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Capitulo 1

Introduccion

El cuidado efectivo de la salud requiere del trabajo de equipos multidisciplinares en los que
médicos e ingenieros estan 'condenados’ a colaborar. Con el gran avance, tanto en equipamiento e
instrumentaciéon médica, como en las herramientas de diseio computacional y céalculo cientifico, esta
colaboracién es cada vez més eficaz, como asi lo demuestra el importante auge en las ingenierias
biomédicas en varias facultades y escuelas de medicina e ingenieria.

Entre las multiples disciplinas de las ingenierfas biomédicas, una de las que esta llamando més
la atenciéon de numerosos grupos de investigacion, a nivel internacional, es la biomecénica, a la que
se la define como: la ciencia que examina las fuerzas internas y externas que acttan sobre el cuerpo
humano [1].

Uno de los estudios biomecanicos que mayor repercusion estda teniendo en la actualidad es el
andlisis dindmico de la marcha humana. Este estudio presenta dos vertientes: el analisis dindmico
inverso y el directo [8]. El analisis dindmico inverso de la marcha consiste en determinar las
fuerzas articulares necesarias a aplicar entre los so6lidos que modelizan el cuerpo humano, sobre
los que actian un conjunto de fuerzas externas conocidas: peso y fuerzas de contacto pie-suelo,
para producir en ellos un movimiento prescrito. Estos resultados permiten reconocer la marcha
normal o patologica comparandolos con patrones obtenidos previamente. El analisis dindmico
directo, por el contrario, consiste en predecir cudles serdn las caracteristicas de la marcha de un
sujeto, suponiendo que se encuentra sometido a un conjunto de fuerzas externas, conocidas, o que se
pueden expresar mediante modelos matematicos en funcién de las variables que definen el sistema,
mecanico a analizar.

El estudio dindmico de la marcha humana presenta un gran espectro de aplicaciones civiles y
militares, en los campos de la roboética, animacién computacional y la salud. En el campo de la
robotica la meta principal esta relacionada con la obtencién de técnicas de control debido a que el
paso humano es un movimiento muy complejo e inestable. En el drea de la animacién computacional
se persigue la simulacién del paso humano de forma estética para su uso en videojuegos, animaciones,
etc. En cuanto a las ciencias de la salud, los objetivos que se abordan son muy variados: obtenciéon
de patrones de la marcha humana, estudio de trastornos de la marcha, desarrollo de exoesqueletos,
protesis y ortesis, etc.

La ualtima de las aplicaciones mencionadas: el andlisis dindmico de la marcha humana para
el desarrollo de ortesis, constituye el motivo principal de este trabajo. Para llevarlo a cabo se
analiza, en primer lugar, el estado del arte sobre los fundamentos de las disciplinas necesarias para
el desarrollo del proyecto: andlisis de la marcha humana, métodos de anélisis dindmico inverso
y directo aplicados a este problema y disefio de actuadores de rigidez variable. Seguidamente se
introducen, en el capitulo 2, los métodos empleados en este trabajo para la obtener un modelo
biomecanico del cuerpo humano con el que realizar el correspondiente andlisis dindmico inverso
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de la marcha. Se utilizan los datos antropométricos y de la cinemética obtenida para un sujeto
normal, disponibles en la bibliografia [7]. El analisis dindmico inverso se realiza empleando las dos
metodologias que se describen en ese capitulo: médulo de SimMechanics de Matlab y formulacion
del problema mediante técnicas multibody.

En el mismo capitulo se describira la metodologia seguida para el andlisis dindmico directo de
la marcha, del sujeto, en este caso solo se empleard el modelo con SimMechanics, una vez que se
ha comprobado que la definicién del modelo con esta herramienta es la adecuada. Finalmente se
introducirad la metodologia seguida para la obtencion de las caracteristicas de actuadores de rigidez
variable (ARV); elementos dispuestos en las articulaciones para reducir la potencia de pico y el
consumo que deben proporcionar los actuadores de una ortesis para garantizar la marcha normal
en un sujeto bajo distintas hipotesis de lesiones medulares.

En el Capitulo 3: Resultados y Discusiéon, se muestran y evaltan los resultados obtenidos
sobre la dinamica inversa de la marcha con ambas estrategias (SimMechanics y Multibody) y de la
dindmica directa con SimMechanics.

Finalmente, en el Capitulo 4: Conclusiones, se ofreceran las principales conclusiones a las que ha
dado lugar este trabajo, asi como las lineas que quedan abiertas como posibles desarrollos futuros.

1.1. Estado del arte

1.1.1. Analisis de la marcha humana

El interés por entender la locomociéon humana ya estaba presente en la civilizacién griega aunque
en aquellos tiempos los analisis unicamente estaban basados en la observacion. Aristoteles, en el
siglo T a.C., describié por primera vez las acciones de los musculos y el proceso de marcha en su
estudio “De Motu Animalium”. En el siglo XV, fue Da Vinci quien se interesd por esta rama de la
ciencia. Da Vinci representd mediante grabados las fases de la marcha humana. Estudié la anatomia
humana, la capacidad del hombre para generar movimiento y la relacién del centro de gravedad con
el mantenimiento del equilibrio. Ademés describe la mecéanica del cuerpo en bipedestacién durante
la marcha y el salto y estudia el mecanismo de contracciéon muscular y de la mecénica articular. El
primer método cientifico de andlisis biomecanico lo introdujo Borelli en 1680 en su obra “De Motu
Animalium” cuyo titulo tom6 prestado de Aristoteles (Figura 1.1). En ella, estudia el movimiento
del ser humano y de los animales aplicando el principio de la palanca y considerando las relaciones
entre el sistema muscular y el sistema 6seo. Ademas tiene en cuenta las variaciones que se producen
en los musculos durante el movimiento del ser humano o el animal. Gracias a su trabajo, actualmente
es considerado el padre de la Biomecénica.

Posteriormente, en 1836, los hermanos Weber llevan a cabo el primer anélisis mecanico del
paso humano. En su obra: “Mechanics of the Human Walking Apparatus”, describen las fases de la
marcha humana, movimientos del centro de gravedad y alteraciones de la marcha. Con el invento
de la fotografia se produjeron grandes avances en el estudio de la marcha humana. El fotégrafo
inglés Eadweard Muybridge ided la forma de hacer rédpidamente numerosas fotografias seguidas
colocando varias camaras que enfocaban un objeto en movimiento. Sujeté todas las cuerdas de las
camaras y tird de ellas, una tras otra, para dispararlas en un intervalo de tiempo determinado.
De este modo obtuvo una sucesion de fotografias tomadas con una diferencia desde un segundo a
1/6000 segundos. A este sistema se le llamo fotografia secuencial (Figura 1.2) y permitié observar
detalles del movimiento que hasta el momento no habian podido ser apreciados [3]|. Posteriormente,
realiz6 numerosos experimentos que le permitieron tomar mas de 100.000 exposiciones de personas
y animales en movimiento. En “Animal Locomotion” describe las técnicas de fotografia seriada
aplicadas al anélisis de la marcha humana.
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Figura 1.1: Portada De Motu Animalium, Borelli

Figura 1.2: Fotografia secuencial, Muybridge

Posteriormente, Marey un médico, fisi6logo e inventor francés, utilizo un carrito de locomociéon
para seguir la trayectoria de un sujeto en movimiento. El “travelling” o “ferrocarril fotografico”
consistia en una cdmara oscura sobre railes que se deslizaba paralelamente al sujeto que destacaba
sobre una pantalla negra. Con esta técnica obtuvo diagramas que reflejaban las trayectorias de la
cabeza, el hombro, la cadera, la rodilla y el tobillo en el plano sagital. Solia vestir a las personal con
trajes negros ajustados y sobre ellos marcaba unas lineas blancas para seguir mejor los movimientos
de las distintas partes del cuerpo en cada fase del ciclo de la marcha (Figura 1.3).

Marey, en 1873, empled un sistema para el estudio de la marcha, registrando las reacciones de
apoyo y la duracion del contacto del pie en el suelo mediante métodos neumaéticos. [4] Marey recoge
puntos de presion dindmicos sobre el pie durante el paso, situando dos células manométricas en la
suela de una sandalia exploratoria. Emplea un zapato provisto de una camara de aire dinamométrica
unida a un cilindro registrados para conocer las presiones ejercidas sobre el suelo durante la marcha.
Carles, que desarrolld su trabajo de investigacion en el laboratorio de Marey, llevd a cabo mediciones
de la longitud y duracion del paso, fases de oscilaciéon y apoyo e inclinacion lateral del cuerpo durante
la marcha.

En 1887, Beely midio las presiones bajo el pie haciendo caminar al sujeto sobre una fina lamina
de escayola y observando la profundidad de la huella plantar. En 1892 disefi6 una plataforma
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Figura 1.3: Ferrocarril fotografico, Marey. Invento para el estudio de las trayectorias de la cabeza,
el hombro, la cadera, la rodilla y el tobillo durante la marcha humana.

dinamométrica [5].

A finales de la IT Guerra Mundial surgieron los primeros laboratorios de Biomecénica y ané-
lisis del movimiento humano, principalmente en Estados Unidos, lo que supuso un impulso en el
conocimiento de la locomociéon humana [3]. En los mismos se llevaron a cabo numerosos estudios en
veteranos de guerra, principalmente en amputados.

En 1945 en la Universidad de California destacan Eberhast e Inman por la creaciéon de un
laboratorio de andlisis de la marcha humana. Describieron los parametros cinematicos de la marcha
y aportaron datos sobre rotacion e inclinacién de la pelvis y el tronco mediante la utilizaciéon de un
equipo de cinematografia con el que grababan a los sujetos caminando de frente y de perfil [4].

En 1966 Murray, Ryker y Radcliffe determinaron los valores angulares en las articulaciones de
los miembros inferiores en las distintas fases de la marcha.

En 1982, Duckworth inici6 el analisis automético de la marcha y Stokes desarroll6 un programa
computerizado para llevar a cabo un anélisis de la dindmica plantar y mostrar la distribuciéon de
fuerzas bajo el pie.

En la actualidad son numerosos los sistemas utilizados para el andlisis de la marcha, tanto para
la realizacion de andlisis cinético, cinematico, estudios electromiograficos, etc. La introduccion de
técnicas cada vez mas sofisticadas y el disefio de programas informaticos que permiten el analisis
de los datos obtenidos ha significado un gran progreso en el estudio de la deambulacién y ha hecho
posible llevar a cabo investigaciones muy precisas sobre cada una de las fases del ciclo de la marcha,
tanto en sujetos sanos como en personas con distintas patologias o lesiones.
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En la actualidad, entre los sistemas de captura del movimiento se incluyen el video convencio-
nal,cdmaras de infrarrojos y laser o sistemas de emisiones acusticas. Normalmente los laboratorios
estan equipados con placas de fuerza piezoeléctricas utilizadas para medir las fuerzas de contacto
entre los pies y el terreno. Ademas, se han desarrollado nuevas aplicaciones para los sensores (cada
vez mas precisos) en la biomecéanica. Todas estas tecnologias proporcionan una gran cantidad de
informacion que puede ser utilizada para mejorar los andalisis dindmicos del cuerpo humano.

