las
articulaciones. Para ello se seguira el proceso definido en el trabajo de Hicks et al.| (2015), el cual
consta de siete partes:

= Formulacién de una pregunta de investigaciéon que un modelo y una simulacién puedan
responder.

= Realizacion de prototipos de sus métodos y creaciéon de un plan de verificacion y validacion.
= Verificacion del software.

= Validacién de los resultados comparando el modelo y simulacién con experimentos inde-
pendientes y otros modelos.

= Comprobacién de la solidez del estudio evaluando la sensibilidad de sus resultados a los
parametros del modelo y otras opciones de modelado.

= Documentar y compartir el modelo y simulacion.
= Generar predicciones e hipotesis que puedan probarse en el mundo real.

Como todo trabajo de investigacion, el punto de partida es una pregunta que se busca res-
ponder. En este caso concreto la pregunta que el modelo debe responder es: jEs posible calcular
las fuerzas musculares y articulares en tiempo real? El objetivo principal, es conseguir resulta-
dos equiparables a modelos ME similares pero en tiempo real, que ofrezca informacion sobre el
miembro inferior del paciente, con la finalidad de garantizar la seguridad de la terapia, y conocer
las fuerzas musculares y articulares para mejorar el diagnostico, la rehabilitacion y el seguimiento
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del paciente.

El prototipo de partida es el trabajo de [Farhat et al.| (2022)), en el cual se demostré que es
posible construir modelos ME simplificados capaces de calcular en tiempo real las fuerzas mus-
culares y articulares. El modelo de Farhat tiene la limitacién de solo contar con los musculos
de la rodilla, lo que le limita a solo poder ser empleados en ejercicios con fuerzas generalizadas
despreciables en la cadera y el tobillo, en comparaciéon con la rodilla. En cambio, durante el uso
del modelo junto al robot, las fuerzas generalizadas que aparecen en las tres articulaciones son
equiparables.

La razoén por la cual es necesario tener en cuenta todos los muisculos del miembro inferior y sus
articulaciones son los musculos biarticulares, musculos que afectan a mas de una articulacién.
Por ejemplo, el Gastrocnemio es un musculo flexor del tobillo y flexor de la rodilla; el Recto
Femoral es un extensor de la rodilla, pero flexor de la cadera o el Biceps Femoral, el cual es flexor
de la rodilla y extensor de la cadera. La accién de cada uno de estos misculos en ejercicios como
sentadillas, suelen ser agonistas para una articulaciéon y antagonista para la otra articulacion.
Por ejemplo, en una sentadilla, la accion flexora del tobillo del Gastrocnemio es agonista, pero
la accion flexora de la rodilla es antagonista, lo mismo ocurre en el caso del Recto Femoral y
el Biceps Femoral, sus acciones son contrarias, lo que implica que no es posible predecir correc-
tamente sus fuerzas sin tener en cuenta ambas articulaciones, especialmente cuando sus fuerzas
generalizadas tienen magnitudes no despreciables.

El plan de verificacion y validacion del modelo se ha basado en la comparacion de resultados.
Primero se van a comparar los resultados estimados de la cinemaética y dinamica inversa del
modelo, con las estimaciones de un modelo similar generado en un software de modelos ME. La
segunda parte del plan consiste en comparar los datos empiricos del “Grand Challenge” con los
resultados del modelo. Por ultimo, se realizard una prueba de funcionamiento del modelo, junto
al robot paralelo de rehabilitacién, en el cual se recrearan ejercicios de rehabilitacion. Mientras
se realizan los ejercicios, se registraran las senales EMG de los principales musculos implicados
en el ejercicio y se compararan con las fuerzas musculares estimadas.

El analisis de la solidez del modelo se ha realizado estudiando los componentes mas criticos
del modelo. Se han considerado que los tres puntos mas criticos son: primero, la influencia del
grado de libertad funcional, en el trabajo se asume que al repetir un ejercicio se realiza de forma
lo suficientemente parecida como para poder despreciar sus diferencias. El segundo punto ana-
lizado es la influencia del error en el posicionamiento de los marcadores pasivos en los puntos
anatomicos elegidos, aunque se han elegido puntos relativamente faciles de localizar, la posicién
exacta es siempre discutible, lo que genera errores intrinsecos (Della Croce et al| (2005)). Por
ultimo se ha valorado la influencia del error en los parametros inerciales (la masa y el centro de
masa) de cada segmento corporal del sujeto, los valores empleados en el modelo se han tomado
del trabajo de |Dumas et al.| (2007)). Estos tres factores se han considerado los mas relevantes a
la hora de introducir error en el modelo, y serdn evaluados en la Seccién del presente capitulo.

La documentaciéon y divulgacion del modelo se realiza con la presente tesis doctoral, la cual
se ha escrito con la finalidad de dar a conocer el trabajo realizado, los resultados obtenidos y el
potencial del presente modelo. También, se espera publicar varios trabajos mostrando los resul-
tados del modelo en tareas especificas de diagnosis y rehabilitacion del miembro inferior.
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El ultimo paso recomendado para la verificacion y validaciéon del modelo, consiste en generar
predicciones e hipdtesis que se puedan probar en el mundo real. En el propio trabajo de |Hicks
et al| (2015)), se pone el siguiente ejemplo: “si un modelo sugiere que la fuerza del misculo fle-
xor plantar es vital para mantener una extensiéon adecuada de la rodilla durante la postura en
ninos con paralisis cerebral, jun programa de entrenamiento de fuerza de flexién plantar mejo-
rard la marcha de los pacientes?”. Para la realizacion de predicciones de este tipo es necesario
la realizacion de estudios especificos. En futuros trabajos con pacientes reales se espera poder
realizar predicciones de este nivel en el area de la rehabilitacién robotica. Con este objetivo se
han desarrollado dos herramientas para la mejora y optimizacion de terapias de rehabilitacion.
La primera es la estimacion de la Maxima Contraccion Voluntaria que puede realizar un
sujeto lesionado. Y la segunda es el calculo de la fuerza externa necesaria para lograr la activaciéon
muscular deseada en un misculo en concreto.

Conocer la MCV es 1til para poder optimizar el proceso de rehabilitaciéon de los pacientes.
Porqué segtin el nivel de activacion muscular y el nimero de repeticiones del ejercicio se logran
diferentes efectos en los miisculos que se estan trabajando. La revision de [Fry| (2004) muestra los
diferentes efectos adaptativos en los musculos, y a partir de esta revision y su trabajo propio,
Andersen et al.| (2006) concluye que la activaciéon muscular 6ptima en rehabilitacion es entre el
40% vy el 60%, con un alto nivel de repeticiones, buscando ejercicios de alta resistencia. Por
lo tanto, tener una herramienta capaz de estimar la MCV de un sujeto permite optimizar su
proceso de rehabilitacion. Empleando el modelo ME se puede estimar las maximas fuerzas que
podra realizar el paciente en los tres ejes cartesianos, al representar estos vectores como una nube
de puntos que parten desde el pie del sujeto hasta el valor maximo, obteniendo un envolvente, al
cual se ha llamado envolvente de fuerzas. En la Seccion [5.6] se explica el método para el calculo
y la calibracién de la envolvente de fuerzas.

Otro uso del modelo ME realizado en el presente trabajo ha sido la estimacion de la fuerza
que debe ejercer el usuario en el sensor de fuerzas, o el punto elegido, para conseguir una fuerza
muscular concreta, con el objetivo de crear un control del robot que pida al sujeto cierto nivel
de fuerza en el sensor, segin la fuerza deseada en el musculo seleccionado. En la Seccion [5.7] se
explica el método empleado para el calculo del vector de fuerzas.

El presente Capitulo se ha dividido en siete secciones: la introduccién, la comparacion de
fuerzas estimadas del modelo con otro modelo considerado un “Gold Standard”, la comparacién
de datos empiricos obtenidos del “Grand Challenge”, los materiales y métodos empleados para
la simulacion de funcionamiento del robot, el analisis de solidez, el calculo y la calibracion de la
envolvente de fuerzas y por ultimo el célculo del vector de fuerzas.

5.2. Comparaciéon con “Gold Standard”

Uno de los principales objetivos de la tesis, es que el modelo obtenga resultados equiparables a
programas ampliamente utilizados como son AnyBody u Opensim, para ello se ha creado un mo-
delo ME similar mediante el software AnyBody, los resultados a comparar serén: las posiciones y
fuerzas generalizadas en las articulaciones y las fuerzas musculares (de los flexores/extensores de
la rodilla). Se calculara la correlacion de Spearman| (1904) entre los resultados de ambos modelos.

Los datos empleados para la comparaciéon son los presentados en el trabajo de [Farhat et al.
(2022)). El experimento fue aprobado por el comité ético de la Universitat Politécnica de Va-
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léncia, reunido el 27 de Septiembre de 2017 para estudios en humanos, codigo del protocolo
P2 27 09 17, todos los participantes firmaron el documento de consentimiento informado,
Anexo|[F] El experimento consisti6 en la realizacion, por parte de cinco voluntarios y voluntarias,
de tres ejercicios de sentadillas, el primero sin carga, con seis kg de carga y finalmente doce kg.
En el trabajo de Farhat se eligié un ejercicio de sentadillas por ser facil de realizar e introducir
una elevada fuerza generalizada en la rodilla. Articulaciéon objetivo en el desarrollo del robot
de rehabilitacion. Previamente a los ejercicios de sentadillas, cada sujeto realizo los ejercicios de
calibracion osea y articular. La calibraciéon osea consistié en una prueba estatica en una posiciéon
erguida, similar al de la Figura [{.7] Posteriormente se realizaron los ejercicios de calibraciéon que
permitieron calcular el punto de giro de la cadera (HJC) y el mecanismo de cuatro barras que
modela la rodilla y su CIR. Se pidi6 a cada sujeto que realizara un movimiento repetitivo de
sentadillas, con tres niveles de carga en cada prueba. Se pidi6 a cada sujeto realizara aproximada-
mente cinco repeticiones lentas, con los pies apuntando hacia delante, en un tiempo aproximado
de 30 s. Para la recopilacion de datos se empleé un sistema de fotogrametria y las fuerzas de
reacciéon con el suelo con una plataforma extensiométrica a una frecuencia de 120 Hz para la
recopilaciéon de la informacion.

5.2.1. Modelo en AnyBody

El modelo empleado en AnyBody ha sido el “Twente Lower Extremity Model v.1.2” (TLEM
1.2), modelo del miembro inferior, creado principalmente a partir de los datos de la diseccion de
Klein Horsman et al.| (2007)), los mismos datos que se han empleado en la generacion del modelo
del presente trabajo. Pero los ejes de revolucion del tobillo se han modelado empleando los datos
de[Netter and Hansen| (2003) y [Siegler et al.| (2005)), lo que previsiblemente causara discrepancias
en los resultados que impliquen el tobillo. Del modelo de AnyBody, se han eliminado los bra-
zos del maniqui y la pierna izquierda. La musculatura empleada ha sido exclusivamente la que
afecta al miembro inferior, excluyendo la del cuello, tronco, abdominal y lumbar. Por ultimo,
se ha tomado la pelvis como punto de equilibrio estatico, compensando las fuerzas y momentos
obtenidos en este segmento corporal.

Para la incorporacion de los datos registrados en el ejercicio de sentadillas, se ha introducido
los marcadores empleados por el modelo (las posiciones y nombres de los marcadores se explica
en la Seccién los cuales se pueden observar en la Figura. Se ha generado un sélido rigido,
de masa e inercia despreciable, que simula el punto de aplicacion de la fuerza en el sensor, el cual
transmitiré las acciones registradas al pie derecho del maniqui del programa. En la Figura[5.1|se
observa la secuencia del ejercicio de sentadilla en la simulacion de AnyBody.

5.2.2. Comparacién cinematica y dinamica de las articulaciones

En la comparacion entre los dos modelos ME, el primer paso para la verificacion, sera la cine-
matica entre los modelos, para ello se comparara las posiciones de las articulaciones. Cada modelo
define las articulaciones de forma diferente, mientras el presente trabajo realiza una calibraciéon
articular de la cadera y la rodilla (Subseccién, los modelos generados en AnyBody a partir
del trabajo de|Klein Horsman et al.| (2007)) definen las articulaciones en posiciones relativas a los
segmentos, teniendo el punto de giro de la cadera y el CIR de la rodilla una posiciéon fija en el
modelo. También hay que considerar que el modelo de AnyBody simula la rodilla como un eje de
revolucién puro, mientras que en el presente trabajo se emplea un mecanismo de cuatro barras
(Subseccion ajustada con el CIR del sujeto. Las posiciones y ejes de revolucion de los dos
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Figura 5.1: Simulacién del ejercicio de sentadilla en AnyBody.

GDL del tobillo si se han respetado en el modelo por la dificultad de realizar una calibracion de
dicha articulacion, pero el modelo de AnyBody emplea los trabajos de Netter and Hansen| (2003)
y |Siegler et al| (2005) para simular los movimientos del tobillo, mientras el presente trabajo
emplea los datos de Klein Horsman et al.| (2007).

Otra diferencia entre ambos modelos es el método de resolucién de la cinemética inversa, en
el presente trabajo, se emplean las matrices de rotacion relativas entre segmentos para el célculo
de las posiciones articulares. En cambio, los programas como AnyBody u Opensim emplean algo-
ritmos de optimizaciéon que minimiza el error de las posiciones de los marcadores obteniendo las
posiciones articulares del modelo. Las diferencias en como se definen las articulaciones y como
se resuelve la cinematica inversa, afecta al propio resultado de la cinematica y posteriormente a
la dindmica inversa.

El método empleado para la resolucion de la dindmica inversa tanto en el presente trabajo
como en AnyBody (2021))) o en OpenSim (Sherman et al| (2013)) es el uso de Tra-
bajos Virtuales (Subseccion , pero a diferencia de los anteriores programas y sus modelos,
pensados para ser empleados en todo tipo de ejercicios, el modelo actual esta pensado para ejer-
cicios de rehabilitacion cuasiestaticos y por lo tanto no se tiene en cuenta las acciones inerciales.
Mientras los ejercicios de comparacion entre modelos tengan acciones de Coriolis e inerciales des-
preciables, el método de resolucion de la dindmica inversa no deberia aportar grandes diferencias.

Una vez se han mencionado las diferencias entre los modelos que afectan a la cinematica y la
dinamica, se va a proceder a la comparacion entre los resultados, calculando la correlacion entre
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las posiciones de flexion de las tres articulaciones y la fuerza generalizada para cada ejercicio de
sentadillas. Se ha comparado exclusivamente la flexién de las articulaciones, porque durante los
ejercicios de sentadillas no hay variaciones significativas en el movimiento de abduccion/aduccion
o torsiéon de la cadera, ni en el movimiento de inversion/eversion del tobillo. En la tabla se
muestra el valor medio y el error estandar medio de las correlaciones obtenidas en la comparacién
entre modelos.

Se observa en la tabla que la correlaciéon de las posiciones de las articulaciones entre ambos
modelos es muy elevada, como por ejemplo, se puede observar en la Figura [5.2] en la cual se
superpone los resultados de la flexion de rodilla de ambos modelos para un caso concreto, en
la figura se nombra al modelo actual como “MMEG6gdl”. Respecto a la comparaciéon de la fuerza
generalizada, sigue siendo muy elevada para la cadera y la rodilla, pero en el tobillo la correlacién
tiene un resultado aceptable, pero no tan bueno como las otras dos articulaciones, el factor méas
probable de dicha discrepancia es la diferencia entre los datos empleados para la simulacién de
esta articulacion, como se mencioné en la Subseccion [5.2.1]

Flexién Rodilla
120

MME6gd|
AnyBody

80

60 [

Angulo (%)

40

0 . . . | . |
0 5 10 15 20 25 30

Tiempo (s)

Figura 5.2: Resultados cinemética rodilla.

Tabla 5.1: Correlaciones articulaciones.

Cinemética Fuerza Generalizada
Cadera Rodilla Tobillo Cadera Rodilla Tobillo
Media 0,906 0,999 0,970 0,880 0,954 0,680
Error (-)
Estandar 0,065 0,000 0,012 0,011 0,009 0,069
Medio (-)
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5.2.3. Comparacién de las fuerzas muscular

Como se observo en la comparacion de la posicion de las articulaciones y de la fuerza generali-
zada anteriormente realizada, ambos modelos muestran una elevada correlaciéon en las posiciones
articulares, pero una ligera desviacion en las fuerzas generalizadas del tobillo, esta ligera desvia-
cion afectara a la estimacion muscular.

Previamente a comparar los resultados de las fuerzas musculares estimadas, es necesario re-
marcar las diferencias entre ambos modelos, que afectan a la resolucién de las fuerzas musculares.
Una diferencia remarcable y significativa entre ambos modelos es el numero de fibras musculares
que contienen. Aunque ambos parten de los datos de la diseccion de [Klein Horsman et al.| (2007]),
los modelos de AnyBody incluyen las 163 fibras musculares publicadas. Pero el presente trabajo,
con la finalidad de simplificar el modelo y reducir el coste computacional, agrupa algunas fibras
musculares con puntos de insercion similares, como por ejemplo el Vasto Medial Superior 5 y 6,
fibras con una separacion inferior a los 10 mm en su origen y con mismo el punto de insercion.
Toda la informacién sobre las fibras musculares incluidas en el presente trabajo, y las fibras que
se han unido, se encuentran en el Anexo [C}

El segundo punto sobre las diferencias entre los modelos que queda por mencionar es el célculo
de las fuerzas musculares, como se indico en la Subseccion hay infinitas soluciones para el
calculo de las fuerzas, debido a que el cuerpo humano tiene mas miisculos que grados de libertad.
Este problema se resuelve minimizando un sumatorio objetivo, en el caso de la presente tesis
se minimiza el sumatorio cuadratico de las tensiones musculares. AnyBody también minimiza la
suma de las fuerzas musculares por la maxima fuerza instantdnea que puede realizar el musculo
(F;/max(F;)) (Andersen| (2021))), pudiendo elegir el usuario entre una suma lineal, cuadratica o
polinémica. La fuerza instantanea que puede realizar un musculo cambia respecto al sentido y
la velocidad del movimiento y la longitud instantanea, aspectos que se configuran empleando el
modelo de Hill. Para esta comparacion se ha desactivado el modelo de Hill en el AnyBody y se
ha elegido la suma cuadratica, haciendo equivalentes el célculo de las fuerzas.

Para la comparacién entre los resultados de ambos modelos, se ha seguido el método anterior-
mente empleado. Se ha calculado la correlacion de Spearman de los musculos encargados de la
flexion /extension del miembro inferior. Los musculos comparados se han dividido en dos grupos,
los biarticulares y los monoarticulares. El comportamiento y la prediccién de la accion de los
miusculos monoarticulares es bastante sencilla, especialmente cuando afectan a un articulacién
de un solo grado de libertad, como es el caso de los Vastos de la rodilla. Pero la prediccién de
los musculos que afectan a articulaciones con varios grados de libertad, como son los Gliteos
de la cadera o el Soleo del tobillo, es mas compleja. Asimismo, los miuisculos mas dificiles de
predecir son los biarticulares, como por ejemplo es el Recto Femoral, el cual es un flexor de la
cadera y extensor de la rodilla, dos movimientos que suelen ser contrarios. Por ejemplo, en un
ejercicio de sentadilla, como el analizado en este caso, el recto femoral es un misculo agonista
para la extension de la rodilla, pero antagonista para la extension de la cadera. Estos factores que
se acaban de describir, explican primero de todo las discordancias entre las fuerzas de algunos
miusculos entre los modelos.

En la Tabla [5.2] se muestra el valor medio de la correlacion de Spearman para los musculos
flexores/extensores monoarticulares. La correlacion se ha realizado comparando la fuerza mus-
cular en Newton de ambos modelos. En la tabla se observa una correlacién muy elevada de los
musculos Vastos, una correlacion elevada con los Iliacos y el Glateo Mayor, pero una correlacion
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baja con el Tibial Anterior y el Soleo. Respecto a los musculos biarticulares, en la Tabla
se observan las correlaciones entre ambos modelos, a excepcion del Recto Femoral y el Biceps
Femoral, la correlacion de los miisculos es elevada.

Tabla 5.2: Correlacién musculos monoarticulares

Misculo | Vasto Intermedio Vasto Medial Vasto Lateral Gliateo Mayor
Media 0,989 0,990 0,989 0,644
Error

Estandar 0,001 0,001 0,001 0,056
Medio

Misculo Tibial Anterior Soleo Iliaco Medial  Iliaco Lateral

Media (-) 0,328 0,408 0,837 0,843
Error

Estandar 0,158 0,109 0,027 0,027
Medio

Tabla 5.3: Correlacion musculos biarticulares

Miusculo | Recto Femoral Semimembranoso Semitendinoso

Media (-) -0,300 0,617 0,605
Error

Estandar 0,081 0,055 0,045

Medio (-)

Misculo | Biceps Femoral Gastrocnemio Sartorio

Media (-) -0,114 0,868 0,872
Error

Estandar 0,112 0,017 0,023
Medio

A la hora de valorar las correlaciones mostradas en las Tablas[5.2]y [b.3] es importante tener en
cuenta el nivel de importancia de cada musculo respecto al movimiento analizado. En la Figura
se comparar las fuerzas estimadas del Recto Femoral y el Vasto Lateral de ambos modelos,
y se aprecia claras discordancias en la prediccién del Recto. Pero al observar la fuerza que ejer-
ce este musculo en el movimiento analizado, el Vasto Lateral ejercer una mayor fuerza que el
Recto Femoral, y por lo tanto tiene una mayor importancia en el ejercicio. Por lo tanto es mas
importante calcular correctamente la correlacion entre los Vastos que entre el Recto Femoral en
los ejercicios de sentadillas. En la Tabla [5.4] se muestran las fuerzas medias de los misculos para
este ejercicio y se puede concluir que la mayor aportacién al movimiento la realizan los Vastos,
musculos con un nivel de correlacion entre ambos modelos muy elevada.

Aunque las Tablas [5.2] y [5.3] muestran que ciertos misculos tienen una elevada discordancia
entre el presente modelo y el modelo de AnyBody, la Tabla [5.4] refleja que los musculos més
relevantes en una sentadilla son los Vastos por su elevada fuerza, los cuales tienen una elevada
correlacion entre modelos.
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Fuerza Recto Femoral
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Figura 5.3: Comparacion entre las fuerzas estimadas por ambos modelos.
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Tabla 5.4: Fuerza media estimada de los miuisculos segtin el modelo de la presente tesis y el modelo
de AnyBody

Misculo Vasto Intermedio Vasto Medial Vasto Lateral
Modelo actual 141.6 N 2709 N 701.0 N
AnyBody 126.2N 230.2 N 622.9 N
Misculo Glateo Mayor Soleo Iliaco Medial
Modelo actual 173 N 546.6 N 42N
AnyBody 175 N 156.5 N 0.8 N
Misculo Iliaco Lateral Recto Femoral  Semitendinoso
Modelo actual 2.8 N 105.0 N 45N
AnyBody 0.6 N 70.9 N 120N
Misculo Semimembranoso  Tibial Anterior Sartorio
Modelo actual 79N 56.8 N 6.9 N
AnyBody 25.1 N 42.6 N 1.7 N
Misculo Biceps Femoral Gastrocnemio
Modelo actual 91N 80.7 N
AnyBody 89.7 N 42.0 N

5.2.4. Conclusiones comparacion “Gold Standard”

La comparacion entre el modelo ME del AnyBody y los resultados del modelo ME del pre-
sente trabajo se pueden extraer diversas conclusiones. Primero de todo, la comparacion de las
posiciones y fuerzas articulares se puede concluir que ambos modelos presentan resultados sufi-
cientemente semejantes para el uso esperado del modelo, a pesar de las diferencias entre ambos:
ejes de revolucion del tobillo diferentes, como se modela la rodilla o como se ajusta y se escalan
los modelos.

Respecto a las estimaciones de las fuerzas musculares, se puede considerar como validado
los Vastos debido a la elevada correlacion entre ambos modelos y a la gran importancia en la
realizacion del ejercicio. Para considerar validado el resto de mrusculos serd necesario realizar
mas comparaciones en otros ejercicios con mayor protagonismo de estos en la realizaciéon de la
actividad.

5.3. “Grand Challenge”

Para la comparacion de resultados con mediciones empiricas independientes, se han utilizado
los datos del proyecto “Competicion de Gran Desafio para Predecir Cargas de Rodilla In Vivo”
(Fregly et al.|(2012)). En este estudio, seis personas voluntarias, que estaban a punto de some-
terse a una cirugia de rodilla para la colocaciéon de una protesis, se les ha implantado, durante la
intervencion, un sensor capaz de medir en tiempo real las fuerzas tibiofemorales de la articulacion.
Después de la correspondiente recuperacion de los pacientes, se les ha solicitado llevar a cabo una
serie de actividades, con el objetivo de registrar los movimientos de dichas actividades, las fuerzas
de reaccion entre el pie y el suelo, y la fuerza de contacto tibiofemoral. A cada individuo se le ha
pedido que realice ejercicios de marcha, ademés de otros ejercicios como la calibraciéon articular y
osea. Los datos recopilados estéan disponibles libremente para fines de investigacion y educativos,
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y se pueden obtener desde el sitio web del proyecto, “Grand Challenge Competition”| (1997)).

Hay que tener en cuenta la limitacion de estos datos, los sujetos voluntarios de estas pruebas,
son personas de avanzada edad (edad media: 84,3 afios, desviacion tipica 2,16 afios), con las arti-
culaciones desgastadas por los afios y con una rodilla como minimo intervenida quirdrgicamente,
lo que hace prever que sus patrones de marcha (Astephen et al. (2008)) y la coactivaciéon mus-
cular seran diferentes a sujetos jovenes (Hortobagyi et al.| (2009), Peterson and Martin| (2010))),
limitando la capacidad de validaciéon de los datos. Pese a las restricciones mencionadas, se va a
emplear los datos para la validacién de la estimacion de las fuerzas de contacto en la rodilla,
sabiendo que no se puede esperar una coincidencia exacta entre los datos por los motivos ya
mencionados, pero si unos resultados equiparables en la escala de tiempo y fuerza.

En cada competiciéon se ha utilizado un sujeto diferente. A pesar de que todas las competi-
ciones siguieron en general el mismo protocolo, la cantidad de datos y ejercicios aumentaron, lo
que permitié ampliar las posibilidades de uso de los datos para futuras investigaciones. En las
primeras competiciones no se realizaron ejercicios de calibraciéon articular, pero a partir de la
cuarta competicion se incorporaron, aunque solo se registraron las posiciones de los marcadores
de los dos segmentos corporales necesarios para la calibracion de la rodilla, como el muslo y la
pierna. En la quina y la sexta competicién, incluyeron la posicién de todos los marcadores en los
ejercicios de calibracion articular. Dado el volumen de informacién aportada y que el sujeto de
la sexta competicion fue intervenido en la rodilla derecha, que es el foco del modelo ME desarro-
llado, se emple6 la sexta competiciéon para comparar los datos empiricos. La Tabla muestra
las caracteristicas del sujeto de dicha competicion.

Tabla 5.5: Sujeto de la sexta competicion del “Grand Challenge”

Sujeto DM
Altura 170 cm
Peso 70 kg

Sexo Masculino
Edad 83 anos
Rodilla Derecha

La sexta competicién es la mas completa en cuanto a nimero de datos aportado y ntimero
de ejercicios realizados por el sujeto. Para la comparacion entre los modelos se han empleado el
ejercicio de calibracién estatica del sujeto, calibraciéon de la cadera y de la rodilla y por dltimo, los
ocho ensayos de marcha, a ritmo normal y velocidad aproximadamente 1 m/s. Con los ejercicios
de calibracion del sujeto (estética, de cadera y de rodilla), se ha realizado, respectivamente, la
calibracion osea del modelo, el calculo del punto de giro de la cadera y la calibracién del mecanis-
mo de cuatro barras de la rodilla. Se han simulado los ocho ejercicios de marcha realizados por
el sujeto empleando el presente modelo y el modelo de AnyBody anterior, para posteriormente
comparar los resultados entre ambos y la senal EMG medida sobre el sujeto. Como la posicién de
los marcadores utilizados por el “Grand Challenge” y el modelo de la presente tesis no coinciden,
se han introducido los marcadores en el AnyBody y se han obtenido los marcadores empleados
en el modelo de la presente tesis.

Una limitacién ya comentada de emplear los datos de la competicion es la avanzada edad del
sujeto, pero otra limitacion relevante es que la marcha es un ejercicio dindmico con incrementos
de fuerza muscular abruptos en el instante en que se inicia el contacto suelo-pie. Por lo que es
esperable que aparezcan discrepancias entre las senales EMG medidas y las fuerzas estimadas en
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estos instantes.

5.3.1. Comparacién electromiografia

En la Tabla [5.0] se muestra el resultado del calculo de la correlacion de Spearman media,
y el error estandar medio, entre las fuerzas musculares estimadas por el modelo ME y la senal
EMG de la competicion. A excepcion del Semimembranoso, el Biceps Femoral, el Vasto Lateral
y el Glateo Mayor, el resto de correlaciones son bajas o incluso negativas. En la Tabla se
observa la correlacién de Spearman entre el modelo de AnyBody y las senales EMG. Se observa
que los resultados son similares a los de la tabla anterior, a excepcién del Biceps Femoral y el
Vasto Lateral que el modelo del presente trabajo predice mejor y el Tibial Anterior y el Soleo
que AnyBody presenta una mejor estimacion.

Es importante mencionar la complejidad de validar modelos musculo-esqueléticos empleando
senales EMG. Aunque existe una correlacion entre la activacion muscular y la senal EMG, la
fuerza muscular y su activacion dependen de factores como la longitud instantanea del musculo
y de la velocidad y el sentido del movimiento, en el trabajo de [Disselhorst-Klug et al.| (2009))
explica las limitaciones a la hora de predecir las fuerzas musculares empleando esta técnica.

Otro factor que dificulta el uso de la EMG para la validacion de los modelos es la coacti-
vacién, que se conoce como la activacién simultanea de los miusculos agonistas y antagonistas
(Latash| (2018)). La coactivacion presenta una gran complejidad a la hora de ser predicha. Otro
factor que dificulta la prediccién de la coactivacion es los cambios que aparecen respecto a la
edad (Hortobagyi et al. (2009), Peterson and Martin (2010)). La coactivacion tiene una gran
importancia en la estabilidad articular, especialmente en ejercicios dindmicos como son la mar-
cha, correr o saltar, como muestra la revision bibliografica de Busse et al.| (2005) . Otra funcién
muy relevante de la coactivacion, especialmente para la rodilla es la prevencion de la rotura del
Ligamento Cruzado Anterior por sus siglas en inglés) se han realizado diversos articulos,
como los que se recogen en la revision narrativa de Bencke et al.| (2018]). Bencke analizé un total
de 18 trabajos sobre el riesgo de rotura del ACL y determin6 que hay una correlaciéon entre una
baja coactivacién muscular y una mayor probabilidad de rotura del ligamento de la rodilla.

Por ultimo, se ha calculado la correlaciéon entre las estimaciones del presente modelo y el de
AnyBody, en la Tabla[5.8] en la cual se observa una elevada correlaciéon entre ambos modelos,
a excepciéon del Recto Femoral, que ya mostré una baja correlaciéon entre ambos modelos en
anteriores comparaciones. Teniendo en cuenta las limitaciones del empleo de la EMG para estimar
las fuerzas musculares, la coactivacion que afecta a la sinergia entre los musculos y la elevada
correlacion entre ambos modelos, se puede concluir que el modelo ME de esta tesis, cumple con
el objetivo de obtener resultados equivalentes a otros modelos ME.

5.3.2. Comparacion medidas “eTibia”

Durante la comparacion entre la fuerza normal de contacto tibiofemoral estimada por el mo-
delo ME y los datos empiricos aportados por el desafio “Grand Challenge”, se obtuvo una elevada
correlacion entre la fuerza estimada y la medida, con una correlacion media de 0,633 - y un error
estandar medio de 0,177 -. Al comparar las fuerzas estimadas por el modelo ME de AnyBody
con los datos experimentales se obtuvo una correlacion de 0,459 - y un error estandar medio de
0,145 -. Estos resultados sugieren que el modelo ME del presente trabajo tiene una capacidad sa-
tisfactoria para predecir la fuerza normal de contacto tibiofemoral en ejercicios como es la marcha.
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Tabla 5.6: Correlacion de Spearman entre el Modelo y la senal electromiografica del “Grand
Challenge”.

Musculo | Semimembranoso Biceps Femoral = Vasto Medial =~ Vasto Lateral
Media 0,487 0,630 0,303 0,582
Error

Estéandar 0,114 0,054 0,225 0,025
Medio

Misculo Recto Femoral Gastrocnemio  Tibial Anterior Soéleo
Media -0,531 -0.031 0,296 -0.012
Error

Estandar 0,049 0,080 0,178 0,028
Medio

Misculo Glateo Mayor Sartorio
Media 0,718 -0,707
Error

Estandar 0,028 0,038
Medio

Tabla 5.7: Correlacion de Spearman entre AnyBody y la senal electromiografica del “Grand
Challenge”.

Musculo | Semimembranoso Biceps Femoral = Vasto Medial =~ Vasto Lateral
Media 0,676 0,194 0,313 0,228
Error

Estandar 0,055 0,064 0,086 0,073
Medio

Misculo Recto Femoral Gastrocnemio  Tibial Anterior Soéleo
Media -0,479 -0.035 0,562 0,349
Error

Estandar 0,082 0,048 0,069 0,084
Medio

Misculo Glateo Mayor Sartorio
Media 0,724 -0,788
Error

Estandar 0,016 0,029
Medio

En la Figura[5.4] se pueden observar los valores medios y la desviacion tipica del modelo ME
del presente trabajo, de AnyBody y los datos empiricos. Los valores medios de la fuerza estimada
por el modelo ME se encuentran en estrecha proximidad a los valores de la fuerza medida, y la
desviacion tipica del modelo ME también es similar a la desviacién tipica de los datos empiricos.
En cambio, la estimaciéon del modelo de AnyBody se aleja més de los datos medidos. Observando
los datos de la “eTibia” se puede concluir que el modelo ME actual, a pesar de la limitacién de
no contar con el modelo muscular de Hill, es capaz de predecir con precision la fuerza normal de
contacto tibiofemoral durante ejercicios como la marcha.
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Tabla 5.8: Correlacion de Spearman entre el Modelo y AnyBody.

Vasto Lateral

Misculo | Semimembranoso Biceps Femoral  Vasto Medial
Media 0,524 0,606 0,563 0,564
Error
Estandar 0,078 0,035 0,036 0,036
Medio
Musculo Recto Femoral Gastrocnemio  Tibial Anterior Soleo
Media, 0,3752 0,876 0,689 0,470
Error
Estandar 0,051 0,007 0,056 0,090
Medio
Misculo Glateo Mayor Sartorio
Media 0,872 0,792
Error
Estandar 0,014 0,012
Medio
Fuerza normal de contacto
2500
Media Modelo
Media eTibia
Media AnyBody
Desviacion tipica Modelo
Desviacion tipica eTibia
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Figura 5.4: Comparacion fuerza normal eTibia.
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5.3.3. Conclusiones comparaciéon datos empiricos

De la comparacion de los datos empiricos del “Grand Challenge” y los resultados obtenidos
por el modelo ME del presente trabajo y el modelo de AnyBody se pueden extraer diversas
conclusiones. La primera de todas es que los modelos ME que modelen los miisculos de forma
no dependiente de la longitud instantanea y la velocidad de contraccion/extension de sus fibras,
no tiene en cuenta el tiempo de activaciéon de los musculos, no son capaces de predecir correcta-
mente las activaciones musculares en ejercicios dinamicos como es la marcha. Como se observan
en las Tablas[5.6]y 5.7} las correlaciones entre las fuerzas estimadas y la seial EMG son muy bajas.

La segunda conclusion de esta comparacion es que tanto el modelo de la presente tesis, como el
modelo de AnyBody, se comportan de forma similar, en la Tabla[5.8]se muestra las correlaciones
entre los modelos y se observan unos resultados elevados, validando que las estimaciones de
ambos modelos es similar. Por ultimo, de la comparaciéon entre la fuerza normal de contacto
tibiofemoral del modelo ME de este trabajo y los datos empiricos, se infiere que el modelo es
capaz de estimar de forma comparable las fuerzas de contacto de la rodilla, como se observa en la
Figura En conclusion, del uso de los datos del “Grand Challenge” se concluye que el modelo
ME es capaz de predecir la fuerza articular de la rodilla y que ofrece estimaciones similares a
otros modelos ME similares, dos de los objetivos més importantes de la presente tesis.

5.4. Materiales y métodos

Una vez se ha realizado la comparacion entre el modelo ME del presente trabajo, el “Gold
Standard” y los datos empirico, con el objetivo de implantar el modelo en el equipo de control
y conseguir la ejecucién del mismo en tiempo real, se ha procedido a traducir el modelo del
lenguaje MATLAB®) a C++. Con el modelo preparado para funcionar en el equipo de control
se ha realizado una primera prueba de funcionamiento simulando un ejercicio similar al esperado
en rehabilitacion. La prueba ha consistido en ejecutar una trayectoria de flexion/extension de
rodilla del sujeto. Al mismo tiempo que se ejecuta el control del robot, el equipo calculara las
fuerzas musculares y articulares del sujeto.

El primero objetivo de la prueba es validar que el equipo de control es capaz de ejecutar el
modelo ME en tiempo real, con un tiempo de célculo inferior a 5 ms (Seccion . El segundo
objetivo de la prueba es recrear las condiciones de uso del robot junto al modelo, para realizar
el analisis de solidez para la validacion y verificacion del modelo ME, segtn |Hicks et al.| (2015).
El analisis de solidez se desarrolla en la Seccién [E.5l

El tercer y ultimo objetivo serda analizar la correlacion entre las sefiales EMG de los cua-
driceps e isquiotibiales con las fuerzas musculares estimadas por el modelo. Se mediré la senal
EMG de los miusculos superficiales de los cuadriceps (Vasto Lateral, Vasto Medial y el Recto
Femoral) y de los isquiotibiales (Semitendinoso y el Biceps Femoral), el protocolo de medicién
y localizaciéon de los punto de medicién de la activacion se realizara siguiendo los protocolos del
proyecto SENIAM | recogidos en |Hermens and Freriks| (1997)).

El equipo de control empleado es un ordenador industrial con un procesador Intel Core i7-
6700 y Ram 16Gb. El sistema operativo del equipo es el Ubuntu 18.04.02 LTS. El programa de
comunicacion entre los modulos creados para el control del robot (lectura de las posiciones de
los marcadores, de la fuerza del sensor de fuerzas, posiciones de los actuadores del robot, etc.)
es ROS2 (DiLuoffo et al| (2018))). Tanto los modulos creados para el control del robot, como


http://www.seniam.org/
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el modelo ME de la presente tesis estan escritos en C++ con la finalidad de reducir el coste
computacional de los mismos.

Para la captura del movimiento del sujeto, se ha empleado el sistema de fotogrametria de la
marca Optitrack, compuesto por un total de diez cimaras infrarrojas “Flex 13”. Para el seguimien-
to de las posiciones de los marcadores, el programa del sistema de fotogrametria, Motive, tiene
un moédulo para la creacion de “Skeleton” con diferentes posibles combinaciones de marcadores.
Los “Skeleton” de Motive son combinaciones de marcadores creados con la finalidad de capturar
el movimiento humano, en el programa se indican las posiciones anatémicas de los marcadores
que se deben poner al sujeto de pruebas, se crea el “Skeleton” personalizado del sujeto y en el
programa aparece un maniqui que captura los movimientos de la persona.

La combinacion elegida es la llamada “Rizzoli lower Body” (Leardini et al.|(2007)). El motivo
de la eleccién de esta combinacién es por ser una combinacion disenada especialmente con la idea
de ser empleada en estudios de biomecénica y segundo por emplear, ademas de otros, todos los
marcadores que emplea el presente modelo. En la Figura[5.5]se observa el maniqui para definir el
“skeleton” de “Rizzoli lower Body” en el programa de Motive junto al uso real en un experimento.

Create

Rizzoli Lower Body (30)

T-Pose

Default

Figura 5.5: Maniqui de “Rizzoli lower Body” en el programa Motive.
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El sensor de fuerzas empleado para medir la reaccion entre el pie y la plataforma movil del
robot ha sido el sensor “FTN-Delta SI-330-30” de la marca SCHUNK®). El sensor se encuentra
anclado directamente a la plataforma mévil del robot, por lo tanto su sistema de referencia es
solidario a la plataforma movil del robot y cambia durante su movimiento. Para facilitar la trans-
formacion del sistema de referencia del sensor al sistema de referencia global, los ejes del sensor
son paralelos con los de la plataforma movil del robot. La propia plataforma tiene tres marcado-
res en una distribucion en “L” con los que se calcula la matriz de rotaciéon de la plataforma movil
y el origen de su sistema de referencia. A partir del sistema de referencia de la plataforma movil
se calcula la posicion del sensor de fuerzas y se transforman las fuerzas y momentos capturados
por el sensor al sistema de referencia global.

En la Figura[5.6]se puede observar la plataforma movil y la plataforma fija del robot, el sensor
de fuerzas “FTN-Delta SI-330-30”, la silla de altura regulable construida para los experimentos
con sujetos y le escalera para subir a la silla.

Silla para el
sujeto

Sensor de

Plataforma s fuerza
movil del

Plataforma
e fija del
: ‘ robot
P

Figura 5.6: Conjunto robot, sensor, silla y escalera.

Para medir la senal electromiogréfica del sujeto se usé el equipo “Ultium EMG” de la marca
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NORAXON@®), el equipo estd compuesto por 8 sensores inalambricos llamados como “Ultium
EMG Sensor System”. Cada sensor tiene una tasa de muestreo de 4000 Hz, una resolucion de 24
bits y un rango de £ 24 000 V. La configuracion empleada en la electromiografia ha sido, tasa
de muestreo 2000 Hz, filtro de paso alto 10 Hz y filtro de paso bajo 500 Hz. En la Figura[5.7] se
observa el conjunto del equipo de electromiografia.

Figura 5.7: Equipo “Ultium EMG” de la marca NORAXON®).

Los musculos medidos han sido el Vasto Medial, el Vasto Lateral, el Recto Femoral, el Se-
mitendinoso y el Biceps Femoral. Se han elegido los musculos superficiales del cuéddriceps y los
isquiotibiales por ser los més relevantes en la flexion /extension de la rodilla. Es necesario recordar
que el robot se disend con la finalidad de realizar ejercicios de rehabilitacion y diagnoéstico de
esta articulacion (Araujo-Gomez et al| (2017), Aginaga et al| (2018), Pulloquinga et al| (2021)
[Escarabajal et al.| (2023)).