Estos sensores se utilizan para estimar variables dindmicas como la fuerza vertical de contacto
entre los pies y el suelo, trayectoria de los centros de gravedad de los segmentos del cuerpo humano,
etc. Los resultados de los estudios biomecéanicos son altamente dependientes de la fiabilidad de
los datos proporcionados por los mismos. Desafortunadamente, las medidas estan alteradas por
numerosas fuentes de error. Hazte describe que este fenémeno es el problema fundamental de la
dindmica inversa para el estudio del cuerpo humano [6].

1.1.2. Modelos biomecanicos para el anlisis de la marcha

La caracterizacion del cuerpo humano depende de la utilizacion prevista del modelo. El numero
de segmentos, el tipo de articulaciones, etc, se deben elegir de acuerdo a la finalidad del estudio que
se va a llevar a cabo. El modelo mas simple utilizado en el estudio de la marcha humana es el modelo
del péndulo invertido [9]. Este modelo es una primera aproximacion para estudiar la transferencia
eficiente de energia cinética y potencial que tiene lugar cuando un sujeto camina (Figura 1.4).

:\1.1\\

Figura 1.4: El modelo del péndulo invertido es el modelo mas simple utilizado en el estudio de la
marcha humana.

Otro de los modelos més simples que existen es el de andador pasivo. Este es un mecanismo que
recuerda vagamente a la parte inferior del cuerpo humano, que puede caminar de manera estable
bajando una ligera pendiente y sin aporte de energia externa o control [10]. Sin embargo, estos
modelos tan simples no ofrecen una visiéon realista del funcionamiento del cuerpo humano.

Si nos centramos en modelos mas realistas de la anatomia humana, podemos distinguir dos
grupos: el de los modelos parciales (cadera, piernas y pies) y los modelos de cuerpo completo. En
este proyecto se propondra un modelo del cuerpo humano perteneciente al segundo grupo de los
anteriores. El nivel de detalle de los modelos cuando se utilizan anéalisis de dindamica multicuerpo
depende de los objetivos que se tengan en el estudio. Los modelos pueden solo incluir el sistema
esquéletico [11] o incluir ademas la actuacion de los musculos [12, 8].

Ademas, los modelos de cuerpo completo se pueden clasificar a su vez en dos grupos: los que
consideran la parte superior del cuerpo (de la cadera hacia arriba) en un tnico segmento y los que
consideran por separado cada uno de los segmentos del cuerpo. Los del primer grupo consideran
un tnico cuerpo superior llamado HAT (Head, Arms, Trunk) que engloba la cabeza, los brazos y
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el tronco. Este es el caso del modelo presentado por Delp en 1990 [13]. Este modelo es un modelo
tridimensional con 43 miusculos utilizado para el estudio de trastornos musculo-esqueléticos y para
analizar el efecto de la fuerza muscular en el desgaste de las articulaciones.

Anderson y Pandy presentaron un modelo de HAT similar en 1999 [14]. Este modelo que tiene
23 grados de libertad y esta formado por 10 segmentos y 54 musculos ha sido utilizado en varios
estudios para analizar el movimiento humano. En 2006 Ackermann y Schiehlen [16] propusieron un
modelo con HAT con 27 grados de libertad y cuyas articulaciones son todas esféricas para estudiar
los trastornos de la marcha humana y cémo esos trastornos modifican el coste metabdlico. En
2010, Garcia Vallejo [12] utiliz6 una simplificacion del modelo anterior para realizar sus estudios.
Utiliz6 un modelo de 7 cuerpos rigidos: HAT, los dos muslos, las dos piernas y los dos pies. Los
muslos estaban conectados a la cadera con articulaciones esféricas, los muslos y las piernas estaban
conectados con articulaciones de revoluciéon para simular las rodillas y las piernas y los pies también
estaban conectados con articulaciones de revolucion para simular los tobillos (Figura 1.5).

Y Ba

\E\m \ Brs

Figura 1.5: Modelo del cuerpo humano formado por 7 cuerpos rigidos (HAT, muslos, piernas y pies)
unidos mediante 4 articulaciones de revoluciéon y dos esféricas.

En cuanto al otro grupo, el de los modelos que no consideran la simplificacion del HAT, Silva y
Ambrosio desarrollaron varios modelos considerando la cabeza, el tronco y los brazos como cuerpos
individuales. En 1997, desarrollaron un modelo con 12 segmentos y 29 grados de libertad [18]. En
estudios posteriores, en 2004, extendieron el modelo a uno de 33 cuerpos rigidos que definen 16
segmentos anatomicos y con 44 grados de libertad (Figura 1.6).

Para definir los modelos, ademas del nimero de segmentos del mismo y del tipo de articulaciones
que se utilizaran son necesarios los datos antropomeétricos de cada uno de los segmentos (BSP).
Para determinar estos parametros los primeros estudios utilizaban cadaveres. Posteriormente, las
caracteristicas fisicas de los segmentos se determinaban mediante rayos gamma de modo que ya se
se podian realizar los experimentos en personas vivas y los errores se redujeron enormemente [19].
Mas tarde Zatsiorsky estudio el uso de marcas 6seas como puntos de referencia para localizar el
centro de gravedad de los segmentos [19].

Para la determinacion de la ubicacién de un segmento son imprescindibles, como minimo, dos
puntos que definan el vector posicion de su eje longitudinal, los cuales habitualmente, se correspon-
den con los extremos del eje longitudinal. La localizacion de estos puntos puede determinarse a partir
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Figura 1.6: Modelo del cuerpo humano formado por 16 segmentos anatomicos (33 cuerpos rigidos)
y 44 grados de libertad.

de puntos anatémicamente conocidos ya sean de tipo interno (centros de rotacion articular, pun-
tos topologicos 6seos, etc), como epidérmicos o superficiales (protuberancias, puntos caracteristicos
de la piel, etc).Lo mas normal es utilizar referencias articulares ya que las referencias epidérmi-
cas pueden variar su posicién de forma aleatoria alterando las longitudes. Uno de los parametros
antropomeétricos més importantes, es la localizacion del centro de gravedad. Las propiedades iner-
ciales asociadas a los segmentos corporales son representadas por los siguientes parametros: masa
del segmento expresada de forma absoluta (kg) y relativa (porcentaje de la masa total corporal),
vector posicion del centro de gravedad (CG) definido con respecto a un sistema de referencia local
de coordenadas, ejes referidos al momento de inercia con respecto a un sistema de referencia local
segmentario cuyo origen coincide con el CG del segmento y momento de inercia alrededor de los
ejes de inercia anteriormente definidos. El valor de estos pardmetros inerciales pueden ser elegidos
a partir de un anélisis estadistico, o bien ser estimaciones personalizadas de un individuo concreto.
En este trabajo se utilizaran datos antropométricos basados en un individuo en concreto.

1.1.3. Analisis Dindmico Inverso

Como se ha comentado con anterioridad, los objetivos del Anélisis Dindmico Inverso (IDA-
Inverse Dynamic Analysis) son obtener las reacciones en las articulaciones y las fuerzas musculares
o sus pares resultantes en las articulaciones que el ser humano hace durante la marcha. Los primeros
que estimaron las fuerzas y los pares articulares de las articulaciones de los miembros inferiores
fueron Bernstein en 1935 y Elftman en 1938. Ya en la década de los 50 siguieron realizéndose nuevos
estudios sobre el tema. Todos estos estudios determinan las fuerzas y los pares aplicando ecuaciones
dindmicas a cada modelo de cuerpo libre en el que se descompone el modelo utilizado. En estos
estudios se utilizaron datos cinemaéticos y fuerzas de contacto obtenidos de forma muy rudimentaria
como, por ejemplo, a partir de la fotografia secuencial en un caso y a partir de plataformas con
resortes calibrados.

Para realizar el andlisis inverso hace falta una gran cantidad de entradas. Esta informacion
debe contener las propiedades antropométricas de cada uno de los segmentos del modelo, la infor-
macion cineméatica de cada uno de los grados de libertad y las fuerzas externas aplicadas (fuerzas
de contacto). Segun el caso, esta informacion se puede medir experimentalmente en un laboratorio
u obtenerla a partir de tablas antropométricas. Los datos utilizados en este trabajo se han obtenido
de forma experimental.
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Normalmente, las fuerzas de contacto se obtienen en un laboratorio medidas mediante placas
de fuerza, una por cada pie. Los datos que se obtienen de las placas de fuerza son introducidos como
datos de entrada en el modelo inverso.

1.1.4. Analisis Dinamico Directo

El anélisis dindmico directo (FDA - Forward Dynamic Analysis) determina cémo se movera un
sistema mecénico, en este caso el cuerpo humano, debido al efecto de las fuerzas externas e internas
sin necesidad de experimentar, es decir, es un método predictivo. Este andlisis utiliza informacion
dinamica tal como fuerzas de contacto, pares, etc como datos de entrada y la simulacion predice
coémo serd el movimiento. Por lo tanto, esta técnica se utiliza para investigar la relacion entre las
fuerzas musculares y el movimiento generado durante la locomocion.

A pesar de que la mayoria de los trabajos sobre el andlisis del movimiento humano utilizan
el andlisis inverso, en los ultimos anos se ha querido dar un paso adelante, es decir, ya no hay
que conformarse con analizar el paso humano sino que hay que predecirlo bajo unas determinadas
condiciones |15, 16]. Esto ayuda en el disenio de ortesis y protesis para personas discapacitadas.

Uno de los primeros estudios en los que se utiliz6 el anélisis dindmico directo para estudiar el
movimiento del cuerpo humano fue desarrollado por Chow y Jacobson en 1971. Este era un modelo
bidimensional compuesto por 7 segmentos cuya movilidad estaba restringida unicamente a 2 grados
de libertad. A pesar de estas simplificaciones sus resultados concordaban con las fuerzas de contacto
obtenidas por otros autores.

1.1.5. Actuadores de Rigidez Variable

La rigidez de un actuador es comparable con la rigidez de un resorte lineal. La variacion de la
longitud de un resorte lineal depende de la fuerza que actie sobre el resorte, de acuerdo a la Ley de
Hooke:

F =K x (z — xg).

Esto significa que un resorte de rigidez K, longitud libre xy y longitud actual x, genera una
fuerza F. Si la longitud actual es igual a la longitud libre del resorte, no se genera fuerza. Esta serfa
la situacion de actuador en su posicién de equilibrio. En un resorte caracterizado por una relaciéon
lineal fuerza-deformacion, la rigidez puede definirse como

F
K = — = cte.
Ax
Cuando la relacion fuerza-deformacion no es lineal, la rigidez del resorte varia entonces con la
deformacion.

K = ar £ cte.
dx

Para un resorte, la posicion de equilibrio es fija e igual a su longitud libre. La posicién de
equilibrio de un actuador flexible se define como la posiciéon que tiene el actuador cuando no produce
ningun valor de fuerza o par. Ademas, si se puede modificar y tener un cierto control sobre el valor
de la rigidez del resorte, surge el concepto de Actuador de Rigidez Variable.

Estos nuevos actuadores de rigidez variable presentan importantes ventajas respecto a los clé-
sicos actuadores rigidos en multiples campos de la robética, como son la robética de rehabilitacion,
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protesis robodticas, robots asistenciales y de servicio, y robots andadores. Sus ventajas radican en la
capacidad de reducir las elevadas fuerzas originadas en un impacto, y en la capacidad de almacenar
y devolver energia gracias a sus elementos elasticos pasivos. Asi, el uso de estos actuadores se esté
extendiendo en los nuevos robots que interaccionan con personas, donde es necesario garantizar la
seguridad fisica del usuario; y en aplicaciones donde la eficiencia energética puede ser incrementada
modificando la frecuencia natural del sistema.

Asi, las aplicaciones que requieren rigidez variable se pueden dividir en dos grupos [17]: aquellas
para la interacciéon robot-hombre y aquellas que ajustan la dindmica natural del sistema mecanico.
La diferencia entre estos dos grupos radica en el uso dado a la capacidad de poder variar la rigidez
del actuador. En este proyecto tiene importancia el segundo grupo de aplicaciéon de los actuadores
de rigidez variable.

Actuando sobre la rigidez de las articulaciones de un brazo o pierna robotica se puede ajustar la
frecuencia natural del sistema de manera que el movimiento sea més natural y se reduzca el consumo
energético de los actuadores. Las protesis roboticas y los robots andadores son aplicaciones en las
que los actuadores de rigidez variable tienen un notable desarrollo.

El disenio mecénico de las protesis roboticas debe realizarse de manera que su frecuencia natural
se ajuste a las caracteristicas de rigidez del contacto con el suelo y velocidad de la marcha. Si la
rigidez del mecanismo es fija, sélo se podra garantizar el confort del usuario para ciertas condiciones
de la marcha. Por el contrario, cuando la rigidez del mecanismo es ajustable, el confort se puede
lograr para un amplio rango de la frecuencia de paso y diferente rigidez de contacto con el suelo.
Junto con la mejora en el confort también se estd investigando en la optimizacién de la eficiencia
energética y en evitar patologias debidas a patrones de marcha incorrectos. Ejemplos de protesis que
ya incorporan actuadores con la posibilidad de modificar la rigidez mecénica son las desarrolladas
por Au et al. [26] y Hitt et al. [25].

Estos mismos conceptos son aplicables a los robots andadores. Modificando la rigidez de las
articulaciones de las piernas, la frecuencia natural del sistema puede ser ajustada a la velocidad
de la marcha del robot |27, 28]. Los componentes elasticos del mecanismo almacenan una cantidad
de energia al apoyar el pie en el suelo, para luego ser aprovechada en impulsar el movimiento de
extension del pie o la pierna.

La capacidad de almacenar y devolver energia, ademas de reducir el gasto energético, podria
permitir emplear actuadores de menor tamano, ya que el aporte energético de los componentes
elasticos se puede emplear como apoyo a la energia mecéanica introducida por el actuador [29].

Estos actuadores son capaces de desacoplar la fuerza del motor de la articulaciéon robética y,
ademas, se caracterizan por su capacidad de cambiar la rigidez aparente de la articulacion dindmi-
camente. Estos actuadores de rigidez de variable suelen emplear dos unidades de accionamiento en
combinacion con elementos eldsticos pasivos para controlar, de forma independiente, la variacion de
la rigidez y la posicién de equilibrio de la articulacion.

Ya se han disefiado muchos actuadores de rigidez variable entre los que se encuentran: el resorte
de Jack (2005) el cual varia la rigidez cambiando el nimero de espiras activas de un muelle [30].
AMASC (2004) que cambia la compresion o elongacion de un muelle colocado en serie con la
articulacion para cambiar la rigidez aparente de la junta [31]. QA-Joint (2010) [34], VS-Joint (2008)
[34] y MACCEPA (2007) [27] en los cuales el ajuste de la rigidez y la posicion estan desacoplados.
Uno de los ultimos desarrollos de actuadores de rigidez variable es el diseniado en el Departamento
de ingenieria de la Universidad de Almeria por Sénchez et al. [20, 21].

Este tipo de actuadores se pueden clasificar en cuatro grandes grupos:

» Equilibrium - controlled stiffness (rigidez controlada por el equilibrio).

» Antagonistic - controlled stiffness (rigidez controlada por antagonistas).
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» Structure - controlled stiffness (rigidez controlada por la estructura).

= Mechanically - controlled stiffness (rigidez controlada de forma mecanica).
= Equilibrum - controlled stiffness

Los actuadores de rigidez variable pertenecientes a este grupo utilizan un resorte de rigidez
constante colocado en cadena con un actuador tradicional. Para obtener la rigidez variable, la
rigidez virtual del actuador se ajusta al ajustar dinAmicamente la posicion de equilibrio del resorte.
El motor encargado de variar la rigidez se ajusta sobre la base del muelle para alterar la tensiéon o
compresion del mismo. A este grupo pertenece el Serie Elastic Actuator mas comunmente conocido
como SEA [23].

El SEA es el actuador de rigidez variable més sencillo. Consiste en un resorte colocado en serie
con un actuador tradicional de modo que la rigidez esta determinada por la constante del resorte vy,
por tanto, no es ajustable durante el funcionamiento. Hay que cambiar el resorte por otro de otra
constante de rigidez diferente para cambiar la rigidez de la articulacion.

= Antagonistic - controlled stiffness

Este tipo de actuadores utiliza dos actuadores de rigidez fija y caracteristicas de fuerza-
desplazamiento no lineales acoplados antagonicamente, es decir, trabajando uno contra otro. A
cada uno de estos actuadores se le acopla un resorte no lineal. Mediante el control de ambos actua-
dores y el uso de resortes no lineales, se puede ajustar la posicion de equilibrio y la rigidez de esta
disposicion antagonica. Para ser capaz de variar la rigidez, es necesario que las caracteristicas de los
resortes sean no lineales mientras que la resultante de los dos resortes presente un comportamiento
lineal. A este grupo de actuadores pertenecen las Biologically inspired joint stiffness control [24],
VSA [17] y AMASC [31].

Las Biologically inspired joint stiffness control son béasicamente articulaciones actuadas por dos
SEA’s (Figura 1.7). El funcionamiento es bastante intuitivo. Cuando los dos servomotores giran en
la misma direccion, la posicion de equilibrio de la articulacion cambia (mecanismo para cambiar la
posicion de equilibrio de la articulacién). En cambio, al girar en la direccién opuesta, las ruedas se
alejan una de otra estirando el muelle y por tanto la rigidez de la articulacién cambia. La ventaja
de este disefio es que la caracteristica fuerza-alargamiento de los muelles no lineales se elige durante
la fase de diseno. Esto se consigue haciendo rodar los resortes por una curva cuadrética, de este
modo se consiguen resortes de caracteristicas no lineales sino cuadréticas.

Antagonist  0° 0° Agonist —

Servo | : Servo 7Ry i Roller Guide
Bf‘. Ball Bearing
! ) Roller

L . Contact Point
—_— Roller

Trajectory

(a)

(c)

Figura 1.7: (a) Imagen de la configuracion. (b) Dibujo esquematico de la configuracion antagonica
de los dos SEA’s. (c) Esquema de la estrategia para conseguir resortes cuadraticos.
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Otro de los actuadores pertenecientes a este grupo es el VSA (Figura 1.8). E1 VSA esta formado
por tres poleas sobre las cuales se coloca una correa dentada. Dos de las poleas (2 y 3 de la Figura
1.8) estan conectadas a los respectivos motores y la restante esta conectada al eslabon. En la correa
se colocan tres mecanismos de tensado iguales aunque con funciones diferentes. Los dos mecanismos
de tensado vecinos de la polea conectada al brazo (polea 1) forman los resortes no lineales. El otro
mecanismo es solo un mecanismo de tensiéon para mantener la correa dentada unida a las poleas.

Para hacer que el VSA rigido, la polea 2 mediante el motor 5 ha de girar a la izquierda, y la
polea 3 mediante el motor 6 ha de girar en sentido horario. Como resultado, los resortes 8 y 9 se
comprimen (aumentando la rigidez), y el resorte 7 se alarga para mantener la correa apretada contra
las poleas. Al girar las poleas 2 y 3 en la misma direccién, la compresiéon-elongacion del resorte no
cambia, y como tal, la rigidez se mantendra, pero la posicién de equilibrio de la articulacion se
modificaré.

Figura 1.8: VSA. (a) y (b) son dos vistas CAD del VSA

Otro diseno basado en el mismo principio es el actuador con rigidez ajustable mecanicamente
en serie (AMASC). AMASC es un mecanismo mas bien complejo con un gran namero de poleas
y cables (Figura 1.9). Sin embargo, la ventaja es que solo se utiliza un actuador para controlar la
variacion de la rigidez o la posicion de equilibrio. Por lo tanto, cada uno de los actuadores tiene
su funcién especifica, lo que permite diferentes tipos de motor para optimizar el peso del sistema
completo.

Figura 1.9: Fotografia del AMASC (izda.) y visién esquematica del conjunto

El principio de funcionamiento se basa en la configuracion antagénica de dos resortes no lineales.
En el caso del AMASC, el resorte no lineal esta formado por un conjunto de poleas en espiral.
El porcentaje de reduccion de las poleas varia proporcionalmente con la deflexion de los muelles
para obtener la relacion cuadratica. Las poleas se utilizan también para desacoplar el control de
variabilidad de la rigidez y la posicion de equilibrio. Un motor controla el dngulo de la polea Ji,
que es la configuraciéon de la posicién de equilibrio. Cuando este motor gira en sentido contrario
a las agujas del reloj, el conjunto de poleas Z4 flotante se mueve a la izquierda, y el conjunto de
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poleas Zp flotante se mueve a la derecha. Este movimiento se traducird en un giro a la izquierda
del eslabon, que estd conectada a la polea Jo. Todo esto se puede hacer sin cambiar la longitud de
los resortes, lo que mantiene la rigidez constante.

Por otro lado, cuando el desplazamiento X3 (controlado por el segundo motor) es hacia a la
izquierda, los dos conjuntos de poleas Z4 y Zp, también se moverédn hacia la izquierda. Esto hace
que se alarguen los dos muelles, y asi hacer méas rigido el conjunto, mientras que la posicion de
equilibrio se mantiene constante. Por tanto, la principal ventaja de este actuador es que se puede
controlar la rigidez y la posicién de equilibrio de forma independiente. Esta independencia hace
que el control sea més facil y permite el disenio de los dos motores por separado para satisfacer las
demandas de una aplicaciéon especifica, por ejemplo, la rigidez varia lentamente, mientras que la
posicién de equilibrio se debe establecer con mayor rapidez.

s Structure - controlled stiffness

Este tipo de actuadores de rigidez variable varia la rigidez controlando la estructura fisica eficaz
de un resorte. Cuando se utiliza una barra como elemento elastico, la rigidez depende de modulo
elastico del material, del momento de inercia, y de la longitud efectiva de la misma. Durante la
operacion, la rigidez se puede controlar mediante el ajuste de uno de estos pardmetros, normalmente
la longitud efectiva. En este caso lo que hace que el actuador sea de rigidez variable es la impedancia
mecanica variable del elemento pasivo.