El equipo de control del robot es el encargado de iniciar el proceso de captura del movimiento,
de las senales EMG y de las fuerzas y momentos del sensor. El programa de control, a través de
la (Interfaz de Programacion de Aplicaciones, por sus siglas en inglés) del programa Motive,
da la orden de inicio de la grabacion de las posiciones de los marcadores y a través de la conexién
alambrica entre el equipo de Optitrack y el equipo “Ultium EMG” se inicia el registro de las
senales EMG de los musculos. A excepcion de las seniales EMG, el equipo de control recoge y
guarda las posiciones de los marcadores y la senal del sensor de fuerzas con una tasa de 100 Hz.
Esta informacion se guarda junto con los resultados del modelo ME para facilitar la realizaciéon
de otros estudios. En la Figura [5.8|se muestra el esquema de conexién de los equipos empleados.

El experimento fue aprobado por el comité ético de la Universitat Politécnica de Valéncia, reu-
nido el 27 de Septiembre de 2017 para estudios en humanos, c6digo del protocolo P2 27 09 17,
El participante firmé el documento de consentimiento informado para la prueba, Anexo [F] El
sujeto particip6 en la prueba de funcionamiento y las pruebas de validaciéon de la envolvente de
fuerzas (Seccion y de la fuerza del musculo (Seccion [5.7) . El sujeto voluntario es un varén
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Sensor de
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Figura 5.8: Esquema conexién de los equipos.

sano de altura 180 cm y peso 81 kg.

5.5. Analisis de solidez

El altimo test que se debe realizar para la validacion y verificacion de modelos ME, segiin
Hicks et al. (2015)), es el analisis de solidez, validar como de sensible es el modelo creado a los
parametros del mismo y otras opciones del modelado. Los tres puntos que se han decido evaluar,
por ser los que mayor variaciéon pueden introducir al modelo, son: primero el grado de libertad
funcional, segundo la posicién en la cual se han puesto los marcadores al sujeto y tercero los
parametros inerciales del modelo.

5.5.1. Grado de libertad funcional

Como se vio en la Seccion [f:2]y en la Figura[£.2] el promediado de las posiciones de las arti-
culaciones introduce un error menor de 10°. Se han analizado todos los casos y se ha comprobado
que el error maximo de aproximaciéon nunca supera los 10°. En la presente subseccién, se ha
comprobado como afecta el error de posicion de las articulaciones en el calculo de los coeficientes
musculares. Para ello se han calculado los coeficientes musculares para un rango desde 0° hasta
90°de flexiéon de rodilla y de cadera, obteniendo el coeficiente de cada misculo segin la flexion
de ambas articulaciones, obteniendo las superficies de los mismos. En la Figura[5.9] se muestran
las superficies de los coeficientes de cuatro de los miusculos. Los coeficientes musculares estan
conformados por el brazo de palanca del musculo con el eje de revolucion de la articulaciéon y
el area de seccion transversal fisiologica por su siglas en inglés), por lo que sus unidades

son m?.

Se ha llevado a cabo el calculo del error con el siguiente procedimiento: se seleccion6 el miscu-
lo con mayor variacion, en este caso el Biceps Femoral, y el GDL con mayor variabilidad de dicho
musculo, que corresponde a la flexion/extension de la rodilla. Se comparo el coeficiente obtenido
al realizar una flexion de rodilla desde 0° hasta 90°, manteniendo la flexiéon de cadera estatica,
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Figura 5.9: Superficies coeficientes musculares.

con el coeficiente que se obtendria en caso de haberse cometido un error de posicion de la cadera
de £10°. Este proceso se repiti6 con una flexiéon de cadera y una posicién estatica de rodilla,
aplicando el mismo error. En la Figura[5.10] se pueden observar las dos trayectorias previamente
definidas, asi como las trayectorias resultantes del error. Las trayectorias originales se representa
en color rojo, las trayectorias con un error de -10° en la articulacion estatica se muestra en color
amarillo y las trayectorias con un error de +10°n la articulaciéon estatica se representa en color
magenta.

De la comparacion de resultados entre las trayectorias, se ha calculado el error relativo entre
los coeficientes y en la Figura [5.11] se observa en la parte superior el error relativo que aparece
introduciendo un error en la flexion de la cadera de +10°, alcanzando un error absoluto maximo
de 1,1 %, mientras en la parte inferior se muestra el error relativo introducido por la flexion de
la rodilla (también £ 10°), alcanzando un error absoluto méaximo de 5%. Teniendo en cuenta
que la finalidad del trabajo es la creacién de un modelo capaz de calcular en tiempo real y se ha
introducido un error de posiciéon de las articulaciones superior al maximo observado en todas las
pruebas realizadas, se puede considerar que un error en el calculo de los coeficientes musculares
del 5% es asumible por la finalidad del proyecto.

5.5.2. Posicion de los marcadores

La localizacién incorrecta de los puntos anatoémicos de referencia en los cuales poner los
marcadores al sujeto, segtn el trabajo de [Della Croce et al. (2005), viene determinado por tres
factores principales: el primero es que los puntos anatémicos no son puntos, son superficies,
algunas grandes e irregulares. El segundo, es que hay una capa de tejido blando de espesor y
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Figura 5.10: Superficies coeficientes musculares.

composicion variable. Y el tercero, es que la localizacion de los puntos dependen del procedimien-
to de palpacién empleado. Lo cual indica que el uso de los puntos anatémicos como puntos de
referencia del modelo tiene un error intrinseco inevitable, y por lo tanto se debe tener en cuenta
en el estudio de la solidez.

En el propio trabajo de Della Croce se recoge el error promedio en el posicionado de varios
puntos anatémicos de referencia del miembro inferior dentro de examinadores y entre examina-
dores de varios trabajos examinados. En el presente trabajo se ha empleado los datos extraidos
del trabajo de Della Croce et al| (1999)) por ser el que analizan todos los puntos anatomicos
usados para el presente modelo. En la Tabla [5.9] se recoge el error promedio entre examinadores
de los puntos anatémicos empleados en el trabajo actual. En la Seccion se mencionan los
puntos anatomicos empleados y en la Figura [3.2] se muestra la localizacion de los mismos.

Tabla 5.9: Error promedio en la localizacién de los puntos anatémicos.
Marcador LASIS RASIS LPSIS RPSIS MFE LFE
Error promedio (mm) 14,7 24,7 20,5 24,8 14,9 19,2

Marcador FH MM LM CAL MH1 MH5
Error promedio (mm) 11,5 15,3 16,8 16,2 13,9 134

Para analizar la influencia del error en la localizacion de los puntos anatémicos, se ha seguido
un procedimiento especifico. Primero, se tomaron los datos de la prueba de funcionamiento del
modelo junto al robot. Luego, se realizaron calculos de las fuerzas musculares en 200 ocasiones,
a excepcion del primer caso, que se utilizo como referencia. En cada iteracion, se anadio un error
aleatorio siguiendo una distribucién normal con una media de 0 y una desviaciéon tipica igual al
error de la Tabla dividido entre 2+/3. Finalmente, se calcul6 la distribucion de la fuerza para
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cada musculo.

normrnd(0, error; /(2v/3))
P, =P, . + |normrnd(0,error;/(2v/3)) (5.1)
normrnd(0, error; /(2v/3))

donde P;, , es la matriz de las posiciones vectoriales del marcador ¢ y n el ntimero de mues-
tras, error; el error absoluto del marcador segin la Tabla normrnd(u, o) la funcién de
MATLAB®) de error pseudoaleatorio de distribucion normal con media igual a p y desviacion
tipica o. La desviacion tipica del error se ha dividido entre dos para que el 68,2% del error
introducido quede dentro del error medio y se ha dividido entre v/3 debido a que el error de la
Tabla es su valor absoluto, pero el error se introduce en el programa para cada eje.

Después de la ejecucion de las 200 simulaciones, se ha calculado la desviacion tipica para cada
muestra del ejercicio para los musculos flexores/extensores del miembro inferior. Con el objetivo
de normalizar el resultado y facilitar su anéalisis se ha divido la desviacion por la fuerza registrada
en el anéalisis de referencia, el nimero uno, en cada una de las muestras del ejercicio, obteniendo
un valor normalizado del error, el cual se ha nombrado desviacién normalizada.

gi
F;

donde &; es la desviacion tipica para el instante i, o; es la desviacion tipica y F; es la fuerza de
referencia.

g; =

(5.2)
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Tabla 5.10: Resultado error posiciéon de los marcadores

Misculo media (o) desviacion estandar (o) media (F})
Biceps Femoral 0,147 0,276 102,3 N
Gastrocnemio 1,053 14,051 18,7 N
Recto Femoral 0,198 1,561 215,1 N
Sartorio 0,208 0,605 34,5 N
Semimembranoso 0,014 0,673 0,4 N
Semitendinoso 0,010 0,175 0,4 N
Vasto Intermedio 0,144 1,956 20,8 N
Vasto Medial 0,145 1,976 38,9 N
Vasto Lateral 0,144 1,959 106,9 N
Iliaco Lateral 0,219 0,728 81N
Iliaco Medial 0,219 0,728 13,2 N
Glateo Mayor 0,121 0,925 1,1 N
Séleo 0,046 1,263 0,4 N
Tibial Anterior 1,404 2,717 94,0 N

Los resultados de la influencia del error en la posiciéon de los marcadores se muestran en
la Tabla Para cada musculo flexor/extensor del miembro inferior se indica la media de la
desviacion normalizada, la desviacion tipica de la desviacién normalizada y por dltimo el valor
medio de la fuerza muscular en el ejercicio de referencia. A excepcion del musculo Gastrocnemio
y el Tibial Anterior se observa un valor medio de la desviacién normalizada por debajo o proxi-
mo a 20 %. Segtn el anélisis realizado, un error de la desviacion tipica normalizada del 20 % se
entiende como que en el 68,2 % de las veces, el valor real de la fuerza se encuentra en un rango
del £20% de la fuerza resultante.

Los musculos Gastrocnemio y el Tibial Anterior son especialmente sensibles al error de la
posicion de los marcadores y por lo tanto, en la aplicacién concreta del robot de rehabilitacion
son poco fiables. Existen varios motivos que explican la alta sensibilidad de estos dos musculos,
el primero es que el marcador del Calcaneo (el cual se ha llamado se define el eje Y del
pie y por lo tanto afecta a la definicion de los dos ejes de revolucion del tobillo. Otro motivo de
la alta sensibilidad es que el punto de insercién del tendon de Aquiles se encuentra muy proximo
a la localizacion del marcador, su error en la localizacion afecta directamente al célculo del pun-
to de insercion. Posiblemente el Soéleo también es muy sensible al error en los marcadores pese
haber mostrado un error bajo en esta prueba, este muasculo comparte caracteristicas similares al
Gastrocnemio, pero durante el ejercicio de sentadillas su activacion fue muy baja y por lo tanto
no muestra una elevada sensibilidad. En las Figuras [5.12] y [F.13] se muestra el valor de referencia
de las fuerzas musculares del Gastrocnemio, el Iliaco Medial, el Tibial Anterior y el Vasto Lateral.

Varios trabajos tratan la problematica de la localizacién correcta de los marcadores anatémi-
cos y el error que inducen (Cappozzo et al.| (1996)), Della Croce et al.| (1999)), Della Croce et al.
(2005)). En la literatura se han propuesto varias mejoras para reducir el error del uso de marca-
dores anatomicos, la primera es emplear puntos faciles de localizar (Della Croce et al.| (2003))).
Otra solucion propuesta es el uso de mas marcadores (Della Croce et al.| (2005)), aumentando
el nimero de marcadores y usando mas de los estrictamente necesarios, el error inducido por la
mala localizaciéon de los puntos anatémicos es compensado. Por tultimo, otra solucién propuesta
es el uso de ejercicios de calibracion articular para definir las articulaciones (Besier et al.[ (2003])).



5.5. ANALISIS DE SOLIDEZ 103

Gast

200

—

o

e
T

100

Fuerza (N)

Lo lda M IR

0 10 20 30 40 50 60 70
Tiempo (s)

(a) Gastrocnemio.

IliaMed

Fuerza (N)

10

o

Tiempo (s)

(b) Iliaco Medial.

Figura 5.12: Fuerzas musculares con su desviacion tipica 1.

En el trabajo actual se han tomado varias de estas recomendaciones, los marcadores selec-
cionados fueron los que tienen una mayor facilidad de localizacién, con el objetivo de reducir la
incertidumbre. Al usar el “Skeleton” predefinido de Optitrack llamado “Rizzoli lower Body”, se
emplean méas marcadores de los estrictamente necesarios y los algoritmos de Motive se encargan
de calcular la posicion de los segmentos y los marcadores minimizando el error. Por dltimo, tanto
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Figura 5.13: Fuerzas musculares con su desviaciéon tipica 2.

la cadera como la rodilla se calibran a partir de ejercicios, aplicando la solucién de
(2003). Por lo tanto, se puede concluir que el error inducido por los marcadores en el modelo se
puede esperar menor al obtenido en el presente analisis.

5.5.3. Parametros inerciales

Los parametros inerciales del modelo se han obtenido del trabajo de Dumas et al,| (2007)
(Subseccién [3.4.1)), el cual obtiene los datos de los trabajos de McConville et al.| (1980) y [Young]
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et al.| (1983)). En el trabajo de Dumas no se muestran las distribuciones de los parametros, pero
si en los trabajos originales, de los cuales se han extraido y se recogen en la Tabla

Tabla 5.11: Distribucion del error de la masa y la posicion del Centro de Masas
Hombre Mujer
Masa CdM Masa CdM
Fémur 171% 99 mm | 21,5% 10,1 mm
Tibia 16,3% 9,7mm | 208% 6,7 mm
Pie 159% 4,1 mm | 148% 3,7 mm

Segmento

Al igual que en la subseccién anterior, se han realizado 200 simulaciones del mismo ejercicio,
tomando la primera como referencia y sin introducir el error de los parametros inerciales. Las
siguientes simulaciones se ha introducido el error de la posicién del centro de masas de los tres
segmentos corporales empleando la Ecuacion pero empleando los datos de la Tabla y el
error del valor de las masas de cada segmento corporal se ha introducido también empleando la
funcion de MATLAB®) normrnd(u, o). El error de la masa de cada segmento se ha introducido
segun la Ecuacién 5.3

masa; = masa;(1 + normrnd(0, error;/2)) (5.3)

donde masa; es la masa del segmento ¢ y el error; es el porcentaje de error de la masa segin la

Tabla B.111

Se ha estudiado la influencia del error introducido por los parametros inerciales de forma
similar a la subseccion anterior, se ha calculado la desviacion tipica normalizada entre la fuerza
generalizada de cada grado de libertad del modelo y se ha promediado el valor. El resultado es un
valor practicamente despreciable, del orden del 0,001 % en el calculo de las fuerzas generalizadas
debidas a la accion de la gravedad. Por lo que se concluye que el error introducido por los
parametros inerciales del miembro inferior son despreciables.

5.5.4. Conclusiones del analisis de solidez

Del analisis de solidez del modelo se ha comprobado que el error que tiene mayor influencia
en los resultados del modelo ME es el causado por un mal posicionamiento de los marcadores en
los puntos anatéomicos del sujeto. La media de la desviacion tipica normalizada de los musculos
flexores/extensores (a excepcion del Gastrocnemio y el Tibial Anterior) es inferior al 15 %. Segtan
el trabajo de |Leardini et al| (2005), el error de la posicién de los marcadores esta relacionado
con el artefacto que generan los tejidos blandos, y en el propio articulo reconocen la dificultad
de eliminarlo. En el trabajo de Chiari et al.| (2005]) se indica que la solucién seria el uso de pines
subcutaneos, solucion descartada para este trabajo por ser invasiva hacia los pacientes. Otra
solucién posible es el uso de equipos de rayos X para mejorar la localizacion de los puntos ana-
témicos, solucion inasumible para el proyecto, cuyo objetivo es crear una herramienta asequible
y rapida para ser usada en clinicas de rehabilitacion y/o diagnostico.

Respecto al grado de libertad funcional, se ha observado que el error maximo en el coeficiente
muscular era inferior al 5 %. La influencia del error en las fuerzas musculares dependera de las
acciones externas. Por tltimo, el error en la estimacién de los parametros inerciales es desprecia-
ble como se observa en la Subseccion [5.5.31
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Del estudio del analisis de solidez se concluye que para mejorar significativamente la fiabilidad
del modelo seria necesario emplear técnicas de captura del movimiento con menor error, pero
a dia de hoy estas técnicas son mas costosas y/o invasivas para los sujetos, por lo que se han
descartado.

5.6. Envolvente de fuerzas

Tras analizar la solidez del modelo, el tltimo punto de las recomendaciones de buenas prac-
ticas para verificar y validar los modelos ME, segtn el trabajo de [Hicks et al.| (2015), se centra
en la generacién de predicciones e hipotesis en el mundo real. En este caso, el aspecto mas rele-
vante del modelo ME que se ha desarrollado es su capacidad para calcular en tiempo real, con
resultados equiparables a modelos similares desarrollados en programas de mayor complejidad.
Sin embargo, no es posible generar predicciones o hipotesis utilizando este modelo. En cambio,
si es posible crear nuevas herramientas que mejoren la rehabilitaciéon del miembro inferior. En
este capitulo, se desarrolla el calculo de la envolvente de fuerzas, una superficie que predice la
Méxima Contraccion Voluntaria (MCV) del sujeto en una posiciéon especifica. Utilizando esta
superficie, se puede estimar la fuerza necesaria en la direccion deseada para lograr una activaciéon
especifica del miembro inferior. Esta informacién resulta muy ttil en el proceso de rehabilitacion
después de una lesion o cirugia.

Después de una intervenciéon quirtrgica, como podria ser la reconstruccion del ligamento cru-
zado anterior, la recuperaciéon de la masa muscular perdida durante el reposo es indispensable.
Debido a la inmovilizacién de la articulacion, los musculos se debilitan y pueden llegar a atro-
fiarse. Por este motivo es imprescindible empezar la recuperacion de la masa perdida tan pronto
como sea posible, con el objetivo de recuperar la movilidad, la masa muscular, el nivel de acti-
vacién muscular, la coordinacién motora y en definitiva la calidad de vida del paciente, ademas
de para prevenir futuras lesiones.

Como se demuestra en la revision de [Fry| (2004)), segtan el nivel de activacion muscular y el
ntmero de repeticiones se logran diferentes adaptaciones musculares. Por ejemplo una alta acti-
vacion muscular, entre el 80 % y el 90 % y bajas repeticiones, entre 1 y 6 repeticiones, generan
un importante aumento de la méaxima fuerza y de la masa muscular, conocido como hipertrofia.
Empleando este revision y su trabajo propio, |[Andersen et al.| (2006 concluye que la activacion
muscular 6ptima para rehabilitacion es entre el 40 % y el 60 %, con un alto nivel de repeticiones,
buscando ejercicios de alta resistencia.

Por lo tanto, tener una herramienta capaz de estimar la MCV, permite optimizar los ejer-
cicios de rehabilitacion, con el objetivo de maximizar sus resultados, minimizando el tiempo de
realizacion de los ejercicios, con las molestias que pueden causar y reduciendo el tiempo que tarde
el paciente en recuperar un nivel de vida proximo al previo a la lesion sufrida. Con este objetivo,
se ha decidido emplear el modelo ME desarrollado en la presente tesis para estimar la MCV del
miembro lesionado y adaptar los ejercicios de rehabilitaciéon al paciente.

Para estimar la MCV que puede realizar un paciente, se ha proyectado la maxima activaciéon
tedrica que puede realizar cada musculo al punto de medicion de la fuerza, la cual en este caso
concreto se obtendrd por un proceso de calibraciéon. El punto de medicién serd el sensor de
fuerzas. En este punto, se genera una nube de vectores unitarios en las direcciones que se deseen
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medir, se multiplican la fuerzas proyectadas de cada musculo y se suman si su aportacion es
positiva, segun la Ecuacion

F = ﬁfznwuoji.anai (5.4)

j=1

donde Fl es el vector de fuerza i resultante de la suma de las fuerzas proyectadas de todos los

misculos cuyo producto sea positivo, Fj es el vector de fuerza del misculo j proyectado al punto
de medicion y U, es el vector unitario de la direccion i.

Creando una nube de vectores unitarios en todas las direcciones del espacio y multiplicando
cada vector unitario por las fuerzas musculares segtiin la ecuaciéon se crea una nube que se
ha nombrado como “Envolvente de fuerzas”, el cual simboliza la MCV que supuestamente podria
ejercer el sujeto en cada una de las direcciones. En la Figura[5.6]se muestra un ejemplo del calculo
de la envolvente.

5.6.1. Calculo de la envolvente de fuerzas

Como se ha comentado, el primer paso para el calculo de la envolvente de fuerzas es la
transformacion de la fuerza de un musculo concreto a la fuerza y momento equivalente en el
punto escogido. El procedimiento para la transformacion de la fuerza del musculo al punto
tiene dos partes, primero la transformacion de la fuerza muscular a las fuerzas generalizadas del
modelo, y segundo, la transformacion de las fuerzas generalizadas al punto, obteniendo las fuerzas
y momentos resultantes de la fuerza muscular. La transformaciéon de la fuerza del musculo a las
fuerzas generalizadas se realiza empleando los coeficientes musculares calculados en la Subseccién
.0, 2)

7 = Bo; (5.5)

donde B; son los coeficientes del misculo j y o; es su tension.