Un mecanismo para variar la rigidez mediante la variacién de la longitud es el mostrado en la
Figura 1.10. El elemento el4stico pasivo, en este caso, un resorte de hoja, conectado a la articulacion
por un cable y la polea. Mediante un motor se hace girar un tornillo sin fin, el cual mueve a la
deslizadera y, por lo tanto, varia la rigidez. Si la deslizadera esté totalmente a la derecha la longitud
del resorte de hoja estd completamente libre de modo que el mecanismo estard en su forma mas
flexible. En cambio, conforme la deslizadera se mueve hacia la izquierda, la longitud efectiva del
resorte de hoja va disminuyendo y, por lo tanto, aumenta la rigidez de la articulacion [17].
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Figura 1.10: Mecanismo para variar la rigidez modificando la longitud efectiva de un resorte de hoja
mediante una deslizadera

Uno de los actuadores de rigidez variable que pertenecen a este grupo es el conocido como Jack’s
spring [30]. El Jack’s spring es un mecanismo que utiliza un resorte helicoidal. La rigidez efectiva de
la estructura se consigue aumentando o disminuyendo el ntimero de espiras activas (Figura 1.11).

= Mechanically controlled stiffness

Este conjunto de actuadores de rigidez variable ajustan la rigidez de forma mecéanica. El ac-
tuador completo se comporta como un resorte de torsion, donde las caracteristicas del resorte y el
punto de equilibrio se pueden controlar de forma independiente durante la operacién.
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Figura 1.11: Mecanismo para variar la rigidez basado en aumentar o disminuir el nimero de espiras
activas de un resorte helicoidal.

El primer actuador basado en el control mecanico del ajuste de la rigidez fue desarrollado en la
Vrije Universiteit Brussel. El sistema propuesto (Figura 1.12) es una junta de revoluciéon formada
por un brazo conectado a tierra (1) y un brazo movil (2) conectado por un eje. El brazo de palanca,
3, también estd conectado al mismo eje de rotaciéon. La posiciéon de este dltimo brazo puede ser
controlada con un servomotor. El resorte helicoidal (7) genera un momento que tiende a alinear
los cuerpos. Los servomotores 5 y 6 hacen girar los ejes roscados lo que hace que los puntos 3 y 9
se acerquen o se alejen del eje de rotacion de modo que se genera un esfuerzo de torsién mayor o
menor.Este diseno tiene como inconveniente el uso de tres motores.

Figura 1.12: Primer actuador para variar la rigidez de forma mecénica. (a) Configuracion flexible
del mecanismo. (b) Configuracion rigida

El siguiente de los actuadores de rigidez variable pertenecientes a este grupo de variacion de la
rigidez de forma mecénica es el VSJ [32]. El actuador VSJ consta de 4 elementos eldsticos unidos
a un eje (en este caso resortes de hoja comunmente llamados ballestas), 4 pivotes deslizantes sobre
dichas ballestas, 4 mecanismos de cuatro barras conectado a los pivotes, y 2 actuadores idénticos
conectados a los sistemas de cuatro barras mediante el Linkege a (Figura 1.13). Como los pivotes
deslizan sobre los resortes, la longitud efectiva de éstos cambia, lo que causa la variacion de la
rigidez.

Cuando los dos actuadores giran a la misma velocidad y en la misma direccion, el mecanismo
de cuatro barras gira alrededor del eje con los pivotes. Dado que el eje se conecta a los pivotes
a través de la ballesta, la rotacion de los pivotes causa la rotacién de eje. Cuando los actuadores
giran a la misma velocidad pero en la direccién opuesta, la distancia de los pivotes al eje cambia
sin rotacion de los pivotes. Entonces, puesto que la longitud efectiva de los resortes ha cambiado,
la rigidez de la VSJ varia. En este caso los dos motores se utilizan simultaneamente para controlar
la posicion y la rigidez.

Uno de los tltimos desarrollos de actuadores de rigidez variable es el disenado en el Depar-
tamento de ingenieria de la Universidad de Almeria por Sanchez et al. [20, 21|. En este actuador
de rigidez variable, denominado ARV, se consigue la variacion de la rigidez modificando el dngulo
de inclinacion de una leva sobre la que desliza un rodillo (Figura 1.14). A su vez este rodillo, con
su movimiento, comprime un resorte mediante un cable unido a ambos elementos. Al producirse el
impacto, la polea presente en el actuador gira de modo que se comprime el resorte absorbiendo la
energia. El intervalo de compresion del resorte va en funcién del &ngulo de inclinaciéon de la palanca.
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Figura 1.13: El linkage a, eslabones amarillos, estan unidos a los actuadores. El linkage b esta
conectado al a de modo que si los dos motores giran en el mismo sentido la articulaciéon gira pero si
se mueven en sentido contrario, cambia la longitud efectiva de los resortes de hoja, modificindose
la rigidez.

Por lo tanto, para un mismo giro de polea, si el dngulo de inclinacién de la palanca es pequeno,
la compresion del resorte es pequena y, por lo tanto, la rigidez del ARV es baja. En cambio, si el
angulo de inclinacion de la palanca es mayor, la compresion del resorte sera elevada y, por tanto, la
rigidez del ARV sera alta. Por lo tanto, el ARV tiene un amplio rango de rigidez: desde un actuador
con valor casi nulo de rigidez hasta un actuador totalmente rigido. EI ARV emplea dos unidades
de accionamiento de modo que se controla de forma independiente la variacion de la rigidez y la
variacion de la posicion de equilibrio de la articulacién. El motor encargado de variar la posiciéon de
equilibrio esta colocado en la polea (Motor; de la Figura 1.14) y el encargarlo de variar la rigidez
se coloca sobre la leva (Motory). Cuando la palanca se coloca en posicion vertical el actuador es
idealmente rigido, no pudiendo haber desviacion entre la polea motriz y la posicion del brazo. Si la
palanca se posiciona horizontalmente el mecanismo adopta su configuraciéon de méaxima, flexibilidad.
La Figura 1.14 muestra dos situaciones del actuador para una misma posiciéon intermedia de palanca
(rigidez intermedia): cuando el brazo esta en su posicion de equilibrio, y cuando el motor principal
ejerce par y se produce una desviaciéon angular entre la polea motriz y la posicién del eslabon de
salida.

Para caracterizar el actuador es necesario conocer la relaciéon entre el par T ejercido por el
motor principal y la desviacién angular 8 producida. La Figura 1.15 muestra un esquema con los
parametros necesarios para describir el par T y la rigidez de la articulacion K en funciéon de la
desviacion angular §. Cuando la polea motriz de radio R se desvia un angulo 5 respecto de la
posicién de equilibrio, se produce un acortamiento de la distancia inicial del cable en la posicion de
equilibrio Iy que, despreciando la curvatura del cable sobre la polea guia, pasa hasta un valor /; en
la posicion deformada segin

llzlo—,@XR (11)

En esta posiciéon el rodillo habra rodado sobre la palanca una distancia Iy, que dependeré de
la posicion angular 6 de la palanca. Resolviendo el tridngulo formado por los lados lg, I1 y l2, se
obtiene [y y el 4ngulo o formado entre lg y I;:

ly =l x cosf — /12 — 13 x sin?0 (1.2)

sind

I

sina = g X (1.3)
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Figura 1.14: Esquema de funcionamiento del ARV: Arriba posicion de equilibrio y abajo tras recibir
un impacto. Tras recibir un impacto el rodillo comprime el resorte absorbiendo éste la energia del
impacto.

Al desplazarse el rodillo, el resorte sufrird una compresion x; dada por

Tg = hl — ho, (1'4)

donde hg es la distancia inicial del cable que une el rodillo con el resorte y hy la distancia en la
posicion deformada, siendo

l1 X sina

hy = \/(ll x sina‘ + ho)? + ( P—",

)? (1.5)
Sustituyendo convenientemente 1.1, 1.2 y 1.3 en 1.5, y posteriormente 1.5 en 1.4, esta dltima expre-
sion es la relacion geométrica entre la compresion del resorte zs y la desviacion angular 8. Partiendo
ahora de la fuerza ejercida por el resorte, se calcula el par T ejercido por el motor principal. La

Figura 1.15: Variables influyentes en el funcionamiento del ARV. Modificando cualquiera de los
parametros senalizados varfan las condiciones de flexibilidad-rigidez del actuador
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tension del cable del resorte sera el producto de la rigidez del resorte K¢ por la compresion del
mismo

Fy =K X x4 (1.6)
Sobre el rodillo actuara esta fuerza Fj, una fuerza normal a la superficie de contacto rodillo-palanca

F,,, y la fuerza ejercida por el cable de la polea motriz F.. Resolviendo el diagrama de fuerzas se
tiene que

F, = F,x 200+ (1.7)
cos( + «)
siendo
v = arctan(% (1.8)
Por lo que finalmente, el par T ejercido por el actuador sera

T=F.xR=T(R,ly, ho, Ks,0,03) (1.9)

y derivando 1.9 en funcién de 5 se obtiene la rigidez torsional del actuador
K = % = K(R,ly, ho, Ks,0, ) (1.10)

Las ecuaciones 1.9 y 1.10 vienen expresadas en funcién de varios pardmetros: las dimensiones
del mecanismo R, lg, hg, la rigidez lineal del resorte Ky, el dngulo de palanca 6 y la desviacion
angular . Para un actuador dado, los cuatro primeros pardametros seran fijos, y la posiciéon de
palanca 6 sera controlada por el motor secundario.

El ARV es un actuador diferente a los existentes con anterioridad en dos aspectos: puede tomar
una configuracion totalmente rigida y, ademés, cuenta con par umbral (debido a la pretension
inicial del cable). Ademéas, como se ha visto con anterioridad, es un actuador de rigidez variable
muy versatil ya que se pueden modificar las variables influyentes en el mismo (dngulo de inclinacion
de la palanca, constante elastica del resorte, radio de la polea, etc.) para adaptarlo a la aplicacion
a la que se vaya a utilizar.

En la Figura 1.16 se representan las curvas par-desviacién angular para distintas posiciones de
la palanca para unas determinadas dimensiones del actuador (R=7 cm, lp=15.1 cm, hop=4.7 cm).
Las curvas muestran una pendiente creciente con el dngulo, llegando a ser verticales al alcanzar el
limite del mecanismo en el que el cable de la polea motriz se hace perpendicular a la palanca. En la
misma figura, se representan las curvas de rigidez-desviaciéon angular, que tienen un comportamiento
también creciente.

Ademas, si en lugar de ser la leva plana fuese curva, las curvas de rigidez variarian. Las curvas
de rigidez se pueden modificar variando cualquiera de los pardmetros de disefio del actuador (radio
de polea, longitud del cable, rigidez del resorte, etc.). Hay actuadores con curvas de rigidez lineales y
otros con curvas no lineales, en este caso, la curva de rigidez es no lineal como se puede observar en
la Figura 1.16. En cuanto a los mérgenes de rigidez, cada actuador se mueve dentro de sus propios
margenes. El ARV puede tomar una configuracion casi totalmente flexible a totalmente rigida. En
la Figura 1.17 se muestra el prototipo del actuador sin incluir los motores (arriba) y con los motores
incluidos (abajo).



1.1 Estado del arte 19

400 5000¢
—6=20°
350 —e=30°
60 ——e=40° 4000t}
——e=50° 'g‘
— 250 —6=60° —
E a=70° 2 3000
— 200 v
— N-
a 150 § 2000y
=]
100} e /
1000f -
50 b
0 " n " n L o A " " i N
0 02 0.4 06 0.8 1 0 0.2 04 06 08 1
Desviacion angular, g (rad) Desviacién angular, g (rad)

Figura 1.16: Curvas par T-desviacion angular 5 (izquierda) y rigidez K-desviacion angular /5 (dere-
cha) para distintas inclinaciones de palanca 6. Cuanto mas inclinada esté la palanca, mayor serd la
rigidez del actuador para un mismo giro de polea.

Figura 1.17: Diseno en 3D y prototipo del actuador sin motores (arriba) y con motores (abajo)

Hay que tener en cuenta que los actuadores presentados anteriormente son sistemas mecanicos
que con el tiempo y el uso se pueden desajustar. Por ejemplo, los actuadores que utilicen cables
tensados se pueden destensar, se pueden desgastar los rodillos, etc. Todo esto haria que se modificara
la curva de rigidez. En cualquier caso, la solucién es sencilla, ya que tinicamente habria que sustituir
los elementos danados o deteriorados para volver a obtener la curva de rigidez inicial. También

comentar que durante el diseno de los actuadores se realizan estudios a fatiga de cada uno de los
componentes.
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Una vez hecho el recorrido por los principales tipos de actuadores de rigidez variable existen-
tes se va a comentar como podrian ayudar los mismos a los pacientes con lesiones medulares. Los
pacientes con lesiones medulares tienen limitado el control sobre la musculatura del tren inferior
de modo que requieren un elevado coste metabélico y ayuda de soportes para mantener una mar-
cha patologica. Las ortesis estan disenadas para disminuir ese coste metabodlico y permitir a estas
personas caminar de manera mas natural y eficiente al asistir la flexion y extensiéon de la pierna
durante la fase de balanceo a costa del consumo energético de uno o varios motores. Para ayudar
a la marcha de estos pacientes, en los ultimos anos se ha propuesto incorporar los Actuadores de
Rigidez Variable (ARV) en las Ortesis y protesis, ya sea en rodilla o en el tobillo. Mediante el uso de
estos actuadores se pueden reducir en mas de un 50 % el par méximo necesario en los actuadores.

La mayoria de las protesis de rodilla modernas utilizan amortiguadores para modular el com-
portamiento dindmico y evitar la excesiva flexion de la rodilla, pero se disipa mucha energia y no
ayudan en la fase de extensiéon de la rodilla. Para controlar la rigidez de forma més eficiente se
propone el uso de Actuadores de Rigidez Variable.

En 2005, Hollander y Sugar [30] desarrollaron el tendon robotico ajustable. Este tendén robdtico
es un actuador lineal basado en resortes. Se disefidé para su uso en dispositivos de asistencia a la
marcha. Al igual que su andlogo humano, este tendén utiliza su naturaleza eldstica para reducir
la potencia pico necesaria y las necesidades energéticas del motor. Mediante este dispositivo se
consiguen reducciones en el pico de potencia requerido por el motor de més del 50 por ciento con
un dispositivo cuya masa es 8 veces menor que la de un accionamiento habitual. Este dispositivo
utiliza el principio de variaciéon de rigidez del Jack’s Spring, es decir, se varia la rigidez variando el
namero de espiras activas del resorte.

Figura 1.18: Concepto del tendén robdtico ajustable. Ciclos de compresion del resorte a lo largo de
la marcha humana

El departamento de ingenierfa mecénica de la academia militar de Estados Unidos ha desa-
rrollado el SPARKY, una protesis accionada, de bajo peso, que cuenta con elementos elasticos de
almacenamiento de energia colocados en serie con los sistemas de actuacién de modo que se reduz-
can de manera significativa el requisito de potencia maxima del motor y el requisito de energia total
del sistema, mientras que proporciona al discapacitado toda la potencia requerida durante el ciclo
de la marcha [25]. Esta protesis utiliza el tendén robotico ajustable descrito por Hollander y Sugar.

En 2009, Martinez-Villalpando [35] presenta una protesis de rodilla accionada con dos actua-
dores elésticos colocados en paralelo en una disposicion antagonica.

Por tanto, son muchos los estudios que demuestran que es ventajoso el uso de actuadores de rigi-
dez variable como complemento a protesis y ortesis de rodilla ya que disminuyen los requerimientos
de potencia del motor y, por lo tanto, también el peso del mismo.
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1.2. Planteamiento del problema

Los pacientes con lesiones medulares tienen limitado el control sobre la musculatura del miembro
inferior, lo que da lugar a diferentes tipos de marcha patolégica. Estos tipos de marcha exigen un
elevado coste metabdlico al sujeto y precisan de la ayuda de elementos externos de apoyo para
mantener un equilibrio suficiente durante la marcha.

En los dltimos anos, los disefios de las ortesis han evolucionado hacia una reduccién de ese
coste metabolico ofreciendo a estos pacientes, ademas, la posibilidad de una marcha més natural y
eficiente mediante el uso de uno o varios actuadores orientados a asistir la flexion y extension de la
pierna durante la fase de balanceo.

Estos actuadores, sus sistemas de control y suministro de energia, cuyo disefio es el objetivo
actual de numerosos grupos de investigaciéon en la actualidad, exigen un marcado equilibrio entre
potencia, par, consumo y peso. Este es el problema que se plantea en el presente trabajo: El de
determinar los pares articulares en un modelo biomecénico de la marcha de un sujeto normal,
determinar los esfuerzos motores externos necesarios a aplicar en un sujeto con diferentes patologias
para que su marcha sea 'normal’ y, finalmente, el de analizar en qué medida la consideracion de
actuadores de rigidez variable puede incidir en el disefio de los componentes de posibles ortesis
activas.

Para resolver el problema planteado se establecen las hipotesis de trabajo y objetivos enunciados
en el apartado siguiente.

1.3. Hipoétesis de trabajo y objetivos

Este proyecto trata de afrontar el desarrollo de modelos multicuerpo que permitan estudiar la
cinemética y dindmica del movimiento del cuerpo humano durante la marcha normal, aunque los
estudios que se llevaran a cabo se pueden extrapolar a sujetos con discapacidad o alguna alteraciéon
de la marcha. Este estudio se llevara a cabo mediante técnicas de andlisis multicuerpo analiticas.
Para simular el movimiento se utilizardn datos antropométricos y de la dindmica de la marcha obte-
nidos por Pamies i Vila [7] en estudios llevados a cabo en la Universidad Politécnica de Barcelona.
Estos datos se obtuvieron de forma experimental en el laboratorio mediante sistemas de captura de
movimiento que dan la posicién de 37 marcadores unidos al cuerpo del sujeto con el cual se llevo a
cabo el ensayo.

Mediante el Analisis Dinamico Inverso se calcularan las fuerzas y momentos que intervienen en
el movimiento del sistema cuando dicho movimiento es conocido. A partir de los dngulos relativos
entre eslabones, se llevard a cabo un anélisis dinamico inverso (de forma analitica y con ayuda del
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programa de calculo Simulink de Matlab) del que se obtendrén los pares articulares relativos de
cada una de las articulaciones del modelo. Estos pares articulares se utilizaran posteriormente como
datos de entrada del Analisis Dindmico Directo. Mediante el Analisis Dindmico Directo, una vez
conocidas las fuerzas y momentos que el sujeto ejerce en cada una de las articulaciones, se obtendra
el movimiento resultante del sistema multicuerpo.

Tras la validacion de los modelos (inverso y directo) se propondré el estudio de un caso practico.
El modelo matematico servird para analizar la contribucion de elementos eldsticos pasivos, como en
el caso del uso de actuadores de rigidez variable, en la reduccion del gasto energético en la marcha
bajo la hipotesis de que el individuo no puede realizar en las articulaciones completamente la fuerza
necesaria para el seguimiento de la marcha normal. En este trabajo se buscara establecer algunos
criterios basicos para seleccion de elementos elasticos pasivos (resortes lineales y no lineales) en las
articulaciones de rodillas y tobillo. Se compararan los pares articulares aplicados durante la marcha
con y sin elemento elastico. Esta comparativa permitird extraer conclusiones sobre el empleo de
elementos elasticos como asistentes a la marcha en ortesis y protesis.

Del objetivo principal explicado con anterioridad se pueden obtener una serie de objetivos
especificos que son los siguientes:

= Desarrollar un modelo bidimensional del cuerpo humano mediante técnicas de dinamica mul-
ticuerpo. El modelo multicuerpo del cuerpo humano se simplificara a un modelo 2D.

= Realizar un anélisis dindmico inverso sobre el modelo implementado para obtener los esfuerzos
en las articulaciones y las fuerzas de contacto producidas por un sujeto sano durante un ciclo
de marcha. El modelo dindmico inverso se resolvera de forma analitica y mediante el programa
de célculo Simulink de Matlab.

= Realizar un andlisis dindmico directo sobre el modelo implementado utilizando como datos de
entrada las fuerzas de contacto y los pares articulares obtenidos del anélisis inverso.

= Validacién de los modelos.

= Estudio del empleo de elementos eldsticos pasivos como sistemas eficientes de asistencia a la
marcha en personas discapacitadas.



Capitulo 2

Material y Métodos

2.1. Modelado dindmico del cuerpo humano

Para poder analizar la marcha humana se ha de desarrollar un modelo simplificado del cuer-
po humano. Los modelos biomecanicos son sistemas mecanicos que reflejan la estructura fisica del
cuerpo humano y, por lo tanto, permiten el estudio dinamico del movimiento. Los segmentos anato-
micos se modelan como cuerpos rigidos y las articulaciones humanas como grados de libertad de
revolucion.

Cada uno de estos cuerpos rigidos debe llevar asociados una serie de pardmetros geométricos e
inerciales que son su longitud, su masa, su tensor de inercia y la posiciéon de su centro de gravedad.

Por ultimo, para terminar de describir completamente el sistema son necesarios un conjunto
de sistemas de coordenadas que definen la configuracion del sistema, su posicién y orientacion, en
cada instante de tiempo.

2.1.1. Modelo biomecanico

En este trabajo se ha utilizado el modelo biomecénico propuesto por Pamies i Vila [7]. Este es
un modelo biomecanico simplificado en 2 dimensiones. El modelo cuenta con 14 grados de libertad.
Esta formado por 12 cuerpos rigidos (Figura 2.1) unidos entre si mediante juntas de revolucion y
con el movimiento restringido en el plano sagital (Figura 2.2).

Como se puede observar este modelo pertenece al segundo grupo de los descritos con anteriori-
dad, es decir, pertenece al grupo en el que cada eslabén constituye un sélido rigido independiente.
Por lo tanto, en este modelo no se modeliza el miembro superior como HAT. Los cuerpos rigidos
que forman el modelo son: tronco, cabeza, dos brazos, dos antebrazos, dos muslos, dos piernas y dos
pies.

El sistema de referencia utilizado es el siguiente: eje X global en la direccién del movimiento,
eje Z perpendicular al suelo y hacia arriba y el eje Y en concordancia con los anteriores segin una
base ortonormal. Ademés de este sistema de referencia global, cada segmento tiene un sistema de
referencia local cuyo eje X coincide con la direccion de la longitud del eslabon (Figura 2.1).