Para la transformacion de las fuerzas generalizadas al sensor se emplea el jacobiano del
punto. El jacobiano transpuesto del origen del sensor de fuerzas permite calcular las fuerzas
generalizadas, a partir de la fuerza aplicada en el sensor. Si se invierte el jacobiano transpuesto,
se consigue la relacién contraria, como se muestra en la Ecuacion El célculo del jacobiano se
realiza segin la metodologia de la Subseccion [3.5.1

—_— —_—
T Fsens Fsens -T
T =T | S| 2 | T = e T (5.6)

- e
donde Fieps es el vector de fuerza y Mg, es el momento en el sensor de fuerza , 7 es el vector
de fuerza generalizada y JZ, . es el jacobiano transpuesto que los relacionado.

Sustituyendo la fuerza generalizada (?) de la Ecuacion segin la Ecuaciéon se obtie-
ne la relaciéon directamente entre la tension muscular del musculo j con la fuerza y momento
equivalente en el punto:

F. —

sens -T
! I Bjo, (5.7)
sens
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Figura 5.14: Ejemplo de envolvente de fuerzas.
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donde B; son los coeficientes musculares j y o es su tension.

Empleando la Ecuaciéon se transforman las fuerzas de todos los musculos al punto y por
altimo se proyectan las fuerzas obtenidas al vector director de la esfera seleccionado, segin la
Ecuacion (.2

—_— Nmus
e | Y (man(0, (T8, By @) (5.9
env; ]

donde Fepy, ¥ Meny, representan la maxima fuerza y momento estimado que puede realizar el
sujeto en la direccién u;.

Al final del proceso se obtiene que para cada vector unitario un sumatorio de fuerzas que
representa la MCV estimada por el método. En el caso concreto de este trabajo, se ha decidido
simplificar la envolvente solo trabajando con las fuerzas en el plano del robot X,,Z,, debido a
que son los dos GDL translacionales que tiene el robot. Para poder trabajar en el plano X,,Z,,,
primero se proyectan las fuerzas musculares al punto, posteriormente, se pasan al sistema de
referencia del robot y por ultimo se calcula el vector de fuerzas resultante de la envolvente. En
la Figura [5.15] se representa el procedimiento.

Fuerzas musculares proyectadas:

Fonw,
J| — T
— | = JsensBjoj

Menv,—

Matriz de vectores unitarios en

Fuerzas en el sistema de el sistema de referencia del
referencia del robot ~ Robh
robot (U, U(:,i) = Roby; )

RobF _ OR—l F—’
env; — Rob “env;

For i = 1:length(U)
— T
Fony (2,0) = Z;lmus max (0, RObFenvj ue, l)) Uuc,i)

end

Figura 5.15: Procedimiento de calculo de la envolvente para el robot.
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5.6.2. Calibracion de la envolvente de fuerzas

Para el calculo de la envolvente falta un dato imprescindible, la maxima tension muscular (o),
si no se conoce ¢ no se puede estimar la maxima fuerza de cada musculo ni su fuerza resultante.
Varios trabajos han intentado estimar la maxima tensién que puede realizar los musculos, pero
han obtenido resultados dispares con una variacion de la tensiéon maxima muscular que va desde
35 a 137 N/em? (Buchanan| (1995)), Buchanan et al.| (2004)), en el trabajo de Buchanan! (1995) se
demuestra que la maxima tensién muscular de un mismo sujeto cambia segin el misculo, por lo
tanto no se puede tomar la misma tension para todos los musculos. Ademas, existen diferencias
importantes en el PCSA entre sujetos y entre géneros (Miller et al. (1993)), y el presente modelo
escala el PCSA a cada sujeto empleando los datos del escalado 6seo, lo que hace necesario un
proceso de calibracion para cada sujeto.

El proceso de calibracion de cada sujeto consistira en pedir al paciente que realice su MCV
en cuatro direcciones: en direcciéon positiva y negativa del eje X,,, del sistema de referencia de la
base del robot y en direcciéon positiva y negativa del eje Z,, del sistema de referencia, midiendo
las fuerzas resultantes. Este proceso se realiza para las cuatro posiciones extremas del robot al-
canzables por el sujeto y el robot, y a partir de los datos aportados se ajustaré la tensiéon maxima
de los musculos para maximizar la correlaciéon entre los valores medidos del sujeto y los valores
estimados por el modelo.

Como el modelo tiene un total de 73 musculos y un proceso de estimacion de todos los valores
no es posible por ser necesario un tiempo de optimizacién demasiado elevado. En las pruebas
realizadas, el tiempo de optimizaciéon de los 73 miisculos superé la hora, en cambio agrupando
los musculo en nueve grupos el tiempo se redujo a menos de 5 minutos. Los musculos se han
agrupado segun la articulaciéon que afectan y su efecto en el movimiento de la articulaciéon, por
ejemplo en el caso del cuddriceps se han agrupado todos los Vastos en un grupo, por ser los
responsables de la extension de la rodilla pero el Recto Femoral en otro grupo por también ser
responsable de la flexién de la cadera. En cambio los isquiotibiales, que practicamente todos
sus fibras son biarticulares (solo la porciéon corta del Biceps Femoral es monoarticular), se han
agrupado en un solo grupo. Los miisculos responsables de los movimientos de torsiéon, abduccién
y aduccién de la cadera y los responsables de la inversion y eversion del tobillo se han agrupado
juntos, por no ser relevantes en este caso concreto. En la siguiente lista se indican los nueve
grupos.

1. Isquiotibiales (Biceps Femoral, Semimembranoso y Semitendinoso).
2. Vastos.

3. Recto Femoral.

4. Gastrocnemio y Plantar.

5. Tibial.

6. Iliopsoas (Psoas e Iliaco).

7. Glateo.

8. Soleos, Peroneo y Flexor.

9. Otros.
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Empleando el optimizador que minimice el error entre el valor estimado por la envolvente
de fuerzas y la MCV medida, iniciando el proceso de optimizacién con una tension inicial de 35
N/em? para todos los miisculos, se obtendran las tensiones musculares que permitan predecir
mejor la envolvente del sujeto para los datos de entrada. El optimizador empleado es el fmincon

de MATLABG®).

La aplicacion préctica de la envolvente de fuerzas a sujetos lesionados, en la mayoria de los
casos, no es viable, debido a que los pacientes no pueden realizar su MCV por la inflamacion, el
dolor y una pérdida de la activacion muscular, tal y como demuestra el trabajo de [Mizner et al.
(2005), en el cual se midi6 la MCV de veinte sujetos antes de la reconstruccion de rodilla y, de
media, veintisiete dias después de la operacion, observando una pérdida del 62 % de la fuerza, pero
solo una reduccion del 10 % de la maxima area transversal de los miusculos, lo que muestra que
hay una perdida importante del nivel de activacién posible. Teniendo en cuenta las limitaciones
mencionadas, se propone medir la MCV de la pierna no intervenida, reducir los valores medidos
y aplicarlos en el célculo de la envolvente de la extremidad intervenida. En futuros trabajos se
determinara el porcentaje de reducciéon de las mediciones y se validara la aplicacion practica a
pacientes reales.

5.6.3. Estimaciéon de la activacion

Una vez se ha estimado las méximas tensiones musculares del sujeto, ya es posible calcular la
envolvente para la posicion del paciente deseada y pedir al sujeto que realice la fuerza necesaria
segun el nivel de activacion necesario para la rehabilitacion. La fuerza a realizar dependera de la
posicion del sujeto, el nivel de activacion y la direccion de aplicacion de la fuerza:

— n

F”le mus _

M—h> =a Y (max(0, (JoohyBjo;))treh)reh (5.9)
reh j

donde a es la activaciéon deseada para la rehabilitacion, el cual va desde 0 hasta 1, representando

H .
1 la MCV, F,.p representa el vector de fuerza y M,.p el vector de momentos a realizar para
alcanzar la activacion deseada.

Para la aplicaciéon de la envolvente al robot de rehabilitacion que se ha empleado en este
trabajo, la metodologia a seguir sera la siguiente, una vez se ha realizado la calibracion articular
y Osea de los dos miembros del paciente, se medira la MCV del miembro no lesionado, se aplicara
la reduccién pertinente y por ultimo se calibraré la envolvente para el miembro lesionado. La
reduccion de la MCV podria ser del 62 % medido por Mizner et al.| (2005)), pero hay que tener en
cuenta, que como su propio trabajo demuestra solo se observo una pérdida del 10 % del PCSA.
Lo que indica que gran parte de la reduccién de la fuerza no es debido a motivos puramente
fisicos, si no neurologicos, y por lo tanto, se debera comprobar experimentalmente la reducciéon
mas Optima para la rehabilitacion.

Una vez se haya aplicado la reduccién del MCV de la pierna sana respecto a la lesionada, se
discretizara el espacio de trabajo del robot, segiin la posiciéon y orientacion de la pelvis decidida
para la rehabilitacion. En cada posiciéon del robot se calculara la envolvente del paciente. El
responsable de la rehabilitacion elegira la trayectoria y el nivel de activacion para el ejercicio, a
partir de esta informacién se calculara el vector de fuerzas que debera realizar el paciente para
satisfacer las condiciones establecidas.
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5.6.4. Validacion de la envolvente de fuerzas

La validacion de la envolvente de fuerzas ha consistido en aplicar el procedimiento descrito
en esta seccién para un sujeto concreto: calculo de la envolvente, calibracion del mismo y una
prueba de estimacion de la activacion. Una vez calculado y calibrado la envolvente del sujeto, se
ha realizado un ejercicio de flexion/extension en el cual el sujeto ha debido de realizar una fuerza
de resistencia que le ejercia el robot, al mismo tiempo se ha registrado la activacién muscular
empleando la técnica de la EMG, con la finalidad de comparar la activaciéon muscular estimada
por el EMG y la activacion estimada por la envolvente.

Durante la calibraciéon de la envolvente de fuerzas, cuando el sujeto debia realizar la MCV
ademas de grabar las fuerzas y momentos realizados, también se ha registrado las sefiales EMG
de los musculos agonistas, tomandolos como los valores de la maxima activacion.

El equipo empleado en esta prueba ha sido el mismo que el empleado en la prueba de fun-
cionamiento del modelo (Seccion , con la particularidad que se ha empleado un control de
admitancia en el robot (Hogan! (1985)). El control de admitancia de un robot consiste en obtener
un incremento de desplazamiento que se aplicaré a la referencia. Este incremento de la referencia
se obtiene resolviendo un sistema masa-muelle-amortiguador (en la Figura se muestra un
esquema del sistema). La entrada de dicho sistema equivalente es la diferencia entre la fuerza
externa esperada y la recibida. El incremento de la referencia se calcula resolviendo la ecuacion
diferencia que modela tal sistema:

Fupror = KAz + DAG + MAZ (5.10)

donde F,,.. es la diferencia entre la fuerza externa recibida y la fuerza esperada, Ax es el in-
cremento de la referencia creado por el sistema dindmico masa-muelle-amortiguador, Az es la
velocidad del incremento y AZ es la aceleracion del incremento del sistema, K es la rigidez del
muelle del sistema, D es la amortiguacion del sistema y, finalmente, M es la masa.

Sensor de
Amortiguador fuerzas
[ Fuerza
Externa
Masa
Robot -\ —
Muelle

Figura 5.16: Esquema del sistema masa-muelle-amortiguador del control de admitancia.

En la Seccion se muestran los resultados de la prueba de validacién de la envolvente de
fuerzas y se compara la estimacion realizada por la EMG y por la envolvente de fuerzas.
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5.7. Calculo de la fuerza externa

Como se ha comentado en la Secciéon anterior , la recuperacion de la fuerza muscular
después de una cirugia es imprescindible para evitar que se atrofie la articulaciéon afectada. Con la
herramienta de la envolvente el modelo ME es posible estimar la activacién muscular del ejercicio,
pero se determina de forma genérica, no especifica para un musculo concreto. Si se desease que un
miusculo concreto realice una fuerza especifica no seria posible emplear la envolvente de fuerzas.
Con esta finalidad, en esta seccion se va a desarrollar el procedimiento para conocer el vector
de fuerzas y momentos necesario para alcanzar un nivel de fuerza deseado en un misculo concreto.

En la Subseccion se explica la metodologia por la cual a partir de las acciones externas
(accion de la gravedad a los tres segmentos moviles del modelo y la fuerza externa en el pie) se
calculan las fuerzas musculares que compensen dichas acciones. En esta seccién se va a realizar
el camino contrario, a partir de una fuerza muscular de referencia se calcularé las fuerzas exter-
nas que produzcan esta fuerza. Segtin la Ecuacion [3.64] la tension muscular se calcula como el
sumatorio de las As por el coeficiente del musculo para cada articulacion:

_ 2 N8B
2

A partir de la fuerza muscular deseada, es posible calcular la tension muscular resultante
aplicando el PCSA] del modelo.

(5.11)

g;

A Y, N Bii
2
donde A; es 1a[PCSA] del musculo y F; la fuerza deseada en el masculo.

Como se puede observar en la Ecuacion la fuerza del miusculo se determina mediante
los coeficientes musculares, los cuales, como se mencioné en la Subseccion [3.5.2] dependen exclu-
sivamente de la posiciéon y direcciéon de los ejes de revolucién de las articulaciones y la posicién
del modelo. Por lo tanto, estos valores son conocidos, a diferencia de los valores de los As, que
son las incognitas en la ecuaciéon. El modelo consta de un total de seis As, correspondientes a
cada grado de libertad. Dado que se tienen més incognitas que ecuaciones, aparentemente no es
posible calcular la fuerza externa requerida para aplicar en el pie y obtener la fuerza muscular
deseada.

Una posible soluciéon para resolver los valores de los As y poder calcular la fuerza externa
podria ser elegir la fuerza deseada en seis musculos, pero otra soluciéon posible y mas simple,
es elegir la fuerza de un musculo que solo afecte a una articulaciéon de un solo GDL, como es
el caso de los Vastos. De esta forma se despeja el valor de la A vinculada y el resto de valores
se ponen a cero. Con el vector de As obtenido se calculan el resto de tensiones musculares, se
calcula la matriz de coeficientes musculares con los musculos con tensiones mayores o iguales a
cero y se calcula la fuerza generalizada empleando la Ecuacion [3.63] Por ltimo, se calcula la
fuerza y momento externo necesario para obtener la fuerza muscular deseada (Ecuacion [5.6). En
la Figura [5.17] se muestra el procedimiento.

5.7.1. Validacion del calculo de la fuerza externa

El procedimiento para la validaciéon de la fuerza externa que se debe realizar para conseguir
la fuerza muscular deseada ha consistido en una prueba de seguimiento empleando nuevamente
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Figura 5.17: Procedimiento del calculo de la fuerza externa.

el equipo descrito en la Seccion [5.4] y el control de admitancia explicado en la Subseccion [5.6.4]
Para la validacion del método se ha introducido una trayectoria de flexion/extension de rodilla
y empleando el control de admitancia, el sujeto debe realizar la fuerza de referencia para evitar
errores de posicion entre la posicion de la trayectoria y la posicion real creada por la diferencias
de fuerzas y el control de admitancia.

Para facilitar el seguimiento de la fuerza, el paciente podra ver una pantalla en la cual se
muestra el vector de fuerza deseado por el sistema, el vector de fuerza real introducida por el
sujeto, la posicion de referencia y la posicion real de la plataforma moévil del robot. En la Figura
se muestra el equipo empleado en la prueba.

El ejercicio de validacion ha consistido en realizar un total de tres series de flexion /extension,
las dos primeras series con una fuerza muscular de referencia de 200 N y la tercera de 400 N en
el Vasto Lateral. Cada serie se ha subdividido en dos partes, una primera de ida y la segunda
de vuelta. Para facilitar el seguimiento, cada ejercicio ha iniciado con el robot parado y una
fuerza de referencia igual a 0 N. A los pocos segundos, se ha incrementado linealmente la fuerza
muscular hasta el valor objetivo. Alcanzada la fuerza deseada, se inicia el movimiento del robot
con una aceleraciéon constante hasta alcanzar la velocidad deseada y antes de llegar al punto final
de la trayectoria, se inicia una desaceleracién que hace coincidir el instante de velocidad cero con
la posicion final. En la Figura [5.19) se observa la curva de la fuerza externa que debe aplicar el
sujeto al robot, las fuerzas se expresan en el sistema de referencia de la base del robot.

La validacion de la metodologia se ha partido en tres partes, primero, la evaluacién del se-
guimiento de la fuerza. Si no se logra que el sujeto consiga seguir correctamente la fuerza de
referencia, ser capaces de calcular la fuerza necesaria para rehabilitar un musculo seréa inservible.
Segundo, si efectivamente la fuerza muscular resultante de la prueba es correcta, si la metodologia
empleada para calcular la fuerza externa no es correcta, durante el experimento, el modelo no
obtendréa el valor objetivo, demostrando una incoherencia en el célculo. Y por tercero y ultimo,
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Figura 5.18: Prueba seguimiento de la fuerza.
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Figura 5.19: Fuerza para la activacién muscular del Vasto Lateral.

si efectivamente el musculo ha alcanzado la fuerza deseada. Como no es posible conocer la fuerza
real del musculo, se ha empleado la EMG para estimar la fuerza real. La ultima evaluacién ha
consistido en comparar la activacion muscular segin la EMG y segtn el modelo ME. Si el mo-
delo es capaz de estimar correctamente la fuerza del Vasto Lateral, la activacion obtenida sera
coherente con la activacion calculada segin la EMG.
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En la Seccion[6.3)se muestran los resultados de la prueba de seguimiento de la fuerza muscular:
nivel de seguimiento de la fuerza por parte del sujeto y la comparacion del nivel de activaciéon
segin el modelo ME y la EMG.

5.8. Conclusiones

Siguiendo las recomendaciones de buenas practicas para la verificacién y validacion de mo-
delos ME de Hicks et al| (2015), se han realizado una serie de estudios. Se determiné el nivel
de precision del presente modelo ME en comparacién con otros modelos similares considerados
como “Gold Standard”. Se utilizaron medidas empiricas de la realidad para la comparaciéon de
resultados. Se identificaron los materiales y métodos empleados para la prueba de funcionamien-
to del modelo. Se llevo a cabo un anélisis de solidez que incluy6 la evaluacion de los puntos
débiles del modelo. Se cuantificd el margen de error en los resultados. Y finalmente, se explicaron
dos aportaciones relevantes desarrolladas a partir del modelo ME, disenadas para optimizar las
terapias de rehabilitaciéon del miembro inferior.

En la Seccién [5.2 se compard el modelo actual con un modelo ME generado en el software
AnyBody que emplea, parcialmente, los datos de [Klein Horsman et al.| (2007) para la creacion
del mismo. En esta seccion se determindé que la posicion y las fuerzas generalizadas de las ar-
ticulaciones de ambos modelos tienen una elevada correlacion, el gran punto de discrepancia es
el tobillo, debido a que el modelo de AnyBody emplea otros datos para el modelado de esta
articulacion, motivo que genera estas discrepancias.

En relacion a la estimacion de las fuerzas musculares, ambos modelos muestran una fuerte
correlacion en los musculos mas importantes para realizar el ejercicio de sentadilla. En cuanto
a los misculos menos relevantes para este ejercicio, como los Iliacos, el Semimembranoso y el
Semitendinoso, se observa una correlacion satisfactoria. Sin embargo, se encuentran discrepancias
significativas en los miuisculos Recto Femoral y Biceps Femoral entre ambos modelos.

Las discrepancias mostradas entre los modelos se pueden explicar por la diferencia de como
se define la cadera y la rodilla, mientras que en el modelo de AnyBody el punto de giro de la
cadera es fijo y la rodilla se modela como una junta de revolucién pura. Los pardmetros de estas
articulaciones, AnyBody solo las adapta al sujeto escalado el modelo para hacer coincidir las
dimensiones de la persona al modelo, pero no realiza mayores cambios. En cambio, el presente
modelo realiza dos ejercicios de calibracion articular para calcular el punto de giro de la cadera
y el mecanismo de cuatro barras que simula la cinemaética de la rodilla. Estas diferencias no
han presentado cambios significativos en los misculos méas relevantes del ejercicio, los Vastos y
el Gastrocnemio, pero si pueden tener mayor influencia en musculos con menor protagonismo
como el Recto Femoral y el Biceps Femoral. Por lo tanto, es necesario realizar mas analisis para
verificar el nivel de precisién del modelo.

Se ha continuado el proceso de verificacion y analisis del modelo con la comparacion del
modelo con datos empiricos, proceso que se ha realizado en la Seccion Los datos empleados
han sido los del "Grand Challenge Competition to Predict In Vivo Knee Loads” (Fregly et al.
(2012))). En el “Grand Challenge” se introdujo un sensor de fuerzas que mide la fuerza de contacto
tibiofemoral a personas de avanzada edad que necesitabas una cirugia de reconstruccion de la
rodilla. Posteriormente a la recuperaciéon y rehabilitacion de los pacientes intervenidos quirtrgi-
camente, se realizaron una serie de estudios de marcha para obtener las fuerzas de contacto en
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la articulacion. Con los datos de la marcha se volvié a comparar los resultados del modelo de
AnyBody con el modelo del presente trabajo.

Primero se comparé las sefiales EMG del experimento con el modelo del presente trabajo y el
modelo del AnyBody. Las correlaciones EMG entre las fuerzas estimadas por ambos modelos y
las senales EMG fueron bastante pobres. En cambio, la correlacion de fuerzas entre los modelos
fueron elevadas. La explicacion de la baja correlacion es debida a estar analizando un ejercicio
con incrementos abruptos de la fuerza de contacto suelo-pié, como es la marcha, con modelos que
no tienen en cuenta las propiedades dinamicas de los musculos. En cuanto a la comparacion de los
datos empiricos del contacto tibiofemoral se obtuvo una correlacion importante entre el modelo
v los datos reales. Por lo que se ha concluido que el presente modelo ME es capaz de estimar
las fuerzas de contacto de la rodilla, cumpliendo uno de los objetivos de la tesis, conseguir un
modelo ME capaz de estimar las fuerzas articulares para garantizar la seguridad de los pacientes
en rehabilitacién.