Para estimar la posicién de las articulaciones y los pardmetros de cada uno de los segmentos
que forman el modelo hay que llevar a cabo una serie de medidas. Las propiedades inerciales de cada
segmento se escalan segtun valores obtenidos para cada uno de los segmentos en estudios realizados
sobre el tema. Por ejemplo, Vaughan, en 1992, indic6 como obtener estos datos a partir del sexo,
masa y altura del individuo [36].

El sujeto seleccionado para llevar a cabo el experimento fue un varén adulto sano de 27 anos

23
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proximal joint

Figura 2.1: Division del cuerpo humano en 14 segmentos para generaciéon del modelo biomecanico
en 2D (izda). Sistema de coordenadas local asociado a cada segmento, con origen en articulacion
proximal.

cuya masa es de 80 kg y su altura de 1,75 m. Las propiedades de cada uno de los segmentos que

componen el modelo son los recogidos en la Tabla 2.1 [7].

N° Elemento Longitud | Localizacion COM | Masa | Momento Inercia
L(m) z(m) | 25(m) | m(kg) | I, (1072 kgm?)

1 Tronco 0,498 0,230 0 37,801 44,448

2 Cabeza 0,136 0,139 0,039 5,119 2,163

3 Brazo der. 0,311 0,146 0 1,922 1,190

4 Antebrazo der. 0,267 0,171 0 2,299 0,974

5 Brazo iqz. 0,311 0,146 0 1,922 0,190

6 Antebrazo izq. 0,267 0,171 0 2,299 0,974

7 Muslo der. 0,417 0,154 0 9,284 12,215

8 Pierna der. 0,422 0,170 0 4,008 5,153

9 | Parte atrés pie der. 0,143 0,037 -0,023 1,027 0,441

10 Muslo izq. 0,417 0,154 0 9,284 12,215

11 Pierna izq. 0,422 0,170 0 4,008 5,153

12 | Parte atrés pie izq. 0,143 0,037 -0,023 1,027 0,441

Cuadro 2.1: Datos antropomeétricos utilizados en el desarrollo del modelo biomecanico 2D, obtenidos
por Pamies Vila en el laboratorio de biomecanica del Departamento de Ingenieria Mecénica de la
Escuela de Ingenieros Industriales de Barcelona

La informacion cinemaética del movimiento se obtuvo a partir de las trayectorias de 37 marca-
dores unidos al cuerpo humano (Figura 2.3). Mediante estos marcadores se determiné la orientacion
de cada cuerpo rigido para definir la posicién de cada una de las articulaciones.
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Figura 2.2: Los modelos 2D analizan y representan la marcha humana en el plano sagital, que divide

al cuerpo humano en dos mitades simétricas
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Figura 2.3: Vista 3D de un esqueleto humano con los 37 marcadores

A partir del conocimiento de las trayectorias de estos marcadores ya se obtuvieron los para-
metros de cada uno de los segmentos del cuerpo. Debido a errores en la captura del movimiento, la
distancia entre articulaciones no se mantiene constante de modo que las longitudes presentadas en
la Tabla 2.1 son la media de las distancias obtenidas entre dos articulaciones durante la captura del

movimiento.

La posicion del centro de gravedad (COM) de cada segmento esta referido al sistema de re-
ferencia local con el origen en la articulacién proximal. El momento de inercia de cada uno de
los segmentos esta calculado respecto a un sistema de coordenadas local situado en su centro de

gravedad.
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2.1.2. Modelado con la herramienta de simulacion Simulink

En cualquier proceso en el que se involucren partes mecdnicas en movimiento es necesario
un exhaustivo andlisis fisico y matematico lo que conlleva una gran dificultad. Una herramienta
para el andlisis de estos fenémenos son los programas de simulaciéon. Estos programas facilitan el
andlisis de sistemas mecanicos en movimiento. Otra ventaja de los programas de simulacion es que
la complejidad del modelo no aumenta a medida que se acondicionan mas grados de libertad, cosa
que no sucede con el analisis matematico. A pesar de estas ventajas, no hay que perder de vista
los conceptos y principios fundamentales de la fisica para poder discernir si las soluciones obtenidas
por estos programas son realmente correctas.

En este trabajo se utilizard el software Simulink de SimMechanics de Matlab para simular y
analizar la marcha humana. Esta herramienta permite simular sistemas mecanicos de forma fa-
cil y eficiente, entendiendo como sistema mecénico a un conjunto de cuerpos y articulaciones en
movimiento ademads de la monitorizaciéon y generacién de movimientos. La caracteristica més im-
portante de este software es que no se requiere trabajar con ecuaciones diferenciales de movimiento
ni la escritura de cédigo de programacion ya que esta herramienta se desarrolla bajo el entorno de
Simulink.

Simmechanics es una herramienta sencilla para el modelado ya que esta basado en un entorno
grafico. Ademds permitird desarrollar y simular, utilizando las toolboox de Simulink, el esquema de
control necesario para las ortesis o protesis, ya sea para un actuador normal con resorte fijo o para
un ARV. Permite explotar todas las herramientas de simulacion de Matlab. Lo que serd ttil para
trabajos futuros.

SimMechanics es una librerfa de Simulink que permite crear diagramas de bloques que represen-
tan un determinado sistema mecdanico, por ejemplo, en la Figura 2.4 se puede observar el diagrama
de bloques que representa un péndulo simple. Esta de mas mencionar que SimMechanics simula la

accion de la gravedad sobre los cuerpos.
‘cm@

Cuerpo (péndulo)

Tiera

Articulacion

Figura 2.4: Representacion de un péndulo simple mediante bloques en el software SimMechanics.

Bloques de SimMechanics

En la Figura 2.5 se presentan los diferentes bloques de la libreria de SimMechanics. Como
se puede observar SimMechanics cuenta con 7 tipos diferentes de bloques: cuerpos, articulaciones,
restricciones y motores, sensores y actuadores, elementos de fuerza, elementos de interfaz y utilida-
des. En este trabajo se utilizaran bloques de cuerpos, articulaciones y sensores y actuadores que se
explicaran a continuacion.

N (A B A 2 B

Bodies Joints Constraints & Sensors & Force Interface Utilities
Drivers Actuators Elements Elements

SimMechanics 3.2
Copyright 1998-2010 The MathWorks, Inc.

Figura 2.5: Tipos de bloques existentes en la libreria de SimMechanics.
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Cuerpos - Bodies

Los cuerpos son los componentes fundamentales de un sistema. Se definen como puntos u
objetos en el espacio que tienen masa. SimMechanchs contempla dos tipos de cuerpos: “Body” y
“Ground”. Todo sistema modelado en este programa debe contener un bloque Ground. Este bloque
representa un punto fijo en el espacio que sirve de referencia para las articulaciones y cuerpos en
movimiento.

P
W Block Parameters: Ground -

Ground

Grounds one side of a Joint to a fixed location in the World coordinate
system.

§ Parameters
Location [x,y,z]: [000] m v

[”] Show Machine Environment port

Ground

[ oK H Cancel ][ Help ]

Figura 2.6: Bloque Ground. Indica origen del sistema global de referencia. Representacion del bloque
Ground (izda) y didlogo de configuracion (dcha).

En la Figura 2.6, a la izquierda aparece el bloque en si y a la derecha el cuadro de configuracion
del mismo en el que hay que incluir la informacién necesaria de cada uno de los bloques. En este
caso la tunica informacién necesaria es la localizacion de este punto con respecto al sistema de
coordenadas globales.

El cuerpo body, representa a un cuerpo rigido mediante sus propiedades tales como su masa,
momento de inercia en cada uno de los ejes referido a su centro de gravedad, la posicion del centro
de gravedad y la posicion de los extremos del eslabon (Figura 2.7).

B Block Parameters: Body = |
Body
Represents a user-defined rigid body. Body defined by mass m, inertia tensor 1, and coordinate origins and axes
for center of gravity (CG) and other user-specified Body coordinate systems. This dialog sets Body initial position
and orientation, unless Body and/or connected Joints are actuated separately. This dialog also provides optional
settings for customized body geometry and color.
Mass properties
mest & cs2m Inertia:  [I100; 012 0; 00 3] [
Bog;
4 Position [ Ori i ] isualizati ‘
Show | Port Na Origin Position Units | Translated from Components
Port | Side ™€ vector [xyz] = Origin of Axes of
(] left  »/CG  |[000] m v |World ~ |world
@ Jet  vlcst oq] m_ ~les - |ce X
& Right ~ ~|cS2 |[000] m  ~v|C6 v|c6
: = *
4
<« | 1 ‘ »
[ ok J[ cancel |[ melp |[ aeply

Figura 2.7: Bloque Body. Representa cada uno de los so6lidos rigidos del modelo. Representacion del
bloque Body (izda) y didlogo de configuracion (dcha).
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El momento de inercia del cuerpo tiene que ser representado mediante su tensor de inercia
referido a su centro de gravedad. Este tensor de inercia serd de la forma:

Iy 0 O
0 I O
0 0 I3

En la parte superior del cuadro de configuracion (Figura 2.7) se ingresa tanto la masa como el
tensor de inercia del cuerpo en las unidades correspondientes, que se pueden seleccionar en el ment
desplegable. En la parte inferior, se debe configurar la posiciéon y orientacién tanto del centro de
gravedad (CG) como de los puntos de conexiéon mecénica del cuerpo (CS). Tanto la posiciéon como
la orientacion pueden ser determinadas con respecto al sistema global de coordenadas (WORLD) o
con respecto a cualquier otro punto (CG o CS). Cada punto de conexién del cuerpo crea un sistema
de coordenadas locas que puede ser utilizado como referencia para otro punto. Mediante un CS un
cuerpo puede conectarse a una articulacién, a un sensor, a un actuador, etc. Cada cuerpo puede
tener varios CS pero tinicamente un CG.

Articulaciones - Joints

Las articulaciones representan los grados de libertad que un cuerpo puede tener con respecto a
otro. En la Figura 2.8 se muestran los tipos de articulaciones disponibles en SimMechanics. En este
trabajo unicamente se utilizaran dos tipos de articulaciones: la articulacion de revolucion (Revolute),
que permite inicamente el giro en un eje, para representar la conexién entre los diferentes eslabones
que representan el cuerpo humano (cuello, hombros, cadera, rodillas, etc.) y la articulacion plana
(In-plane) que permite el movimiento del cuerpo en un plano, en este caso, el plano XZ.

F>, F>,
CE‘%FO CE%FD CE%FD ge TIFD CE‘%FD
——

Disassembled Joints Massless Connectors Bearing Bushing Custom Joint Cylindrical Gimbal

CE..LI:FO CEO&FO

In-plane Plansr Prismatic Revolute Soew Six-DoF Spherical

O

B I Fb ge ‘F Fo Qe D CEMFO qe @ p
—p

cz-olgwo CE$EFD derH P

Telescoping Universal Weld

Figura 2.8: Conjunto de articulaciones disponibles en SimMechanics. Entre dos cuerpos (“bodies”)
debe haber una articulaciéon que los una. Representan los grados de libertad del modelo.

Cada bloque de articulacion presenta dos terminales denominados B (Base) y F (Follower). El
termina B se conecta a la base o referencia sobre la cual se movera un cuerpo, que pueden ser los
bloques “Ground” o “Body”. El terminal F se conecta al cuerpo que se moverd con respecto a la
base. La configuraciéon de cada articulacion es muy simple ya que solo hay que indicar sobre que eje
se permite la traslaciéon o rotacion.
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Sensores y Actuadores - Sensors & Actuators

Los sensores permiten monitorizar y medir el movimiento, fuerzas o pares de una articulacién
o cuerpo. En cambio, los actuadores son los encargados de suministrar movimiento, fuerzas o pares
a los mismos. En la Figura 2.9 se muestran los actuadores y sensores disponibles en SimMechanics.
De todos ellos, en este trabajo tnicamente se utilizan sensores y actuadores de articulacion (Joint
sensor/actuator) y actuadores de cuerpo para introducir las fuerzas de contacto. A estos sensores
se les pueden conectar pantallas de visualizacién conocidas con el nombre de “Scope”. El actuador
mas sencillo es el “IC”. Este permite introducir al sistema una condicion inicial.

Ny e 7 N
| 4 D q % b 0 3 3 @@ O Q-&o
%(t)
Body Actuator Body Sensor Constraint & Driver Driver Actuator Joint Actuator
Sensor

External Actuation

5
) Kinetc Friction

I( ! O e Vi 3 Forward Stiction Limit ) S o)
| Static Friction
3

Reverse Stiction Limit

Joint Initial Condition Joint Sensor Joint Stiction Actustor Varigble Mass & Inertia
Actuator

Figura 2.9: Conjunto de sensores y actuadores disponibles en la biblioteca de SimMechanics.

En la Figura 2.10 se muestran los cuadros de configuracion de un sensor (a la izquierda) y
un actuador (a la derecha) de revolucion, los utilizados principalmente en este trabajo. En ellos se
puede seleccionar la magnitud que se desea medir o introducir al sistema. Estas variables pueden
ser de movimiento o de fuerza o par.

¥ Block Parameters: Joint Sensor o]

Joint Sensor je

Measures linear/angular position, velocity, acceleration, computed force/torque and/or
reaction force/torque of a Joint primitive. Spherical measured by quaternion. Base-follower
sequence and joint axis determine sign of forward motion. Outputs are Simulink signals.
Multiple output signals can be bundled into one signal. Connect to Joint block to see
Connected to primitive list.

g ——
W Block Parameters: Joint Actuator ==
Joint Actuator

| Actuates a Joint primitive with generalized force/torque or
linear/angular position, velocity, and acceleration motion signals.

P I Basgfollawer sequence §nd ;!oint axis. dgterrnines #gn of forward
T motion. Inputs are Simulink signals. Motion input signals must be
Primitive Output: ’ bundled into one signal. Connect to Joint block to see Connected to
% ’ 3 primitive list.
Connected to primitive: R1 v]
~6) Ww—| Actuation
9 s b | e .
primitive:
[7] Angular velocity Units: | deg/s
: Actuate with: [Genemhzed Forces vl
[7] Angular acceleration Units: | dea/s"2 - L
[7] Computed torque Units: | h=m
Joint Reactions
[7] Reaction torque Units: [ 1= 5 [ox ][ cancel |[ melp || soply
[] Reaction force Units: |1l v -

[ ok ][ cancel Help Apply

Figura 2.10: Mediante los actuadores de articulacion se introducen las fuerzas o movimientos rela-
tivos entre los dos eslabones que unen la articulaciéon. Mediante los sensores se obtienen los valores
de posicion, velocidad, aceleracion, fuerza o par entre los dos eslabones que unen la articulacion.
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2.1.3. Modelado matematico con formulacién Multibody

El sistema multicuerpo considerado estd formado por un conjunto de cuerpos rigidos. Estos
cuerpos rigidos tienen movimiento limitado entre ellos mediante un conjunto de restricciones. Ma-
tematicamente, estas articulaciones o pares cineméticos se puede modelar mediante ecuaciones de
restriccion que introduzcan relaciones cinematicas entre las coordenadas que describen el sistema
mecanico.

El estudio cinemético proporciona informacion del movimiento del sistema, independientemente
de las fuerzas que actiien sobre él ya que el movimiento de un sistema depende de su geometria y
de la configuraciéon de sus elementos.

En este trabajo se consideran los segmentos anatémicos como cuerpos rigidos de modo que se
pueden utilizar las ecuaciones del movimiento de sistemas multicuerpo. Estas ecuaciones se pueden
expresar de la siguiente forma:

Mij+®'x=0Q @.1)
®(q,t) =0 ’

Donde M es la matriz de masas del sistema, ¢ es el vector de aceleraciones, —<I>qT)\ sos las fuerzas
generalizadas asociadas a los multiplicadores de Lagrange A, Q es el vector de fuerzas generalizadas y
® representa el vector de restricciones cinemaéticas, siendo ( el vector de coordenadas generalizadas
v t el tiempo.

A partir de las coordenadas z independientes y sus derivadas Z y Z obtenidas, se puede resolver
el problema dindmico inverso mediante la formulacion de transformacion de velocidades conocida
como matriz-R [38], la cual proporciona la actuacion requerida en la forma de fuerzas generalizadas
asociadas a la coordenada independiente z.

Para resolver el sistema de ecuaciones diferenciales algebraico propuesto en la Ecuaciéon 2.1, se
utiliza una estrategia basada en transformar dicho sistema en un sistema de ecuaciones diferenciales
ordinario (ODE) ya que hay varios métodos conocidos para resolver este tipo de sistemas de ecua-
ciones. En este trabajo, para resolver las ecuaciones del movimiento se ha utilizado el método de
proyeccion de la velocidad propuesto por Garcia de Jalon y Bayo en 1994 [38]. Mediante este método
las ecuaciones se reducen a una coordenada independiente Z. Las coordenadas independientes que se
utilizan son las variables angulares (posicion angular de cada eslabén) junto con la posicion de una
articulacion. Aplicando el método de proyeccion de la velocidad matriz-R, se obtiene la Ecuacion
2.2, la cual puede ser escrita en la forma de la Ecuaciéon 2.3.

RTMR: = RT(Q — MSc) (2.2)

RTMR: = R"(Q — MSc¢) + Qm (2.3)

Donde Q son las fuerzas generalizadas conocidas asociadas a fuerzas constantes o fuerzas que
solo dependen del estado del sistema mecénico como, por ejemplo, las fuerzas gravitatorias y Q.
son las fuerzas generalizadas asociadas a las coordenadas independientes, es decir, las incognitas del
problema din&dmico inverso, que se pueden despejar tal y como se indica en la Ecuaciéon 2.4.

Qm = RTMR: — RT(Q — MSc) (2.4)

Sin embargo, debido a que las coordenadas z independientes consideradas son la posicién de la
articulacion lumbar y los angulos absolutos de todos los cuerpos, las fuerzas @, calculadas por el
procedimiento anterior, que son el resultado del IDA, no se corresponden con las fuerzas de contacto
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reales que acttan sobre el pie y pares motores en las articulaciones. Hay que obtener las fuerzas y
pares reales realizandole un tratamiento a los resultados anteriores. El procedimiento para obtener
los valores reales se explicara en el Capitulo 2.2.

2.2.  Analisis Dindmico Inverso de la marcha humana (IDA)

El estudio de la marcha humana y el calculo de las fuerzas y pares en las articulaciones que el
sistema musculo-esquelético produce durante el ciclo de marcha es de vital importancia en muchas
areas de investigacion, en este caso, la ingenieria biomecénica. El analisis dindmico inverso que se
hace en este proyecto, utiliza como datos de entrada los obtenidos por Pamies i Vila. Estos datos
fueron obtenidos en un laboratorio situado en el Departamento de Ingenieria Mecanica de la Escuela
de Ingenieros Industriales de Barcelona [7].

Dado que durante la marcha, las tinicas fuerzas y pares desconocidos que actian sobre el cuerpo
humano son las fuerzas de contacto entre el pie y el terreno, éstas pueden ser calculadas.

Para obtener los parametros de movimiento y las fuerzas de contacto se prepar6é una zona de
trabajo por la cual un sujeto sano debia caminar. Para capturar el movimiento se utiliz6 un sistema
optico-electronico que captura en cada momento la posiciéon de los marcadores adheridos al sujeto
(Figura 2.3). Por otro lado, para obtener las fuerzas de contacto se le hizo al sujeto caminar sobre
dos placas de fuerza. Cada una de las placas mide las reacciones del suelo para un pie durante el
ciclo de marcha, obteniendo como resultado una fuerza (tres componentes) y su momento sobre el
centro de la placa (también tres componentes) (Figura 2.11). Tras la obtencion de las senales, estas
se procesaron para eliminar el ruido y otros defectos.

Figura 2.11: Configuracion del laboratorio de biomecanica del Departamento de Ingenieria Mecénica
de la Escuela de Ingenieros Industriales de Barcelona. En él se obtuvieron los BSP y la captura del
movimiento.

Los resultados obtenidos contienen informacion de las 5 fases de la marcha (Figura 2.12).

Para llevar a cabo el analisis dinamico inverso, tal y como se ha explicado con anterioridad,
hay que crear un modelo biomecénico simplificado del cuerpo humano e introducir el movimiento
relativo entre eslabones y los parametros de los mismos (tales como masa, posicion del centro de
gravedad, momento de inercia, etc.).En este primer modelo se introducen los datos de posicion,
velocidad y aceleraciéon de los grados de libertad del modelo, incluyendo la posicién y giro de la
pelvis. Esto dard como resultado unas fuerzas ficticias sobre la pelvis, que seran trasladadas a los
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Double support 1~ Single support | ~ Double support 2 Single support 2 Double support 3

Begins t=0,00 s t=0,22 s t=0,71s t=0,92 s t=134s
Ends t=0,21 s t=0,70 s t=0.91 s t=1,33 s t=1,56s

Figura 2.12: El ciclo de marcha se divide en 5 fases: 3 de soporte doble con los dos pies (I, III, V)
y dos de soporte simple con un pie (II, IV).

pies, en el contacto con el suelo, segiin un sistema de fuerzas equivalentes. Estas reacciones obtenidas
en la pelvis son ficticias ya que no hay ninguna fuerza actuando sobre la misma. Esta traslacion se
realiza a partir de las siguientes expresiones:

- - ty—1

G? (t) = G%Pl(t) + t:_ihE'I”'I”OT(t)
qgr qr t—1tp

Gy (1) = Gppo(t) + — Error(t)

Error(t) = G — Gpp1 — Grp2

Siendo GY",Grp1 v Grps la proyeccion de las reacciones en la pelvis al punto gr, la fuerza de
la placa 1 trasladada al punto gr y la fuerza de la placa 2 trasladada al gr, respectivamente. Siendo
el punto gr la proyeccion vertical del punto en el que esté la pelvis sobre el terreno (la pelvis se
corresponde con el punto Py de la Figura 2.15). Este método de obtencion de las fuerzas de contacto
se conoce como Force Plates Sharing (CFP) [7].

Una vez repartidas los las fuerzas ficticias segtin las expresiones anteriores hay que trasladar
estas fuerzas a los tobillos para obtener realmente las fuerzas de contacto.