Concluida la comparacion del modelo con datos empiricos se procedi6é a la realizacion del
analisis de solidez, realizado en la Seccion [5.5] En el analisis se cuantifico la influencia del error
introducido por el uso del grado de libertad funcional, el error en el posicionado de los marcadores
y el error de los datos inerciales. El grado de libertad funcional se comprobé que genera un error
en el calculo de las posiciones articulares siempre por debajo de los 10°en los casos estudiados.
Se analiz6 como afecta un error de 10°en el célculo de las posiciones articulares en el calculo de
los coeficientes musculares. En el misculo mas desfavorable (Biceps Femoral), el error entre el
coeficiente real y el erréneo fue inferior al 5% en la estimacion del coeficiente.

El mal posicionamiento de los marcadores en los puntos anatémicos del sujeto se demostré ser
el punto mas débil del modelo. Descartando dos miusculos especialmente sensibles a este error,
el Gastrocnemio y el Tibial Anterior, la influencia del mal posicionamiento de los marcadores
genera una desviacion tipica normalizada en las fuerzas musculares por debajo del 15%. Las
alternativas al uso de los marcadores pasivos por sistemas de mayor precisiéon son inviables por
el objetivo del proyecto de crear un robot de rehabilitacién para uso en clinica, por ser métodos
mucho méas costosos, como es el uso de radiografias para la correcta localizacion de los puntos
anatémicos, o invasivas, como el uso de pines subcuténeos.

Por ultimo, se analiz6 la influencia del error introducido por los parametros inerciales. El
centro de masas y el porcentaje de la masa de cada segmento se tom6 del trabajo de [Dumas
et al.| (2007) debido a que se considerd inviable estimar los pardmetros reales del sujeto por el
coste de tiempo y la dificultad técnica que implica. El analisis demostré que la influencia del
error en la estimacion de los parametros es despreciable, con diferencias por debajo del 0,001 %
en las fuerzas generalizadas causadas por la accién de la gravedad.

Para finalizar el proceso de verificacion y validacion propuesto por Hicks et al. (2015]) se re-
comienda generar predicciones e hipotesis comprobables en el mundo real. Para la realizacion de
este tipo de predicciones e hipotesis son necesarios estudios especificos que no se han realizado
actualmente con el modelo, pero se realizaréan en trabajos futuros con pacientes reales. En cambio
se han generado dos herramientas tutiles para la rehabilitacion del miembro inferior.

En la Seccion [5.6] se desarroll6 el método de la envolvente de fuerzas para el miembro inferior
y su calibracién al sujeto concreto a rehabilitar y por tltimo se propuso su uso para estimar las
méximas contracciones voluntarias realizables por el sujeto. Conociendo las maximas contraccio-
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nes voluntarias es posible mejorar la planificacién de ejercicios de rehabilitacion, optimizando el
proceso.

La segunda aportaciéon presentada es la estimacion de la fuerza que debe realizar un sujeto
en el efector final (el pie en nuestro caso) para lograr la fuerza deseada en uno de los musculos
de los Vastos. En la Seccion se desarrolla la metodologia para el calculo de la fuerza en el pie
y el proceso de validacion del mismo.

Con el desarrollo de estas dos herramientas tutiles para la rehabilitacién del miembro infe-
rior, junto al robot paralelo desarrollado por el equipo de investigacion del cual forma parte este
trabajo, se finaliza el proceso de validacion y verificacion del modelo ME desarrollado en este
trabajo. Es necesario ser consciente de las limitaciones que presentan en general los modelos ME
y particularmente un modelo ME disenado para calcular en tiempo real las fuerzas. También
se debe tener en cuenta que no es posible una validaciéon objetiva de los modelos, como si seria
posible realizarla del modelo dindmico de un robot, por ejemplo. Pero pese a las limitaciones que
se tienen, se concluye que el presente modelo ME ha cumplido con los objetivos del trabajo, es
capaz de estimar las fuerzas articulares con una precision suficiente para el uso que se le va a dar.
Las fuerzas estimadas son lo suficientemente similares a otros modelos equivalentes, pero con un
tiempo de computo mucho menor. Y finalmente, se han desarrollado a partir del modelo dos
herramientas que permitiran optimizar los ejercicios de rehabilitacion de los futuros pacientes
del conjunto modelo-robot.
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6.1. Introducciéon

Del proceso de validacion y verificacion de modelos ME de |Hicks et al. (2015) seguido en el
Capitulo [p] se ha concluido que el modelo del presente trabajo es capaz de calcular las fuerzas
musculares y articulares de forma similar a otros modelos ME equiparables, con unos resultados
lo suficientemente aproximados a la realidad como para garantizar la seguridad de los pacientes
y la validez de los resultados obtenidos durante la rehabilitacion. Para finalizar el proceso se ha
realizado una serie de pruebas con sujetos reales para comprobar que el equipo de control es
capaz de ejecutar el modelo en tiempo real y que la activacién muscular estimada por el modelo
durante los ejercicios con el robot se correlaciona con la senal EMG de los musculos mas rele-
vantes del ejercicio. Ademas, se han realizado dos pruebas mas, con sujetos, con el objetivo de
validar el envolvente de fuerzas y el calculo de la fuerza externa que debe ejercer un sujeto para
alcanzar la fuerza muscular deseada.

En el presente capitulo se muestran los resultados de la prueba de funcionamiento realizada
segin los materiales y métodos de la Seccion En la prueba, se simuld el funcionamiento
del conjunto robot-modelo con sujetos sanos. El primer objetivo es comprobar que el equipo de
control es capaz de calcular las fuerzas musculares y articulares de cada ciclo en menos de 5 ms
(tiempo justificado en la Subseccion [4.1]). El segundo objetivo de la prueba de funcionamiento
es validar la estimacion de la activacion muscular de los principales musculos responsables del
movimiento de la rodilla. Durante un ejercicio similar al que se espera realizar durante su uso en
rehabilitacion, se han medido los siguientes musculos: Recto Femoral, Vasto Lateral, Vasto Me-
dial, Biceps Femoral y el Semitendinoso. Los musculos Vasto Intermedio y el Semimembranoso
se encuentran cubiertos por otros musculos, y es mas complejo medir su nivel de activacién. En
algunos casos, seria necesario el uso de electrodos de agujas. Sin embargo, esta técnica se descarta
por considerarla invasiva e innecesaria. En la Seccion[6.2} se muestran los resultados de la prueba.

En la Seccion [6.3] se presentan los resultados de la validacion del envolvente de fuerzas. Si-
guiendo el proceso descrito en la Subseccion Se ha calculado y calibrado el envolvente
para cada sujeto sano, se le han pedido que realicen ejercicios de flexion/extension de rodilla y
se ha comparado la estimacion de la activacion muscular segiin el envolvente con las sefiales EMG.

En la Seccion [6.4] se presentan los resultados de la validacion de la metodologia para la
estimacion de la fuerza que debera realizar cada sujeto, con el objetivo de alcanzar una fuerza
especifica en el misculo elegido previamente. En la Subseccion se explican los materiales y
métodos seguidos en esta prueba. El proceso de validacion ha consistido en verificar el nivel de
seguimiento de la fuerza de referencia por el sujeto, si la fuerza muscular calculada por el modelo
es la esperada y por tltimo, se ha comparado el nivel de activacién medido por las senales EMG
con el estimado por el modelo ME. Finalmente, se ha evaluado la metodologia empleada para el
seguimiento de la fuerza de referencia por cada sujeto.

6.2. Prueba de funcionamiento

El primer objetivo de la prueba de funcionamiento ha sido validar el tiempo de célculo del
modelo ME durante la prueba. En la Figura[6.1]se observa la grafica del tiempo trascurrido desde
el inicio del ciclo de calculo hasta la obtencién de resultados del modelo en una de las pruebas. El
tiempo maximo obtenido ha sido de 2,2471 ms. Menos de la mitad del tiempo méximo objetivo,
5 ms. La media del tiempo de calculo ha sido de 0,7954 ms, con una desviacién tipica de 0,1723
ms. Por lo tanto se puede considera que el modelo ME presentado es capaz de operar en tiempo
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real y por tanto de ser integrado en el sistema de control de un robot de rehabilitacion de las
caracteristicas consideradas en esta tesis.

Tiempo de calculo

2.5 T T T
Datos
——— \{cdia
Desviacion tipica
2 4
L5 .
é
-

0 500 1000 1500 2000 2500 3000
Numero de ejecucion (-)

Figura 6.1: Tiempo de célculo de cada ciclo en C+-+.

El segundo objetivo de la prueba es comparar la activacién muscular de los principales miscu-
los responsables del movimiento de la rodilla y que por lo tanto son los mas influyentes en la
fuerza de contacto tibiofemoral, con la sefial EMG medida sobre estos. Para el analisis de los
resultados se han divido los datos en dos categorias, dependiendo si los musculos son agonistas
o antagonistas. Como ya se ha mencionado en esta tesis, el comportamiento de los musculos
cambia segln si actiian como agonistas, musculos responsables de producir o llevar a cabo un
movimiento o antagonistas, misculos que acttian en en oposicién a los agonistas.

El ejercicio ha consistido en una flexion/extension de rodilla. Mientras el robot movia el pie
del sujeto, cada sujeto debia realizar fuerzas a favor o en contra del movimiento segin las indi-
caciones que se le daban, con el objetivo de estudiar el comportamiento del modelo en ejercicios
de contraccion y extension. En la Figura [6.2] se muestra la flexion de la rodilla y si la fuerza de
los cuadriceps era agonista (en blanco) o antagonista (en rojo). En la Figura se observa una
captura del experimento, si el sujeto hiciese una fuerza en sentido a la flecha, los cuadriceps ac-
tuarfan como agonistas y los isquiotibiales como antagonistas, en cambio, si hiciese una fuerza en
sentido contrario, los isquiotibiales actuarian como agonistas y los cuddriceps como antagonistas.
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Figura 6.2: Movimiento de la rodilla y funcién agonista o antagonista de los cuadriceps.

En la Tabla se observa el calculo de la correlacién de Spearman entre la fuerza muscular
estimada por el modelo y la senal EMG medida durante el ejercicio. A excepcion del Semiten-
dinoso, el resto de musculos presentan una elevada correlacion durante su funcionamiento como
agonistas, como musculos principales, pero una baja correlaciéon durante su funcionamiento como
antagonistas.

Misculo Agonista  Antagonista
Recto Femoral 0,944 0,663
Vasto Lateral 0,830 -0,003
Vasto Medial 0,878 0,106

Biceps Femoral 0,7816 -0,425
Semitendinoso -0,010 0,4951

En la Figura[6.4] se compara la fuerza muscular estimada del Semitendinoso por el modelo y
la senal EMG del mismo. Se observa que el modelo casi no activa el misculo, en ninguno de los

momentos, actiie como agonista o como antagonista. Por este motivo la correlaciéon medida es
tan baja, en definitiva, el modelo no predice correctamente el Semitendinoso.

En el caso del Biceps Femoral, en la Figura[6.5] se observan dos comportamientos diferentes.
Mientras el musculo actiia como antagonista hay una clara falta de correlaciéon entre la senal y

la fuera estimada, pero en cambio cuando actiia como agonista se observa una correlacion mas
elevada, explicando el cambio en el resultado de la correlacion. El modelo es capaz de predecir
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L LECETRRNT |

Fuerza de extension:
Cuadriceps agonistas
Isquiotibiales antagonistas

Figura 6.3: Funcién de los cuadriceps y los isquiotibiales segun el sentido de la fuerza.

correctamente el comportamiento del Biceps Femoral durante su funcionamiento como agonista,
pero no como antagonista.

En el caso de los Vastos, la Figura para el Vasto Lateral y la Figura para el Vasto
Medial, muestran una clara correlacion en gran parte del tiempo. Cuando el musculo actia co-
mo antagonista tanto la senal EMG como la fuera calculada son muy bajas, despreciables. El
modelo es capaz de predecir correctamente el comportamiento de los Vastos, tanto durante su
funcionamiento como agonistas como antagonistas.

Por tltimo, en el caso del Recto Femoral, Figura [6.8] se observa una correlacion elevada du-
rante todo el ensayo. Aunque la mayor correlacién aparece mientras el Recto es agonista para la
rodilla, sigue siendo elevada cuando es antagonista de la rodilla, pero agonista de la cadera. El
modelo predice correctamente el funcionamiento del Recto Femoral tanto cuando funciona como
agonista como antagonista, aunque su predicciéon es mejor como agonista.

De los resultados anteriores se concluye que el modelo, durante su uso con el robot en ejer-
cicios de rehabilitacion de rodilla, es capaz de predecir correctamente el comportamiento de los
cuadriceps, tanto cuando acttian como agonistas como antagonistas. Por otro lado, en el caso de
los isquiotibiales el modelo no es capaz de predecir correctamente la activacion del Semitendino-
so, sin embargo, predice correctamente el Biceps Femoral cuando acttia como agonista, el cual
representa méas del 55 % del de los isquiotibiales [Klein Horsman et al.| (2007). Durante el
ejercicio el modelo no activé el Semitendinoso ni el Semimembranoso debido a su accion de torsion
interna, frente a la acciéon de torsion externa del Biceps Femoral. Aunque la fuerza generalizada de
torsion de cadera durante los ejercicios fue muy reducida, y la accion de los isquiotibiales respecto
a la torsién también es reducida, el optimizador desactivo los misculos contraproducentes pa-
ra el movimiento y los ejercicios generaron una ligera torsion positiva durante toda la trayectoria.
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Figura 6.4: Comparacién entre la fuera estimada y la senal EMG del Semitendinoso.

La coactivacion de los miisculos de la rodilla tienen una funcién protectora de la articulacién,
una correcta coactivacién reduce el riesgo de osteoporosis, rotura del ligamento cruzado anterior
y rotura del menisco (Baratta et al. (1988)), Zebis et al.| (2022)). Pero a partir de 45° de flexi6n
de rodilla, los musculos agonistas son los responsables de mas del 80% de la fuerza normal
tibiofemoral, y a partir de los 65° de flexion, se supera el 90 % (Kellis and Baltzopoulos| (1999)).
Por lo tanto, prediciendo correctamente la activacién de los agonistas, en posiciones de flexién
de rodilla de 45° 0 mas, el modelo es capaz de estimar la mayor parte de la fuerza de contacto.

6.3. Envolvente de fuerzas

Como se ha mencionado en mayor profundidad en la Subseccion [5.6.4] la validacion del envol-
vente ha consistido en un ejercicio de flexion/extension activo del sujeto de pruebas. El control
de admitancia del robot opone una resistencia variable al movimiento dependiendo de los para-
metros del control, de la fuerza aplicada por el sujeto y la variacion de la fuerza.

A cada sujeto se le han pedido dos movimientos de flexion/extension con una velocidad baja,
segin el criterio de los sujetos, y dos movimientos con una velocidad media. Considerando velo-
cidad media como una velocidad comoda, que le permita controlar el movimiento sin fatigarse
y la velocidad baja como la mitad de la anterior, siempre segun el criterio subjetivo de cada
sujeto. Como resultado, se ha obtenido un total de cuatro ejercicios con dos niveles de activaciéon
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Figura 6.5: Comparacion entre la fuera estimada y la senal EMG del Biceps Femoral.

diferentes por sujeto.

En la Figura se observa la estimacion de la activacion muscular segin el método del
envolvente de fuerza y la técnica de la EMG, en la parte superior se estima la activacion de
los isquiotibiales (Semitendinoso, Semimembranoso y el Biceps Femoral) y en la parte inferior
la de los cuadriceps (Vasto Lateral, Vasto Medial, Vasto Intermedio y el Recto Femoral). Se ha
calculado la correlacién de Spearman entre la activaciéon estimada por la EMG y el método del

envolvente de fuerzas, los resultados han sido un 82,8 % de correlacion en los isquiotibiales y un
78,8 % en el cuadriceps.

De la figura mostrada y las correlaciones obtenidas se puede concluir que el método del envol-
vente de fuerzas es capaz de predecir la activacion muscular de forma similar a la EMG, pero tiene

sus limitaciones. Como muestra el primer ejercicio de cuadriceps de la Figura [6.9] la direccion
en la cual se ejerce la fuerza afecta directamente al nivel de activacion calculado, debido a que
se esta obteniendo un nivel de activacion general del miembro inferior y no la activaciéon de unos
musculos en concreto. Esta desventaja del método a la hora de validarlo frente a la EMG, es una
ventaja si se desea conocer el nivel de activaciéon general, ya que no es necesario medir miisculos

en concreto, el método es indiferente a la direccién de la fuerza, por lo tanto se puede aplicar

a otros musculos del cuerpo. Por ejemplo, si se desea emplear para predecir la activacién de los
gemelos (Gastrocnemio y Soleo) solo sera necesario realizar movimientos de flexion/extension de
tobillo.
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Figura 6.6: Comparacion entre la fuera estimada y la senal EMG del Vasto Lateral.

Otra de las ventajas del uso del envolvente de fuerzas conjuntamente al robot de rehabilita-
cién, es que se trabajan al mismo tiempo los miisculos agonistas y los antagonistas. Como ya se
ha mencionado en este trabajo (Solomonow et al.| (1987)), para garantizar la estabilidad de las
articulaciones es muy importante un equilibrio entre ambos grupos de musculos. Mientras las
maquinas de musculacién o la mayoria de ejercicios con pesas solo logran activar un grupo de
musculos especificos, el envolvente de fuerzas con el robot activa durante la ida un grupo y en la
vuelta el contrario, creando ejercicios equilibrados. Ademés, también es posible cambiar el nivel
de activacién deseado segtn la direccidon de trabajo, permitiendo trabajar diferentes adaptaciones
musculares segun las necesidades del sujeto.

Como se mencion6 en la Subseccion [5.6.2] la metodologia desarrollada en esta tesis para
el uso del envolvente de fueras no es posible aplicarlo directamente a pacientes lesionados y/o
intervenidos quirtrgicamente. Esto se debe a que el dolor que tienen no les permiten realizar
su Maxima Contracciéon Voluntaria. Pero si es posible aplicar el método al miembro inferior
sano del paciente, estimar una reducciéon de la fuerza segin la dolencia del mismo y aplicar los
resultados al lesionado. Pero sera necesario realizar estudios con pacientes reales que demuestren
la idoneidad de esta técnica y sus ventaja frente otros métodos actualmente empleados, ademas
de ajustar el método a las necesidades especificas que tenga cada paciente. Se espera en futuros
trabajos realizar este estudio.

6.4. Seguimiento de la fuerza muscular

Como se ha desarrollado en mayor profundidad en la Subseccion el método para la vali-
dacion del célculo de la fuerza externa ha consistido en realizar tres ejercicios de flexion /extension
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Figura 6.7: Comparacion entre la fuera estimada y la senal EMG del Vasto Medial.

de rodilla en el cual cada sujeto debia realizar la fuerza pedida en cada instante de tiempo, la
cual es mostrada en el monitor del laboratorio. La fuerza de referencia en el Vasto Lateral de
200 N para los dos primeros ejercicios y 400 N para el tercero. La fuerza muscular de referencia
se proyecta al sensor segun el procedimiento de la Figura [5.1

Para la validacion del método se han normalizado los resultados del experimento tomando
la posicion de la rodilla como referencia, partiendo desde una flexion de 46°, hasta alcanzar una
flexion de 63°. Ademas, los resultados obtenidos de la tercera prueba se han dividido entre dos
para poder compararlos con los otros ejercicios, normalizando las fuerzas.

En la Figura se muestra el nivel de seguimiento del valor nominal de la fuerza externa.
La linea azul muestra la fuerza de referencia, la linea roja la media de las fuerzas medidas y
por ultimo, el drea en rojo la desviacion tipica de los ejercicios. La media del error relativo del
seguimiento ha sido de -10,35 % con una desviacion tipica media de 3,38 %.

De la figura anterior se observa que los sujetos fueron capaces de acercarse a la fuerza de refe-
rencia, pero con un nivel ligeramente inferior al deseado y de forma oscilante. Que los sujetos no
hayan sido capaz de alcanzar plenamente la fuerza objetivo puede deberse a un comportamiento
conservador por su parte. Se puede descartar que la fuerza objetivo pedida sea excesiva porque
la media de la fuerza nominal realizada durante la MCV fue de 366 N, con un valor minimo de
298 N, respecto a los 160 N méximos que se les han pedido durante el tercer ejercicio.

En la Figura[6.11]se muestra el valor de la fuerza muscular calculada por el modelo ME duran-
te el seguimiento de la fuerza. La linea azul marca la fuerza muscular de referencia, la roja el valor
medio de los ejercicios y el area roja la desviacion tipica de la fuerza muscular medida. La me-
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Figura 6.8: Comparacion entre la fuera estimada y la senal EMG del Recto Femoral.

dia del error relativo del seguimiento ha sido de 0,59 % con una desviacion tipica media de 2,91 %.

De la anterior figura mostrada se observa que pese a que los sujetos realizaron una fuerza
menor a la pedida, la fuerza muscular obtenida es muy similar a la fuerza objetivo. Esta ligera
incoherencia se debe a que la posicion con la cual se calculo la fuerza de referencia y poste-
riormente la posiciéon realmente empleada por los sujetos para la realizacion del ejercicio fueron

ligeramente diferentes. Cabe recordar que la posicion del sujeto afecta al célculo de las fuerzas
musculares.

Por dltimo, la Figura [6.12] compara la activacion muscular segin la EMG y segtn el mo-
delo ME (“MMEGgdl’ en la Figura). La linea azul marca la activacién media segin la EMG,
el area azul la desviacion tipica de la activacion de la activacion de la EMG, la linea en rojo
marca la activacion segiin el modelo ME y el area roja la activacion segin el modelo ME. La me-
dia del error relativo del seguimiento ha sido de 10,87 % con una desviacion tipica media de 3,9 %.

De la ultima figura mostrada se demuestra que el modelo ME empleado es capaz de calcular
la activacion muscular del Vasto Lateral de forma muy cercana al resultado que se obtiene em-
pleando la técnica de la EMG. Como ya se ha mencionado, lo ideal seria comparar la fuerza real

ejercida por el Vasto Lateral, pero al no ser posible conocer su fuerza exacta, se emplea la EMG
para estimar de forma indirecta dicho valor.
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La validaciéon de la metodologia del calculo de la fuerza externa para alcanzar la fuerza mus-
cular deseada en el musculo seleccionado, finaliza con la comparacion de los niveles de activacién
muscular. Del proceso seguido se concluye que el método de seguimiento de la fuerza ha dado
muy buenos resultados ya que los sujetos se han quedado en todo momento muy cerca de la
fuerza objetivo. Del célculo de la fuerza muscular, se determina que es posible calcular la fuerza
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Figura 6.12: Comparacion de activacion muscular segin EMG y envolvente.

externa que logre la fuerza muscular deseada, ya que la fuerza muscular resultante es muy pro-
xima a la deseada. Y de la comparaciéon de la activacion muscular estimada con la medida con
EMG, se comprueba que el modelo estima correctamente la activacion del Vasto Lateral para
este ejercicio, validando todo el proceso seguido.
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6.5. Resumen de los resultados

El presente capitulo recoge los resultados de la ultima prueba de validaciéon del modelo ME,
en el cual se ha simulado un ejercicio de rehabilitacion, el cual se base en una flexion/extension
de rodilla y se ha comparado la activacién muscular segin la senal EMG y la predicha por el
Modelo, concluyendo que para los musculos agonistas (a excepciéon del Semitendinoso) el modelo
predice con una elevada correlacion la activacién de los misculos implicados en el movimiento
de la rodilla.

La prueba del envolvente de fuerzas ha demostrado ser capaz de predecir la activaciéon mus-
cular. Al comparar la activacion del envolvente con el EMG, se obtuvo una elevada correlacion.
La ventaja del envolvente de fuerza es que puede ser empleado en todas las direcciones, calculan-
do el nivel de activacion medio del miembro inferior, permitiendo ser empleado para cualquier
ejercicio en el que se desee. Ademés, el uso del robot conjuntamente al envolvente de fuerzas,
se puede usar para crear ejercicio en los cuales se trabaje tanto los musculos agonistas como los
antagonistas en el mismo ejercicio.

Por dltimo, la prueba del seguimiento de la fuerza muscular de referencia ha demostrado que
el protocolo seguido permite el seguimiento de la fuerza, que la fuerza que se le ha pedido a los
sujetos de pruebas, activa el misculo elegida segun el valor predefinido y que la estimaciéon de
la activacién del musculo coincide con los resultados de la EMG. Por lo tanto, el calculo de la
fuerza de referencia se puede usar para el disefio de ejercicios de rehabilitacion.



132 CAPITULO 6. RESULTADOS



Capitulo 7

Conclusiones y futuros trabajos

Castellano

En este trabajo, se abordé la necesidad de crear un modelo musculo-esquelético del miem-
bro inferior. Este modelo tiene la capacidad de calcular en tiempo real las fuerzas musculares y
articulares. Su objetivo es ser empleado conjuntamente con el robot de rehabilitacion de cuatro
grados de libertad. Este robot fue desarrollado por el equipo de investigacion dentro del proyecto
en el cual se engloba esta tesis. La cinematica del modelo se desarroll6 empleando la convencién
de Denavit Hartenberg. Partiendo desde la pelvis, la cual se considera el segmento base del mo-
delo, hasta alcanzar el pie, considerado el efector final. La cadera se model6é como un conjunto de
tres pares de revoluciéon perpendiculares entre si, la rodilla como un mecanismo de cuatro barras
y el tobillo como un conjunto de dos pares de revolucion. La localizacion del punto de giro de la
cadera y la obtencion de los parametros del mecanismo de cuatro barras de la rodilla, se obtienen
a partir de dos ejercicios de calibracién, uno para cada articulaciéon. Las posiciones y direcciones
de los ejes de revolucion del tobillo se tomaron del trabajo de Klein Horsman et al.| (2007)).

Aunque el modelo desarrollado se ha simplificado todo lo posible, no es viable calcular en
tiempo real todas las variables de la cinematica y la dindmica en tiempo real. Para reducir la car-
ga computacional del proceso se ha empleado el principio del grado de libertad funcional. Como
se ha demostrado en varios trabajos, de forma natural el ser humano tiende a realizar un mismo
ejercicio con diferencias despreciables. En el presente trabajo se ha comprobado que las diferen-
cias entre las repeticiones del mismo ejercicio es insignificante, por lo tanto, es posible realizar
una trayectoria de rehabilitacion sin que el sujeto oponga resistencia al movimiento, y posterior-
mente suponer que el movimiento se va a realizar de forma idéntica. Empleando este principio, es
posible calcular la relaciéon entre un grado de libertad del modelo, que se consideraré el principal,
y el resto de grados de libertad. Conociendo la relacién entre los grados de libertad del modelo, se
simplifica el namero de posiciones en las cuales es necesario calcular los coeficientes musculares,
permitiendo obtenerlos previamente, con un esfuerzo computacional reducido. De esta forma,
empleando los coeficientes musculares calculado previamente, durante el ejercicio con la carga
necesaria, sera posible calcular las fuerzas musculares y articulares en tiempo real, debido a que
el calculo de los coeficientes musculares es el proceso que implica una mayor carga computacional.

La validacion y verificacién del modelo se ha realizado siguiendo la guia de buenas practicas
de Hicks. El primer paso del proceso ha sido la confrontacion del prototipo actual con otro con-
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siderado “Gold Standard”, este proceso se ha realizado comparando los resultados del modelo
actual con un modelo similar creado en AnyBody. De la comparaciéon con el “Gold Standard” se
ha obtenido una correlacién muy elevada entre las posiciones articulares y las fuerzas generaliza-
das de ambos modelos. Las fuerzas musculares entre los modelos son similares para los musculos
con mayor protagonismo durante el ejercicio empleado para la comparacion.

El segundo paso del proceso ha consistido en comparar la fuerza normal de contacto tibiofe-
moral estimada por el modelo con datos empiricos. Empleando los datos del “Grand Challenge”,
se ha cotejado la fuerza normal de contacto tibiofemoral estimados por el modelo, con los datos
empiricos, concluyendo en un correlacion elevada entre las fuerzas estimadas y las medidas ex-
perimentalmente.

El tercer paso del proceso ha consistido en analizar la solidez del modelo respecto a las simpli-
ficaciones realizadas, la influencia de los posibles errores de los datos de entrada y/o de los datos
estimados. Primero se ha analizado la influencia del grado de libertad funcional en el calculo de
los coeficientes musculares, obteniendo que el méximo error que introduce esta simplificaciéon es
menor a un 5% en el calculo del coeficiente mas desfavorable. El segundo elemento analizado es
el error introducido por una mala localizacién de los puntos anatémicos del sujeto y su influencia
en el calculo de las fuerzas musculares, obteniendo que, a excepciéon del Gastrocnemio y el Tibial
Anterior, la desviaciéon tipica creada por este error en el calculo de las fuerzas musculares es
inferior al 15 %.

Por ultimo, se analiz6 la influencia de la masa y el centro de masas de los segmentos del sujeto.
Estos datos se han tomado del trabajo de [Dumas et al|(2007) y se ha analizado la influencia en
el calculo de las fuerzas musculares de la incertidumbre de estos. Obteniendo una desviacion en
el calculo de las fuerzas por debajo del 0,001 %, un valor despreciable. El resumen, del analisis
de solidez se determiné que el punto de mayor incertidumbre del modelo es el debido a una mala
localizacion de los puntos anatémicos del sujeto, error intrinseco en el uso de marcadores pasivos
e inevitable si no se usan técnicas costosas como Rayos X o invasivas como marcadores de agujas.

El proceso de validacion y verificacion del modelo finalizé con un ejercicio con sujetos sanos,
los cuales simularon un ejercicio de rehabilitacion de flexion/extension de rodilla empleando el
robot del proyecto, siendo ejecutado el modelo miisculo-esquelético en el propio equipo de control
del robot. De la prueba se validé que el equipo es capaz de ejecutar los algoritmos de control del
robot al mismo tiempo que calcula las fuerzas musculares y articulares del modelo, todo ello con
tiempos entre ciclos inferior a los 10 ms. También se compararon las fuerzas musculares estima-
das por el modelo con las senales electromiograficas de los cuadriceps e isquiotibiales del sujeto
de pruebas, validando que el modelo es capaz de estimar correctamente, en estas condiciones, las
activaciones musculares.

Empleando el modelo miusculo-esquelético se aplicd la técnica de la envolvente de fuerzas,
con la finalidad de desarrollar una metodologia que permita al personal rehabilitador optimizar
las fuerzas externas que deberan realizar el paciente durante la terapia. Se llama envolvente de
fuerzas al conjunto de vectores de maximas fuerzas que teéricamente puede realizar un paciente.
Considerando la méaxima activaciéon muscular teérica, se transforma la fuerza de cada musculo
al efector final del robot y se proyectan estas fuerzas a los vectores directores de la envolvente,
obteniendo la estimacion de la maxima fuerza que podra realizar la persona en estas direcciones.
Empleando un ejercicio de calibracién, en el que el paciente debe realizar su maxima contraccién
voluntaria, se calibra la envolvente y se obtiene una estimaciéon cercana a la real. Con el uso



135

conjunto de la envolvente, el control de admitancia del robot y una pantalla que indica el nivel
de fuerza que debe realizar el paciente, es posible realizar terapias de readaptacién muscular en
el robot que optimicen los ejercicios.

El dltimo punto desarrollado en la presente tesis ha sido el calculo de la fuerza externa que el
paciente debe realizar para alcanzar una fuerza muscular deseada. Al igual que es posible estimar
la fuerza muscular que aparece ante unas acciones externas, los musculos que solo afectan a una
articulacion de un grado de libertad, por ejemplo los Vastos de la rodilla, se puede transformar
su fuerza al efector final, conociendo la fuerza externa que se debe realizar para obtener la fuerza
muscular deseada. Conocer la direccién y la magnitud que debe realizar el paciente para reha-
bilitar un musculo concreto es util para dirigir los ejercicios de rehabilitacién al miisculo objetivo.

Todos los objetivos marcados al inicio de la tesis se han logrado satisfacer:

= Se ha desarrollado un modelo musculo-esquelético del miembro inferior de seis grados de
libertad, capaz de calcular en tiempo real las fuerzas musculares y articulares.

= Empleando la cinematica directa del modelo biomecanico y la relacién de la posicion y la
orientacion entre el pie y la plataforma movil del robot, es posible generar las trayecto-
rias que el robot debe de ejecutar con el fin de conseguir unas determinadas posiciones
articulares en la pierna del paciente.

= Se ha implementado el concepto de grado de libertad funcional para reducir drasticamen-
te la cantidad de combinaciones de coeficientes musculares requeridos previamente para
resolver la dindmica inversa.

= Se ha validado y verificado el modelo musculo-esquelético empleando las recomendaciones
de buenas practicas del trabajo de Hicks, comparando los resultados del modelo con los
resultados de otro modelo similar y datos experimentales.

= Se ha llevado a cabo una comparacion entre la activaciéon muscular registrada mediante
electromiografia de los musculos responsables de la flexion y extension de la rodilla, y las
activaciones estimadas por el modelo. Como resultado, se ha concluido que el modelo es
capaz de estimar de manera precisa las activaciones en los musculos mas relevantes.

= Se han desarrollado dos herramientas para mejorar la rehabilitacion de pacientes: la envol-
vente de fuerzas y el calculo de la fuerza que debe realizar el paciente para obtener una
determinada fuerza muscular durante el proceso de rehabilitacion.

En cuanto a los futuros trabajos que se esperan realizar a partir del modelo desarrollado en
la presente tesis se pueden citar:

= Realizacion de ejercicios de rehabilitacion con pacientes reales. Se desea adaptar ejercicios
de rehabilitaciéon que actualmente se hacen de forma manual en las clinicas de rehabilitaciéon
al conjunto robot-modelo.

= Estudio de mejora de la rehabilitacion. Una vez se hayan adaptado los ejercicios de reha-
bilitacién al conjunto robot-modelo, se debera comprobar la eficacia del mismo y se espera
demostrar una mejora de los resultados, asi como un aumento de la productividad del
personal rehabilitador.
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= Generacion automatica de trayectorias segin los misculos que se deseen rehabilitar y el
nivel de fuerza deseado. Empleando la herramienta de la envolvente de fuerzas, es posible
estimar la direcciéon y la fuerza necesaria para la generacion de trayectorias que optimicen
el proceso de rehabilitacién de los musculos necesarios.

= Aplicacién del método de la envolvente a pacientes con dolencias que no puedan realizar la
méaxima contracciéon voluntaria, validacién del método para estos pacientes y demostracion
de su viabilidad de uso en rehabilitacion.

= Extension del método para el célculo de la fuerza externa que debe realizar un sujeto, segin
el misculo seleccionado y la activacion deseada. En este trabajo el método se limita a los
musculos que solo afecten a un grado de libertad del modelo, los Vastos en este caso. Pero
es posible extender el método si se eligen combinaciones de musculos.

Finalmente queda un amplio campo de aplicacién del modelo miisculo-esquelético del miem-
bro inferior desarrollado en este trabajo. La rehabilitaciéon robética y los modelos misculo-
esqueléticos presentan un futuro prometedor, y este trabajo demuestra que su uniéon mejoraré el
campo del diagnoéstico y la rehabilitacion de dolencias musculo-esqueléticas del miembro inferior.
Ademas de abrir la oportunidad de desarrollar modelos misculo-esqueléticos al miembro superior.
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This study addresses the imperative of establishing a musculoskeletal model of the lower ex-
tremity. This model possesses the capability to real-time compute muscular and articular forces.
Its primary objective is to be utilized in conjunction with the four-degree-of-freedom rehabilita-
tion robot. This robotic system has been developed by the research team within the framework
of the project in which this thesis is encompassed. The kinematics of the model were formulated
employing the Denavit Hartenberg convention. Commencing from the pelvis, which is regarded
as the foundational segment of the model, and extending to the foot, designated as the end
effector. The hip was conceptualized as an assembly of three mutually perpendicular revolute
joints, the knee as a four-bar mechanism, and the ankle as a combination of two revolute joints.
The determination of the hip pivot point location and the acquisition of the parameters for the
knee’s four-bar mechanism are derived from two calibration exercises, one dedicated to each joint.
The positions and orientations of the ankle’s revolute axes were adopted from the work of |Klein
Horsman et al.| (2007).

While the developed model has been simplified as much as possible, it is not feasible to calcu-
late all kinematic and dynamic variables in real-time. To alleviate the computational burden of
the process, the principle of functional degrees of freedom has been employed. As demonstrated
in several studies, humans naturally tend to perform the same exercise with negligible variations.
In this present study, it has been verified that the differences between repetitions of the same
exercise are insignificant. Therefore, it is possible to execute a rehabilitation trajectory without
the subject opposing resistance to the movement, subsequently assuming that the movement will
be performed identically each time.

By applying this principle, it becomes possible to calculate the relationship between one
degree of freedom in the model, considered as the primary one, and the remaining degrees of
freedom. Knowing the relationship between the model’s degrees of freedom simplifies the number
of positions at which it is necessary to calculate the muscle coefficients, allowing for their prior
determination with reduced computational effort. Consequently, by utilizing the pre-calculated
muscle coefficients during the exercise with the required load, it becomes feasible to calculate
muscle and joint forces in real-time, as the calculation of the muscle coefficients is the process
that involves the highest computational load.

The validation and verification of the model were conducted following Hicks’ best practices
guidelines. The first step in the process involved comparing the current prototype with another
considered as a “Gold Standard”. This was achieved by comparing the results of the current
model with a similar model created in AnyBody. The comparison with the “Gold Standard” yiel-
ded a very high correlation between joint positions and generalized forces in both models. The
muscular forces between the models were also similar for the muscles with greater prominence
during the exercise used for comparison.

The second step of the process involved comparing the estimated tibiofemoral contact normal
force by the model with empirical data. Using data from the “Grand Challenge”, the estimated
tibiofemoral contact normal force from the model was compared to empirical data, resulting in
a high correlation between the estimated forces and experimentally measured values.



139

The third step of the process focused on analyzing the robustness of the model regarding the
simplifications made and the influence of potential errors in input data and/or estimated data.
Firstly, the influence of functional degrees of freedom in the calculation of muscle coefficients
was examined, revealing that the maximum error introduced by this simplification is less than
5% in the calculation of the most critical coefficient. The second element analyzed was the error
introduced by inaccuracies in the subject’s anatomical point locations and their impact on the
calculation of muscular forces. It was found that, except for the Gastrocnemius and Tibialis
Anterior muscles, the typical deviation caused by this error in the calculation of muscular forces
is less than 15 %.

Lastly, the influence of the subject’s segment masses and centers of mass was analyzed. These
data were obtained from the work of [Dumas et al. (2007), and their uncertainty’s influence on
the calculation of muscular forces was assessed. The deviation in force calculations due to these
uncertainties was found to be below 0.001 %, an insignificant value. In summary, the robustness
analysis determined that the most uncertain aspect of the model is related to the inaccurate lo-
calization of the subject’s anatomical points, an inherent error in the use of passive markers and
unavoidable unless expensive techniques such as X-rays or invasive methods like needle markers
are employed.

The validation and verification process of the model concluded with an exercise involving
healthy subjects who simulated a knee flexion/extension rehabilitation exercise using the pro-
ject’s robot. The musculoskeletal model was executed on the robot’s control system during this
exercise. The test validated that the equipment is capable of running the robot’s control algo-
rithms while simultaneously calculating muscular and joint forces of the model, all with cycle
times of less than 10 ms. Additionally, the muscular forces estimated by the model were com-
pared with electromyographic signals from the quadriceps and hamstrings of the test subjects,
validating that the model can accurately estimate muscle activations under these conditions.

Utilizing the musculoskeletal model, the force envelope technique was applied to develop a
methodology that enables rehabilitation personnel to optimize the external forces that patients
should exert during therapy. The force envelope refers to the set of maximum force vectors that
a patient can theoretically exert. Considering maximum theoretical muscle activation, the force
of each muscle is transformed to the robot’s end effector, and these forces are projected onto the
envelope’s directional vectors, yielding an estimation of the maximum force that the individual
can exert in these directions. Through a calibration exercise, in which the patient must perform
their maximum voluntary contraction, the envelope is calibrated, providing an estimation close
to reality. By using the envelope in conjunction with robot admittance control and a display
indicating the required force level for the patient, it becomes possible to conduct muscle rehabi-
litation therapies on the robot that optimize exercises.

The final aspect addressed in this thesis was the calculation of the external force that the
patient must exert to achieve a desired muscle force. Similar to estimating the muscle force ge-
nerated in response to external actions, muscles that only affect a single-degree-of-freedom joint,
for example, the knee’s Vastus muscles, can have their force transformed to the end effector.
This transformation allows for the determination of the external force required to achieve the
desired muscle force. Knowing both the direction and magnitude that the patient must exert to
rehabilitate a specific muscle is valuable for directing rehabilitation exercises toward the target
muscle.
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All the objectives set at the beginning of this thesis have been successfully achieved:

A six-degree-of-freedom musculoskeletal model of the lower limb has been developed, ca-
pable of real-time calculation of muscular and joint forces.

Utilizing the model’s biomechanical forward kinematics and the relationship between foot
and mobile platform orientation and position, it is possible to generate trajectories for the
robot to execute in order to achieve specific joint positions in the patient’s leg.

The concept of functional degrees of freedom has been implemented to significantly re-
duce the number of pre-required combinations of muscle coefficients for inverse dynamics
resolution.

The musculoskeletal model has been validated and verified following the best practices
recommendations from Hicks’ work, by comparing the model’s results with those of a
similar model and experimental data.

A comparison has been conducted between muscle activation recorded through electrom-
yography in the muscles responsible for knee flexion and extension and the activations
estimated by the model. As a result, it has been concluded that the model can accurately
estimate activations in the most relevant muscles.

Two tools have been developed to enhance patient rehabilitation: the force envelope and
the calculation of the force a patient must exert to achieve a specific muscle force during
the rehabilitation process.

As for future work expected to be conducted based on the model developed in this thesis:

Implementation of rehabilitation exercises with real patients. The goal is to adapt reha-
bilitation exercises that are currently manually performed in rehabilitation clinics to the
robot-model combination.

Study of rehabilitation improvement. Once rehabilitation exercises have been adapted to
the robot-model combination, their effectiveness must be verified, with the expectation of
demonstrating improved outcomes and increased productivity of rehabilitation personnel.

Automatic generation of trajectories based on the desired muscles to rehabilitate and the
desired force level. Using the force envelope tool, it is possible to estimate the direction
and force necessary for generating trajectories that optimize the rehabilitation process for
the required muscles

Application of the envelope method to patients who may not be able to perform maximum
voluntary contractions, validating the method for these patients, and demonstrating its
feasibility in rehabilitation.

Extension of the method for calculating the external force that a subject must exert, based
on the selected muscle and desired activation. In this work, the method is limited to muscles
affecting only one degree of freedom of the model, such as the Vastus muscles in this case.
However, it is possible to extend the method for combinations of muscles.

Finally, there remains a vast application domain for the musculoskeletal model of the lower
limb developed in this work. Robotic rehabilitation and musculoskeletal models hold great pro-
mise for the future, and this study demonstrates that their integration will enhance the field of
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diagnosis and rehabilitation of musculoskeletal disorders in the lower limb. It also opens up the
opportunity to develop musculoskeletal models for the upper limb.
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Anexo A

Angulos de giro de la cadera y el
tobillo

A.1. Calculo de los angulos girado en las articulaciones

En este anexo se desarrolla como se ha despejado el dngulo girado en las articulaciones de
la cadera y el tobillo. En la seccién se define los parametros de DH para desarrollar la
cinematica directa del modelo, y en la seccién se define la cinematica inversa del modelo a
partir de los dngulos despejados en este anexo.

A.1.1. Calculo de los dngulos girados en la cadera

El giro de la cadera se define como tres rotaciones consecutivas de DH dependientes de los
angulos 6; y a; de cada giro segiin las matrices de rotacion de DH como se muestra en la Ecuacion

3.4

P Ro, =20 Ro, (61, a1) -9 Ro, (02, a2) -©? Ro, (03, a3) (A.1)

Se ha despejado el valor de los angulos 6; multiplicando las tres matrices de rotacién, introdu-
ciendo el valor de los angulos a; conocidos (a3 = ag = m/2) y buscando ecuaciones de la matriz
que solo dependa de uno de los tres angulos 6 de la matriz. Si existe una de las ecuaciones de la
matriz que solo depende del coseno de un dngulo y una segunda ecuacion que solo depende del
seno del mismo angulo, se despejara el valor del 4ngulo empleando la funcién arcotangente de
dos parametros, con la cual se puede obtiene el valor del d4ngulo en todo su rango, desde -180°
hasta 180°.

En caso de no poder despejar los tres dngulos 6, se empezara despejando un primer angulo
y posteriormente buscaremos dos nuevos puntos de la matriz que dependan de uno de los dos
dngulos restantes y el angulo despejado anteriormente.

Por ultimo, se despejara el tercer angulo buscando componentes de la matriz que podamos
despejar el coseno y el seno del angulo restante, aunque dependa de uno o ambos angulos ante-

riormente despejados, y se volvera a emplear la arcotangente de dos parametros.
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Se observa en la matriz que los térmicos 90 Rp3(3,2) vy 9° Rp3(3,3) solo dependen de 6 y 03,
a partir de estos términos obtendremos el valor de la tangente de ambos angulos.

Multiplicamos “° Rp3(3,2) por caz y ©°Ros(3,3) por sas:
% Ros (3,2) cag = —sba803c0s — chysazcas (A.4)

% Ros (3,3) saz = 892593504:25 — chycazsa (A.5)

Restamos ambas ecuaciones:

Oo Ros (3, 3) Sz — Oo Ros (3, 2) cag =
5925035043 — cBycazsas + 592593001% + chysazcay =
502505 (saj + ca3) = sfasf3  (A.6)

Despejamos 6:
OORog (3, 3) Sz — OORog (3, 2) CQi3

A7
505 (A7)
Del término R(3,1) despejamos también sfs:
% Ros (3,1
OORog (3, 1) = 592603 — 802 = % (A8)
3
Tgualamos ambas ecuaciones y buscamos la tangente de 03:
P Ro3(3,1) 9 Ro3(3,3) sas — 9 Ros (3,2) cas
= —
603 893
03 9 Ros(3,3 — % Ro3 (3,2
tan(s) = sY3 _ 03 (3,3) saz 03 (3,2) cas _
693 Oo Ros (3, 1)
R(3,3)sin(as) — R(3,2)cos(as)
A9
R(3,1) (A-9)
Para despejar 05, utilizaremos los términos de R(3,1) y R(3,2):
9 Ros (3,2) = —sbashscas — saschs (A.10)
% Ros (3,1
P Ros (3,1) = s0acl3 — sy = % (A.11)
Sustituimos el seno de #; en la primera Ecuacion y despejamos el coseno de 65:
% Ros (3,1
% Ros (3,2) = —%89300@ — sazcty —
ct3
0o Oo
002 _ R03 (3, 2) + Rog (37 1) t93ca3 (A12)

—SQ3
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Dividimos el seno de 65 por el coseno de 05 para obtener su tangente:

90 Ros(3,1)
892

cls ©0Ro3(3,2)+90 Ros(3,1)thscas

—SQ3

—9% Ros (3,1) sas
(9°Ro3(3,2) + 90 Ros (3,1) thscas) cl3

—R(3,1)sin(as)

= Al
(R(3.2) 7 R, 1)tan(03)cos(a3)) cos(@y) 13
Para despejar 0; utilizamos R(2,1) y R(1,1):
OOROg (1, 1) = 091692093 -+ 801593 (A14)
9 Ro3(2,1) = 501 chachs — ;503 (A.15)
Simplificamos:
A = byt (A.16)
B = st (A.17)
C = 692693 =A (A18)
D = —s03 (A.19)
OORO3(17 1) = Act + Bso, (A.20)
9 Ro,(2,1) = Acth + Dsb; (A.21)
Multiplicamos la primera Ecuacioén por D y la segunda por A:
“ Ros (1,1) D = ADcby + BDst, (A.22)
% Ros (2,1) A = A%sy + DAct (A.23)

Restamos ambas ecuaciones y despejamos el seno de 6;:

Ros (1,1) D — ®Ro3 (2,1) A =
ADcb, + BDsty — A%s0, — DActy —
9 Ro3(1,1) D — P Rps3(2,1) A= s6; (BD — A?) —

Q0 Ros(1,1)D — 2 Rps(2,1) A
s0y = ( gD_ e 2.1) (A.24)
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Repetimos la misma operacion, pero multiplicando la Ecuacién por A y la Ecuacion

por B:
9 Ros (1,1) A = A%cH, + BAsb,

9 Ro3(2,1) B = ABs; + DBct;

Restamos ambas ecuaciones y despejamos el coseno de 61:

% Ro3(1,1) A —Rp3(2,1) B =
A2091 + BASGl — ABSGl — DB091 —

9 Ros (1,1) A — 9 Ro3(2,1) B = ¢ty (A> — DB) —

091 =

 9Rp3(1,1) A—%Rp3(2,1) B

A? - DB

(A.25)
(A.26)

(A.27)

Por ltimo dividimos el seno de 6, obtenido en la Ecuacion [A224] por el coseno de 6 obtenido

en la Ecuacion [A.27]

©0Rp3(1,1)D—0Rp3(2,1)A

501 BD—_AZ
tan(61) = — = =
(61) 0, 00 Ro3(1,1)A—00 Ro3(2,1) B
AZ_DB

©0Ro3(1,1)D—0Rp3(2,1)A
BD—A?

90 Ro3(2,1)B=% Ros(1,1)A
DB—A2

9 Ro3(1,1) D — % Rp3(2,1) A

OOROS (23 1) B — OOROS (17 1) A

R(1,1)sin(05) + R(2,1)cos(h2)cos(63)

R(1,1)cos(02)cos(03) — R(2,1)sin(03)

Con el célculo de 6; finalizamos el calculo de los 3 giros de la cadera.

(A.28)
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A.1.2. Calculo de los angulos girados en el tobillo

La matriz de rotacién total sera:

% Ro, = 9 Roy(as,05) - “° Ro, (a7, 07) =
c(bg) —s(0s)c(as) s(06)s(ag) c(07) —s(br)clar)  s(07)s(ar)
5(0s)  c(Os)c(as) —c(b6)s(ae)| |s(07) c(br)c(ar)  —c(b7)s(ar)
0 s(ag) c(a) 0 s(ar) c(ar)
ch6cl7 — s06cabsO7

0607 + cH6cabshT
sa6s07

—clgstarcar — sOgcagclrcar + sbgsagsar
—s60gs07car + chgeageBrcar — clgsagear
sagclrcar + cagsar

clgsBrsar + sOgcagclrsar + sOgsagear
s0gs07say — chgcagchrsar — clgsageary (A.29)
—sagclhrsar + cageor

Para despejar el valor de g y 07, primero se despejara #; buscando 2 ecuaciones que no
contengan 6 y se obtendra la tangente de 6. Para calcular el valor de 6 repetiremos el mismo
proceso utilizado en el céalculo del giro de la cadera.

Se despeja 67 utilizando las componentes de la matriz de rotacion de la Ecuaci(’)n R(3,2)
y R(3,3):
9% Ro,(3,2) = sin(ag)cos(07)cos(ar) + cos(ag)sin(az) (A.30)

9% Ro, (3,3) = —sin(ag)cos(67)sin(ar) + cos(ag)cos(ar) (A.31)

Se simplifican las ecuaciones:
A = sin o cos ay

B = cos ag sin az
C = —sinag sin ay
D = sin ag cos ay
X =% Ro,(3,2)
X =% Ro,(3,3)
Se obtienen las siguientes ecuaciones:

X = Acosb; + B (A.38)

Y =Ccosb; + D (A.39)
De la primera Ecuacion (A.38) se despeja el coseno de 07:

X-B
A

cos b7 =
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De la segunda Ecuacion (A.39] se despeja el coseno de 67, se eleva al cuadrado y se obtiene
el seno de 07:

Y — D)? Y — D)?
Ccosf; =Y — D — cosb;? = % —1—sinf;% = %
Y — D)? Y — D)2
sinf;2=1-— % —sinf; =1/1— % (A.41)
Por ultimo, se divide el coseno por el seno y se obtiene la tangente de 607:
Y —D)?
tan@; = sin 07 = -t 02)
T cosOr % B
\/1 . (R(3,3)—cagcar)?
—sagsaZ
R(3,2)—cagsar -
sagcar
\/1 _ (cos(af;)ézosga?)(JrR)(Bﬁ))Q
o = (A42)

R(3,2)—cos(ag)sin(azr)
sin(ag)cos(az)

Se despeja g repitiendo el mismo método, en este caso utilizando 95 Rp, (1,1) y 95 Ro, (2, 1):

Os Ro.,(1,1) = cos g cos 07 — sin 6 cos ag sin b7 (A.43)
Os Ro,(2,1) = sin g cos 07 + cos O cos g sin b7 (A.44)
Se simplifican las ecuaciones:
A=cosl; =C (A.45)
B = —cosagsinf; = —D (A.46)
X =9 Ro,(1,1) (A.47)
Y =% Ro,(2,1) (A.48)
X = Acosfs + Bsinbg (A.49)
Y = C'sinfg + D cos bg (A.50)

Se multiplican la primera Ecuaciéon por el valor D y la segunda Ecuacion por el valor A:

D-X=D-Acosbs+ D - Bsinbg (A.51)

A-Y=A Csinfs+ A- D cosbs (A.52)

Se restan ambas ecuaciones:

D - X—-—A.-Y=D-Acosbg+ D -Bsinfg — A-Csinfg+ A- D cosbg —
DX — AY

(DB_AC)SIHHG =DX - AY — Sineﬁ = m

(A.53)
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Se repite el mismo proceso, pero multiplicando la Ecuacién por C y la Ecuacion [A744]
por B:

C-X=C- Acosbg+ C-Bsinbg (A.54)

B-Y =B -Csinflg+ B - D cos b (A.55)

Restamos ambas ecuaciones:

CX — BY =CAcosfg + CBsing — BCsinfg — BD cos g (A.56)
Se despeja el coseno:
CX — BY
_ A.
cos s CA—BD (A.57)
Por ultimo, se divide el seno por el coseno y se obtiene la tangente del d&ngulo g
DX — AY
tan(g) BY —OX
cog sty .05 RO7(17 1) — cOr .Os R07(2, 1) .
—capsfr 95 Ro,(2,1) — ch7 -O5 Ro,(1,1)
ch~ .05 RO7(2, ].) — cagsty .05 RO7(1, 1) o
CO(6897 -Os RO7 (2, 1)097 .05 RO7<1, 1)
cos(07) -95 Ro,(2,1) — cos(ag)sin(07) -9° Ro, (1,1) (A.58)

cos(ag)sin(07) -95 Ro,(2,1)cos(07) -95 Ro,(1,1)



Anexo B

Parametros de Denavit—Hartenberg

En el presente anexo se desarrolla la metodologia para obtener los parametros de Dena-
vit—Hartenberg (DH) del modelo del miembro inferior. Algunos parametros, como por ejemplo
dy y ds son fijos, en concreto 0 y nunca cambian, pero otros parametros, como ds o as deberan
ser calculados para cada sujeto.

B.1. Meétodo de calculo de los parametros entre ejes de re-
voluciéon

El modelo del miembro inferior desarrollado en la presente tesis, tiene predefinidos los origenes
y direcciones de los ejes de revolucion de algunas articulaciones, por ejemplo el tobillo, que se
obtiene de los datos de [Klein Horsman et al.| (2007). Para el paso de un eje de revolucion Z;_;
y el siguiente eje de revolucién Z;, es necesario calcular los cuatro parametros del convenio de
Denavit-Hartenberg para definir el sistema de coordenadas del eje de revoluciéon O; a partir del
sistema de coordenadas anterior O;_1.

Para el célculo de los parametros de DH de estos casos, se necesita:

= Origen inicial O;_.

= Sistema de referencia del sistema inicial.
= QOrigen de destino O;

= ¢je Z deseado del origen de destino Z;

La metodologia empleada para el calculo de los cuatro parametros de DH es la siguiente. Se
empieza generando una recta que pasa por O;_; con la direccién del eje de revolucién Z;_;, se
genera una segunda recta que pase por O; con la direccion del eje Z; deseado y se calcula los dos
puntos mas proximos entre ambas rectas, los cuales llamaremos C y C5, respectivamente. En la
Figura se muestra el procedimiento.

Conocidos los puntos mas cercanos de las rectas, se calcula el parametro d;, el cual es la

distancia entre el primer origen O;_; hasta C1, si va en sentido al eje Z;_; sera positivo, en caso
contrario negativo.
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164 ANEXO B. PARAMETROS DE DENAVIT-HARTENBERG

Figura B.1: Método de DH.

Se continua, calculando el giro 6;, el cual se define como el giro minimo a través del eje Z;_1,
para alienar el eje X;_; hasta hacerlo perpendicular al eje Z;, obteniendo el eje X;, (6; puede
tener un valor comprendido entre [-180° - 180°]). 6; sera positivo si el angulo entre el eje X; 1 y
X, apunta hacia Z;_;, segin la regla de la mano derecha, en caso contrario seré negativo.

Se prosigue calculando el valor de a;, que es la distancia entre ambas rectas, si el eje X;
apunta hacia el eje Z; sera positivo, en caso contrario serd negativo. Por tltimo se calcula el
valor de «a;, que sera el giro a través del eje X; para alinear el eje Z;_1 con el eje Z;. Al igual
que en el caso de 0;, el valor sera positivo o negativo empleando la regla de la mano derecha. En
la Figura [B.2] se muestra la aplicacion de la metodologia.

B.2. Parametros de Denavit—Hartenberg del modelo

Como se ha definido en la Seccion [3:3] el modelo parte del segmento pelvis, actuando como el
ground, y como origen el centro de la cadera (HJC), creando el origen de coordenadas del modelo
({00 — XoY0Zp}). Por lo tanto, los siguientes sistemas de coordenadas se van parametrizando a
partir del origen y los cuatro parametros del convenio para sistema de coordenadas.

B.2.1. Cadera

Como se ha definido en el Apartado [3.3.3] se definen los ejes de revolucion de la cadera a
partir del sistema de coordenadas de la pelvis. Siendo el primer eje de revolucion, para la posiciéon
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Figura B.2: Ejemplo de calculo de los parametro de DH.

0° de todos los ejes de revolucién, paralelo al eje Z de la pelvis, el segundo paralelo al eje X y el
tercero como paralelo al eje Y.

Para modelar los tres giros de la cadera, se han creado 2 segmentos virtuales, con sus sistemas
de referencia, cuyo origen coincide con el de la cadera, por lo tanto los valores de dy, do, a1 y
as seran cero y los valores de oy y ao son giros de 90° para hacer girar los ejes Z1 y Z5 a las
direcciones deseadas. En cambio, el tercer eje Z del tercer sistema de coordenadas (Z3), debera
ser paralelo al eje de giro de la rodilla, haciendo necesario aplicar la metodologia de la Seccién
[B1] para calcular los cuatro parametros de DH para sujeto durante el proceso de escalado.

Parametros de DH desde {Og — X¢YoZo} hasta {O; — X1Y1 7, }:

Yo 1 Parédmetros:

dy =0

Zn 11 0, = 7T/2 +q1
o Z1 a; = 0

al =m7/2

Parametros de DH desde {O; — X1Y1Z;} hasta {Og — X227, }:
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psl Z2 Parametros:

do =0

T1 i 0y = m/2 + g2 rad
21 T2 az =0

a2 =m/2 rad

Pardmetros de DH desde {O2 — X2Y275} hasta {O3 — X3Y375}:

1 Parametros:
Z2 d3 =ds
03 = Az + g3 rad
— g az = as
LE a3 = ag rad

B.2.2. Rodilla

Como se ha definido en el Apartado [3:3:3] la rodilla se ha modelado como un mecanismo de
cuatro barras, el cual se adapta a cada sujeto con un ejercicio funcional y un proceso de opti-
mizacién empleando el trabajo de [Farhat et al| (2010), obteniendo los parametros del sistema.
El mecanismo, no se puede modelar directamente empleando el convenio de DH, pero es posible
adaptarlo al convenio modelandolo con 2 ejes de revolucion dependientes entre si.

Para aplicar el convenio de DH al mecanismo de cuatro barras, se parte del origen del me-
canismo (punto A en la Figura y su eje de giro, marcandolo como el origen de destino
{03 — X3Y3Z3} y el eje Z de destino Z3 para el calculo de los cuatro parametros de DH. El
origen de {O4 — X4Y4Z,} se ha definido como el punto final de la barra Ly del mecanismo, el eje
Z4 es paralelo a Z3, respetando la planitud del mecanismo de cuatro barras y el eje X4 coincide
con el sentido del a barra Ls.

Se define dy como positivo si el vector desde O3 hasta A, va en sentido del eje Z3, en caso
contrario serd negativo:

’%
Si: (X5 XT0s4) 23> 0—=d=|rq —r054]|, si n0: d = —|rg — ro, 4| (B.1)

La constante Ay es el giro necesario para alinear X3 con Ly (Fa¢) en el escalado. Definimos

su valor como positivo si el giro va en sentido de Zs:
— — — —
Si: (X3 x m) -Z3>0— Ay = acosXs - |7TC>|,si no: Ay, = —acosX3 - |7TC>| (B.2)
a4 siempre seré positivo por la alineacién de X4 con Ly y su valor seré igual a la longitud de L.
Por altimo, el origen de {O5 — X5Y5Z5} es el punto de referencia de la tibia, su origen y
direccién de zs5 coincide con el primer eje de revolucion del tobillo, segtin los datos de |Klein

Horsman et al.| (2007)). El valor de g5 es dependiente de g4.

Parametros de DH desde {O3 — X3Y373} hasta {O4 — X4Y,Z4}:
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T3 Ta Parametros:
d4 = i|7“A — T03|
Z3 Z4 0y =04+ qu
X3 Ha ayg4 = LQ
ad =0

k)
Pardmetros de DH desde {O4 — X4Y3Z4} hasta {O5 — X5Y575}:

1 Parametros:
Z ds = ds
05 = As + f(qq) rad
a5 = as
ab = as rad

B.2.3. Tobillo

El origen de {Og — XY5Z6} y la direccion de su eje Zg coincide con el segundo eje de revo-
lucion del tobillo. El modelo acaba en el sistema de coordenadas definido para el pie (Apartado
, el eje Z7 coincide con el eje Z definido para el pie. Se calculan los parametros de DH para
hacer coincidir los ejes Z:

Parametros de DH desde {O5 — X5Y5Z5} hasta {Og — XY5Z6}:

T Parametros:

Zs d¢ = dg

06 = A6 + gs
ag = ag
ab = ag

Pardmetros de DH desde {Og — X§Ys5Z6} hasta {O7 — X7Y7Z7}:

s

— YS

1 Parametros:
Ze dr =dr
97 = A7 + qr rad
ar = ay
a7 = ay rad

N
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Anexo C

Puntos de 1nsercion de los musculos

En el presente Anexo, se muestran los puntos de insercién y origen de los musculos empleados
en el modelo. Como se explico en la Subseccion [3.4.2] se ha partido de los datos de Klein Horsman
et al. (2007), con un total de 163 fibras musculares del miembro inferior. Con la finalidad de
reducir el coste computacional del modelo, se han unido fibras musculares que presentan puntos
de insercion y/o origen muy cercanos, como por ejemplo el Vasto Medial Inferior, las 2 fibras del
musculo comparten punto de insercion y la diferencia entre los origenes es menor a 10mm. Por
este motivo se ha calculado la posiciéon intermedia entre los origenes y se ha modelado el Vastos
Medial Superior como un solo misculo.

C.1. Origenes e inserciones de las fibras musculares

En las Tablas y se muestran los nombres, origenes e inserciones de las fibras modela-
das en el modelo ME. Las posiciones de las fibras son posiciones globales, a partir de los origenes
y los sistemas de referencia de los segmentos del modelo, se calcula las posiciones relativas de
cada fibra la segmento que pertenecen (Pelvis, Fémur, Patela, Tibia o Pie).

C.2. Puntos intermedios de insercion
Algunas fibras musculares como el Sartorio no van en linea recta desde su origen hasta su

insercion. Estas fibras presentan puntos intermedios de insercion. En las Tablas y
se muestran las posiciones globales de los puntos intermedios de insercion.
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Tabla C.1: Nombre, origenes e inserciones de las fibras musculares modeladas

Nombre Origen X (cm) Y (cm) Z (cm) | Insercion X (ecm) Y (cm) Z (cm)
AddBrevDist Pelvis 3,2 0,0 3,2 Fémur 11,2 0,0 1,0
AddBrevMid Pelvis 3,5 0,0 3,5 Fémur 10,4 0,0 2,0
AddBrevPro Pelvis 3,8 0,0 3,8 Fémur 9,5 0,0 3,0
AddLong12 Pelvis 5,0 0,0 5,0 Fémur 10,6 0,0 4,0
AddLong34 Pelvis 5,0 0,0 5,0 Fémur 10,6 0,0 5,0
AddLong56 Pelvis 5,0 0,0 5,0 Fémur 10,6 0,0 6,0
AddMagnDist Pelvis 26,5 0,0 26,5 Fémur 10,8 4,2 7,0
AddMagnMid12 | Pelvis 74 0,0 7.4 Fémur 10,4 0,0 8,0
AddMagnMid34 | Pelvis 7,4 0,0 7.4 Fémur 10,4 0,0 9,0
AddMagnMid56 | Pelvis 74 0,0 7,4 Fémur 10,4 0,0 10,0
AddMagnProx12 | Pelvis 2,5 0,0 2,5 Fémur 10,7 0,0 11,0
AddMagnProx34 | Pelvis 2,5 0,0 2,5 Fémur 10,7 0,0 12,0
BicFemCB Fémur 11,8 0,0 11,8 Tibia 9,1 3,1 13,0
BicFemCL Pelvis 27,2 30,0 23,6 Tibia 8,5 13,0 14,0
ExtDigLong Tibia 5,4 8,0 5,3 Pie 6,0 30,1 15,0
ExtHalLong Tibia 6,1 14,0 5,9 Pie 6,0 17,8 16,0
FlxDigLong Tibia 6,6 28,0 5,8 Pie 3,8 16,6 17,0
FlxHalLong Tibia 31,1 30,0 26,9 Pie 2,6 23,4 18,0
GastLat Fémur 24,0 25,0 21,8 Pie 5,7 23,4 19,0
GastMed Fémur 43,8 11,0 43,0 Pie 6,0 21,2 20,0
GemellusInf Pelvis 4,1 0,0 41 Fémur 3,4 0,0 21,0
GemellusSup Pelvis 4,1 0,0 4,1 Fémur 3.4 0,0 22,0
GlutMaxInf12 Pelvis 7,5 0,0 7,5 Fémur 15,1 0,0 23,0
GlutMaxInf34 Pelvis 7,5 0,0 7,5 Fémur 15,1 0,0 24,0
GlutMaxInf5 Pelvis 3,8 0,0 3,8 Fémur 15,1 0,0 25,0
GlutMaxInf6 Pelvis 3,8 0,0 3,8 Fémur 15,1 0,0 26,0
GlutMaxSup14 Pelvis 16,6 0,0 16,6 Fémur 12,0 0,0 27,0
GlutMaxSup25 Pelvis 16,6 0,0 16,6 Fémur 12,0 0,0 28,0
GlutMaxSup36 Pelvis 16,6 0,0 16,6 Fémur 12,0 0,0 29.0
GlutMedAnt123 | Pelvis 19,0 0,0 19,0 Fémur 3,8 0,0 30,0
GlutMedAnt456 | Pelvis 19,0 0,0 19,0 Fémur 3,8 0,0 31,0
GlutMedPost123 | Pelvis 25,3 16,0 24.4 Fémur 4.5 3,0 32,0
GlutMedPost345 | Pelvis 25,3 16,0 24.4 Fémur 4.5 3,0 33,0
GlutMedPost6 Pelvis 10,1 16,0 9,7 Fémur 4.5 3,0 34,0
GlutMinLat Pelvis 10,0 0,0 10,0 Fémur 2,8 7.3 35,0
GlutMinMed Pelvis 7.4 0,0 7.4 Fémur 3,7 7,3 36,0
GlutMinMid Pelvis 8,1 0,0 8,1 Fémur 3.4 7,3 37,0
Gra Pelvis 4,9 0,0 4,9 Tibia 18,1 14,0 38,0
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Tabla C.2: Nombre, origenes e inserciones de las fibras musculares modeladas
Nombre Origen X (cm) Y (cm) Z (cm) | Insercion X (em) Y (cm) Z (cm)
IliacusLat Pelvis 6,6 26,0 5,9 Fémur 10,3 11,3 39,0
TliacusMed Pelvis 7,6 0,0 7,6 Fémur 8,9 15,5 40,0
TliacusMid Pelvis 13,0 0,0 13,0 Fémur 5,2 11,3 41,0
ObtExtInf Pelvis 5,5 0,0 5,5 Fémur 6,9 3,5 42.0
ObtExtSup Pelvis 24,6 0,0 24.6 Fémur 2.8 3,0 43,0
ObtInt Pelvis 25,4 0,0 25,4 Fémur 2,1 8,2 44,0
Pectineus12 Pelvis 3,4 0,0 3,4 Fémur 11,5 0,0 45,0
Pectineus34 Pelvis 3,4 0,0 3,4 Fémur 11,5 0,0 46,0
PeroBrev Tibia 19,0 23,0 17,5 Pie 2,7 6,4 47,0
PeroLong Tibia 23,9 16,0 23,0 Pie 3,4 15,9 48,0
PeroTert Tibia 6,2 19,0 5,9 Pie 4,3 10,0 49,0
Piriformis Pelvis 8,1 0,0 8,1 Fémur 3,9 1,6 50,0
Plantaris Fémur 24 0,0 2,4 Pie 4.8 35,0 51,0
PsoasMajorl Pelvis 6,5 13,0 6,3 Fémur 9,9 11,3 52,0
PsoasMajor23 | Pelvis 13,0 13,0 12,7 Fémur 9,9 11,3 53,0
QuadFem12 Pelvis 7,3 22,0 6,8 Fémur 3,4 0,0 54,0
QuadFem34 Pelvis 7,3 22,0 6,8 Fémur 3,4 0,0 55,0
RecFeml12 1 Pelvis 14,5 0,0 14,5 Patela 7.8 9,6 56,0
RecFem12 2 Pelvis 14,5 0,0 14,5 Patela 7,8 9,6 57,0
Sat Pelvis 5,9 0,0 5,9 Tibia 34,7 7,9 58,0
SemMem Pelvis 17,1 25,0 15,5 Tibia 8,1 15,7 59,0
SemTend Pelvis 14,7 0,0 14,7 Tibia 14,2 23,7 60,0
SoleiusLat Tibia 85,9 59,0 44,2 Pie 2,6 8,5 61,0
SoleusMed Tibia 94,3 64,0 41,3 Pie 2.4 8,5 62,0
TenFacLat Pelvis 8,8 0,0 8,8 Tibia 9,5 0,0 63,0
TibialAnt Tibia 26,6 10,0 26,2 Pie 4,6 23,5 64,0
TibialPostLat | Tibia 21,6 43,0 15,8 Pie 2,4 11,0 65,0
TibialPostMed | Tibia 21,6 25,0 19,6 Pie 2,4 11,0 66,0
VasInt123 Fémur 19,1 12,0 18,6 Patela 7,7 12,6 67,0
VasInt456 Fémur 19,1 12,0 18,6 Patela 7,7 12,6 68,0
VasLatInf4 Fémur 10,7 0,0 10,7 Patela 4.2 9,6 69,0
VasLatSup12 Fémur 59,0 0,0 59,0 Patela 9,1 9,6 70,0
VasMedInf12 Fémur 9,8 0,0 9,8 Patela 7,6 9,6 71,0
VasMedMed12 | Fémur 23,2 0,0 23,2 Patela 7,6 9,6 72,0
VasMedSup34 | Fémur 26,9 0,0 26,9 Patela 8,3 9,6 73,0
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Tabla C.3: Puntos intermedios de insercién

Musculo N° punto X (cm) Y (cm) Z (cm) Segmento
Gra 1 5,7 -44.1 -3,1 Tibia
2 6,2 -44.8 -2,6  Tibia
3 6,3 -44.8 -2,6  Tibia
4 6,8 -45,0 -2,3  Tibia
5 7,1 -45,6 -1,7 Tibia
6 7,2 -45,6 -1,7 Tibia
7 7,7 -46,1 -0,6 Tibia
8 8,1 -46,4 0,5 Tibia
Sat 1 5,3 -10,2 -1,1  Femur
2 6,6 -18,7 0,0 Femur
3 6,5 -19,7 -0,4 Femur
4 6,5 -21,2 -0,9 Femur
5 6,2 -22.3 -1,4  Femur
6 9,8 -23,6 -1,9 Femur
7 5,6 -24.8 -2,4  Femur
8 5,4 -26,1 -2,6  Femur
9 5,2 -27,5 -2,9  Femur
10 9,2 -29,0 -3,1  Femur
11 5,3 -30,5 -3,3  Femur
12 5,3 -32,0 -3,6 Femur
13 5,3 -32,3 -3,6 Femur
SemMem 1 29 -43,5 -2,9  Tibia
2 3,1 -44.2 -2,9  Tibia
3 3,7 -44.9 -2,6  Tibia
4 4,4 -45.7 -2,2  Tibia
5 5,0 -46,2 -1,9 Tibia
6 5,4 -46,6 -1,7 Tibia
7 5,6 -47.2 -1,4 Tibia
ObtExtSup 1 -1,43 -3,28 0,57 Femur
ObtlInt 1 -5,7 -2,5 -4,3  Pelvis
ExtDigLong 1 7.4 -76,3 5,3 Tibia
2 7,6 -77,4 54 Tibia
3 7,7 -78,6 5,6 Tibia
4 7,8 -79,8 5,6 Tibia
5 9,3 -84,7 58 Pie
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Tabla C.4: Puntos intermedios de inserciéon

Misculo N° punto X (¢cm) Y (cm) Z (cm) Segmento
ExtHalLong 1 8,3 -73,9 4,9 Tibia
2 87 759 5 Tibia
3 9,1 -76,8 5 Tibia
4 95  -77.8 5 Tibia
5 9,7 -78,7 5 Tibia
6 99  -791 49 Tibia
7 132 -85,5 51 Pic
8 142 -86,3 48 Pie
9 15,3  -87,2 44  Pie
10 16,5 -88,5 3,9 Pie
11 17,2 -89,1 36 Pie
12 18,1 -90,1 34 Pie
13 18,6 -90,5 3,4 Pie
FlxDigLong 1 7,5 -77,8 1 Tibia
P 8,2 79 0,9 Tibia
3 8,4 -79,6 0,8 Tibia
4 87  -80,2 0,6 Tibia
5 9,1 -80,7 0,7 Tibia
6 94 814 0,6 Tibia
7 10 -83.2 0,9 Tibia
8 10,1 -83,7 1,1 Tibia
FlxHalLong 1 6,7 -79,1 0,8 Tibia
P 7.2 -80 0,7 Tibia
3 7,5 -80,4 0,6 Tibia
4 77 -80.7 0,5 Tibia
5 7,8 -80,8 0,4 Tibia
6 82  -814 0,2 Tibia
7 88  -824 0,3 Tibia
8 9,3 -83,3 0,4 Tibia
PeroBrev 1 4.7 -76,8 2,7 Tibia
P 48 783 2.8 Tibia
3 5,1 -80,3 2,9 Tibia
4 55  -814 3,1 Tibia
PeroLong 1 4,7 -76,8 2,7 Tibia
2 48 783 2,8 Tibia
3 5,1 -80,3 2,9 Tibia
4 55  -814 31 Tibia
PeroTert 1 72 77,1 5,3 Tibia
2 7,5 78,7 55 Tibia
3 83  -80,8 56 Tibia
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Tabla C.5: Puntos intermedios de inserciéon

Misculo N° punto X (cm) Y (em) Z (em) Segmento
Tibial Ant 1 13 -78 1,8 Tibia
2 138 -85,2 26 Pie
TibialPostMed 1 75 13,9 1,2 Tibia
2 79  -751 1,1 Tibia
3 8,2 -76 0,9 Tibia
4 8,4 -76,8 0,7 Tibia
5 8,5 -77,3 0,6 Tibia
6 8,7 -77,8 0,4 Tibia
7 9 -78,3 0,4 Tibia
8 9,2 -78,7 0,4 Tibia
9 9,6 -79,4 0,3 Tibia
10 10,3 -80 0,5 Tibia
11 11,2 813 1,3 Tibia
TibialPostLat 1 7,9 -75,1 1,1 Tibia
2 8,2 -76 0,9 Tibia
3 8,4 -76,8 0,7 Tibia
4 8,5 -77,3 0,6 Tibia
5 8,7 -77,8 0,4 Tibia
6 9 -783 04 Tibia
7 92 787 04 Tibia
8 96  -794 0,3 Tibia
9 10,3 -80 0,5 Tibia
10 11,2 -813 1,3 Tibia
IliacusLat 1 2,34 3,15 -1,05 Pelvis
TliacusMid 1 2,34 315  -1,05 Pelvis
NliacusMed 1 2,34 3,15 -1,05 Pelvis
PsoasMajorl 1 2,34 3,15 -1,05 Pelvis
PsoasMajor23 1 2,34 3,15 -1,05 Pelvis




Anexo D

Calculo de la distancia minima entre
rectas

En el presente anexo se desarrolla el cédlculo de la distancia minima entre dos rectas. El
procedimiento parte de la ecuacion vectorial que define dos rectas cualquiera en el espacio:

e =701 + a7 (D.1)
T =T+ AU (D.2)

donde ﬁ y ﬁ representan el punto de la recta 1 y 2 respectivamente, ﬁ y r_g son los origenes
de las rectas, o y 0 representa, respectivamente, el vector director de las rectas y, por ultimo,
a'y [ son la distancia desde el origen de las rectas hasta los puntos finales.

La distancia minima entre ambas rectas seré la resta de ambas:
d=|ri(a) — ma(B)| = |ror + a ¥ — 7, — BU| = |reol + a ¥ — BT (D.3)

donde r.o1 es igual a la resta de ro{ — 7’_2
Se eleva al cuadrado la para asegurar que un valor siempre mayor o igual a cero:

d? =701+ a®U? + PU? + 2000t U — 2BTe0t U — 208UV (D.4)

Se deriva parcialmente la ecuacion [D.4]y se iguala a 0, con el objetivo de obtener la distancia
minima entre las rectas:

g% 2T 420Gl — 28TV =0 (D.5)
0d _ o 52 9%ist — 2007
% =27 —2Ur.01 — 2¢ =0 (D.6)

Se transforman las ecuaciones v en un sistema de ecuaciones donde o y 3 son las
incognitas a despejar:

0= 20 07t TR = Trgl (D.7)
0— g% L BT - aTW = Vi) (D.8)

Se transforma el sistema de ecuaciones en un sistema matricial:

175



176 ANEXO D. CALCULO DE LA DISTANCIA MINIMA

l—gzﬁ gﬂ [g} - [77;_0? } (D.9)

Se resuelve el sistema:

m - l—?ﬁ _g?]‘l [_7?—?0 ] (D.10)

Conocido el valor de o y 3, se calcula los puntos mas préoximos entre ambas rectas utilizan-

do las ecuaciones y y en el caso que d sea mayor al radio, se estid en el primer
caso y no hay enrollamiento del musculo. En la Figura[D.1]se observa el procedimiento explicado.

0.5 —
0.4 —
203 -
N Illl'u
0.2 —| \
0.1 — | c2
92—
2
0.2 0.1 0 -
0.1 02 0.4
0.3 0.4 0.5 0.6 07
Y (m) X (m)

Figura D.1: Procedimiento calculo distancia minima rectas.

En caso contrario, se comprobara si la distancia de alguno de los puntos de insercion al punto
mas proximo entre las recta es menor al radio, en tal caso, se emitird una advertencia de posible
error, y se reduciré el radio del cilindro para que el punto de insercién se encuentre en la superficie
del cilindro, y por ultimo se comprobara si la recta pasa por el cilindro, en caso afirmativo, se
procedera a calcular la trayectoria del enrollamiento, siguiendo el flujo de trabajo de la Figura

B.I14



Anexo E

Calculo de los puntos tangenciales al
cilindro

Para el calculo de los puntos tangenciales de una recta en el espacio con un cilindro se empieza
proyectando los puntos de insercion del musculo al plano perpendicular al eje del cilindro (m3),
el cual viene definido por el cilindro que simula el hueso en el cual se va a enrollar el musculo.
Los parametros de los cilindros se han tomado del trabajo de [Klein Horsman et al.| (2007)):

For, = rol — (U (fol — 7)) & (E.1)
ron. =7os — (U (o3 — 7)) U (E.2)

donde 7o es el punto de origen de la recta, ro;. es el punto de origen de la recta proyectado,
7 es el origen del plano y U es el vector director del plano. En la Figura se muestra la
nomenclatura empleada en este anexo.

Una vez proyectados los origenes al plano, se calcula el angulo que forman las dos rectas que
parten desde el punto tangencial proyectado (773 ) hasta el punto mas cercano al eje del cilindro
(72) v el origen proyectado (7o, ), como se observa en la Figura [E.2}

Bi = acos (E.3)

ﬁ
o1, — Tu‘

donde 5; es el angulo formado por el punto de insercion o, .

El punto tangencial proyectado al plano (r7,”) se calcula con el siguiente procedimiento. Con
la funcion vrrotvec2mat de MATLAB(®) se calcula la matriz de rotacion que gira sobre el eje U

04

) ), se multiplica por el vector
K3

unitario que va desde el punto 7o hasta ro1. v se multiplica por el radio del cilindro (r). Desde

un punto de vista geométrico, el proceso realizado es calcular el punto de encuentro entre el

cilindro y el vector unitario entre el origen proyectado y el punto mas cercano a la recta, el cual

ha sido girado el angulo §;. En las siguientes ecuaciones se muestra el procedimiento vectorial:

y gira el angulo f3; (se representa en las ecuaciones como R

=T+ R <§) unit(ror, — )T (E.4)
1
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Figura E.1: Nomenclatura del enrollamiento.

i =Ti+R @) unit(rog, — r)r (E.5)
2

donde unit() es la funcién que vuelve unitario el vector de entrada y 7o es el punto de la recta
creada por el origen del plano y su direccién, que se encuentra més cercano a la recta entre los
origenes ro1. y To2.-

Se comprueba si se ha obtenido la posicion mas cercana al origen o por el contrario se ha
calculado la otra soluciéon, para ello se calcula la distancia entre el punto tangente a la circun-
ferencia y el punto v, si la distancia es mayor al radio de la circunferencia, se ha calculado la
solucion mas alejada, se cambia el signo del dngulo y se resuelve el problema:

Si:|7"_v> 7”—1“1_3

>r—>ﬁ;’=ﬁ+R<_?ﬁ,>(7ﬁ—ﬁ)r (E.6)

Por dltimo, se calcula el punto tangencial al cilindro (Ff) ). Para ello se proyecta el punto

tangencial al circulo (77,’) al plano original (), mediante el vector director del cilindro ():
i =7, + diirl (E.7)

o —
d; = M (E.8)
THATHA
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Plano m,

Figura E.2: Angulos tangentes.

donde d; es la distancia desde el punto tangente al cilindro (7?> ) v el punto tangente a la circun-
ferencia del origen i (77,’). En la Figura se muestra las distancias.

Aplicando la ecuacién anterior a ambos puntos del origen de la recta, se obtienen los puntos
tangenciales desde cada punto al cilindro que cruzan y enrollan.
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—
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—
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Figura E.3: Distancia proyeccién.
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DOCUMENTO DE CONSENTIMIENTO INFORMADO

Y habiendo recibido informacion del proyecto: “Integracion de Modelos Biomecanicos
en el desarrollo y Operacion de Robots Rehabilitadores Reconfigurables™ desarrollado
por investigadores de la Universidad Politécnica de Valencia y de la Universitat de
Valéncia, en el que voy a prestar mi colaboracién, realizando pruebas relativas a :

“Pruebas de validacion de herramientas de rehabilitaciéon con el robot”

Y habiendo sido suficientemente informado/a por .......ccoovviviiiiiiiinnnnn. de los
objetivos del proyecto, pruebas a realizar, riesgos y beneficios de las pruebas y uso
gue se le va a dar a la informacidn obtenida y después de realizar todas las preguntas
0 aclaraciones que he estimado oportunas,

Acepto las condiciones de este ensayo.

Comprendo que mi participacion es voluntaria, y que puedo decidir no participar o
cambiar mi decisidn y retirar mi consentimiento en cualquier momento.

Por lo que doy libremente mi conformidad para:

D Participar en el presente estudio

D Registrar imagenes de mi participacion en el estudio.

D Incluir las imagenes obtenidas en publicaciones cientificas,
preservando mi identidad

e [0 TR Fdo.:

El participante La persona que ha informado

Valencia, a......, de .........c... .. de 202..

1

Instituto de Ingenieria Mecanica y Biomecanica. Universidad Politécnica de Valencia - Edificio 5E * Camino de Vera s/n * E-46022 * VALENCIA -
@. 963879160 - & 963 879 169 * YO alvaro.page@ibv.upv.es
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