Por tanto, el procedimiento para llevar a cabo el anélisis dindmico inverso es el siguiente:

1. Crear el modelo 2D del cuerpo humano con los pardmetros necesarios de cada uno de los
eslabones.

2. Introducir al modelo los datos del movimiento: posicion, velocidad y aceleraciéon angular rela-
tivos entre eslabones y desplazamiento de la pelvis (punto Pj) en el plano sagital.

3. Con los datos anteriores, se realiza una simulaciéon del paso y se obtienen unas reacciones
ficticias en la pelvis.

4. Estas reacciones ficticias se reparten entre cada uno de los pies para obtener las fuerzas de
contacto reales (referidas a los tobillos).

5. Se introducen estas fuerzas en los tobillos como datos de entrada al modelo y de esta forma se
obtienen los pares articulares que realmente tienen lugar durante la marcha del ser humano.
Quedando validado el modelo si las nuevas reacciones en la pelvis son nulas.
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El procedimiento anterior se ha llevado a cabo de dos formas distintas: mediante el modelado con
la herramienta de simulacién Simulink, en el entorno de Simmechanics, donde el modelo matematico
se crea mediante diagramas de bloques; y, mediante la formulacién de las ecuaciones del movimiento,
aplicando las técnicas propias de la dindmica de sistemas multicuerpo.

2.2.1. Solucién mediante Simulink
Creacion del modelo y obtenciéon de las reacciones ficticias en la pelvis

Mediante el sofware Simulink se ha desarrollado el modelo explicado en la seccién 2.1.1. El
diagrama de bloques del modelo creado se muestra en la Figura 2.13.

Como se puede observar cada uno de los segmentos y articulaciones del cuerpo estan formados
por un bloque diferente. En el modelo se pueden encontrar 12 cuerpos conectados entre si mediante
12 articulaciones de revolucién. El modelo tiene ademas otros dos grados de libertad en la pelvis,
los correspondientes al movimiento horizontal y vertical en el plano sagital.

Todo modelo debe contener un bloque Ground para establecer la situacién del mismo en el
espacio. A este bloque ground debe ir conectado el bloque Machine Environment en el cual se le
indica el valor de la gravedad y el tipo de anélisis que se desea llevar a cabo, en este caso Analisis
inverso (Inverse dynamics) y otros parametros que no son significativos en este proyecto.

Para ayudar a comprender el modelo se va a explicar el proceso para modelar la pierna izquierda.
El mismo procedimiento que se describird a continuacion es el seguido para modelar el resto de los
miembros del cuerpo.

El primer paso para crear cualquier modelo es introducir los cuerpos necesarios y conectar-
los mediante las adecuadas articulaciones. En la pierna tenemos 3 cuerpos: muslo, pierna y pie,
conectados mediante 3 articulaciones de revolucion: cadera, rodilla y tobillo (Figura 2.14).

Cadera izq. Redilla izg Tobillaier Pie izq

Musle izg Pierna izq
m|csipes2 g m cs1fipes2 [ m|cs 1y

Figura 2.14: Representacion mediante bloques de la pierna izquierda formada por 3 cuerpos (muslo,
pierna y pie) y 3 articulaciones (cadera, rodilla y tobillo).

El primer bloque body es el muslo. En él hay que definir la masa y tensor de inercia del
mismo ademds de sus conexiones. En este caso son necesarias dos conexiones, CS1 y CS2. La
primera conexion va unida a la articulacion cadera (punto Py de la Figura 2.15) y la segunda a la
articulacion rodilla (punto P; de la Figura 2.15). En la Figura 2.16 se indica como se han definido
cada uno de los parametros.

Los valores de masa (mthigh), inercia (Ithigh), longitudes (longthigh) y posicion del centro de
gravedad (xgthigh) vienen parametrizados para poder modificar facilmente el modelo en caso de que
el sujeto de estudio cambie. En la columna Translated from Origin of hay que indicar la referencia
a partir de la cual estan referidos dichos parametros. En este caso, CS1, que es el punto que une con
la articulacion de la cadera, estd referido al sistema de referencia de la cadera. El Origin Position
Vector (x,y,z) es (0,0,0) lo que indica que origen del sistema de coordenadas del cuerpo anterior
(tronco) y el del sistema de coordenadas situado en CS1 son coincidentes. Los otros dos puntos, CG
y CS2, se definen a partir del sistema de referencia colocado en CS1. En todos los restantes bloques
del modelo se sigue el mismo criterio, el punto CS1, que corresponde con el extremo proximal del
segmento se hace coincidir con el extremo distal del cuerpo anterior, y los otros dos puntos son
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Figura 2.13: Diagrama de bloques del modelo biomecanico 2D formado por 12 solidos rigidos (“bo-

dies”) y 14 grados de libertad (“joints”).
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Py

Ps Ps P, P,

Figura 2.15: Puntos utilizados para definir la configuraciéon del modelo 2D. Cada uno de los puntos

representa el extremo proximal o distal de un eslabon.

W Block Parameters: Muslo izg.

Body

Represents a user-defined rigid body. Body defined by mass m, inertia tensor I, and coordinate origins and
for center of gravity (CG) and other user-specified Body coordinate systems. This dialog sets Body initial pos
and orientation, unless Body and/or connected Joints are actuated separately. This dialog also provides opti

settings for customized body geometry and color.
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Figura 2.16: Cuadro de didlogo del body muslo. En los cuadros de didlogo de cada uno de los cuerpos
se definen los parametros caracteristicos del mismo tales como extremo proximal, extremo distal,
posicién del centro de gravedad, masa y tensor de inercia respecto del centro de gravedad.
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referidos a partir de CS1. La columna Components Axes of indica la orientacion del sistema de
coordenadas, es decir, coloca el nuevo sistema de coordenadas con la misma orientacién que tenga
el sistema de coordenadas que se le indica en el menti desplegable. Si la orientaciéon no coincide
con la de ninguno de los sistemas de coordenadas definidos con anterioridad, se puede cambiar la
misma en la pestana Orientation del mismo cuadro de didlogo. Como se indicé en la secciéon 2.1.1
los sistemas de referencia local de cada eslabon estaran colocados en el extremo proximal de cada
eslabon y el eje X del mismo tendré la direcciéon del eslaboén y la orientacion de extremo proximal
a extremo distal.

Una vez definido el cuerpo hay que conectarlo a las correspondientes articulaciones. En este caso,
el muslo debe ir conectado a dos articulaciones de revolucion (cadera y rodilla). La configuracion
de la articulacion de la rodilla izquierda se muestra en la Figura 2.17.

par_rodillsizg

From Articulacién
Workspace Actiador

Joint Sensor

Figura 2.17: Diagrama de bloques de las articulaciones de revolucion del modelo, actuadas por el
bloque Joint Actuator. El par resultante en la articulaciéon se obtiene mediante el bloque .Joint
Sensor.

Cada articulacion cuenta con dos terminales Base y Follower. En el caso de la rodilla, el terminal
Base se corresponde con el extremo distal del muslo y el terminal Follower con el extremo proximal
de la pierna. Al bloque articulacion de revolucion inicamente hay que indicarle en que direccién tiene
libertad de giro la articulacion. Ademés de las conexiones, a la articulacion hay que suministrarle
el movimiento relativo que hay entre los dos eslabones que une. Esto se hace con el bloque From
Workspace. Este bloque carga los valores de tiempo, posicién, velocidad y aceleraciéon del espacio de
trabajo y los introduce en la articulacion mediante un Joint Actuator. A la articulacion, ademas se
le conecta un sensor. Mediante este sensor se mide el par que se esta ejerciendo sobre la articulacién
como consecuencia de llevar a cabo el movimiento indicado. Estos valores de par se pueden almacenar
en variables mediante el bloque To Workspace. Finalmente en cada articulacién también se coloca
un visor (Scope) mediante el cual se puede visualizar la forma de la senal de par obtenida. Todas
las articulaciones del modelo tienen la misma configuracion descrita anteriormente con excepciéon
de la pelvis (Figura 2.18).

Para modelar la pelvis se utiliza una articulacién plana. Este tipo de articulaciones posee
un grado de libertad de giro y dos grados de libertad de desplazamiento (las dos direcciones del
plano sagital) por tanto ademas de introducir la posicion, velocidad y aceleracion relativa entre
este eslabon y el anterior también hay que introducir el desplazamiento de la misma en las dos
direcciones consideradas.

En este modelo hay que introducir los datos de posicién, velocidad y aceleracion relativa entre
cada uno de los eslabones para obtener el par y las fuerzas ficticias en la pelvis que luego habra que
pasar a las fuerzas de contacto, ademéas de los parametros de cada uno de los bloques. Con todo lo
anterior ya se puede llevar a cabo la simulacion (Figura 2.19)
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Figura 2.18: Diagrama de bloques de la representacion de la pelvis. La pelvis tiene 3 grados de
libertad (uno de rotacion y dos de traslacion).
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Figura 2.19: Ventana de simulacion Simulink para visualizar la simulaciéon del modelo biomecanico.
En ella se muestran los sistemas de coordenadas adheridos a los extremos proximal y distal de cada
articulacion y al centro de gravedad de cada uno de los segmentos.

Una vez realizada la simulacion durante 1,55 segundos (la duraciéon de un ciclo de marcha) se
obtienen las reacciones ficticias en la pelvis.

Obtenciéon de las fuerzas de contacto

Una vez obtenidas las reacciones ficticias en la pelvis hay que compararlas con las reacciones
obtenidas mediante las placas de fuerza en el laboratorio. Para hacer estas reacciones comparables,
ambas deben ser trasladadas a un punto comiin que se denominard gr. Se tomara como punto de
comparacion la proyeccion del punto de la pelvis (punto Py de la Figura 2.15) sobre el suelo. Las
fuerzas que actian sobre la pelvis se trasladan al punto gr mediante las siguientes expresiones:

Fa9" = Rxf’icticio
Fygr = Ryficticio

T
Mz9" = Parficticio - P4y X Rxficticio



38 Capitulo 2. Material y Métodos

Las fuerzas de las placas también deben ser trasladadas al punto comin para poder realizar la
comparacion:

Fz97

placas — Frplacar + Fpiaca2

Fyg{acas = prlacal + prlacaQ

GMPI" = MZplaCal + MZplacaQ + O, 345 x (prlacaQ - prlacal) - P4:r X (prlaca2 + prlacal)

Siendo Py, y Py las coordenadas x e y del punto Pj correspondiente a la pelvis y 0,345 la
distancia del centro de cada una de las placas al origen del sistema de coordenadas global.

Habiendo aplicado las expresiones anteriores ya se puede realizar la comparacion entre las
fuerzas ficticias obtenidas en la pelvis y las reacciones de contacto proporcionadas por las placas de
fuerza.

El siguiente paso es calcular como se distribuye la diferencia entre las fuerzas de contacto en la
pelvis y las obtenidas con las placas de contacto en los tobillos. Para ello se utilizan las expresiones
indicadas a continuacion:

t—t
G (1) = G () + £ Brrorey ()
qgr qr L —1p
GZx,y(t) = GFPQx,y(t) + t — t, E’I”’I”O’I”x,y(t)
ty —t
GT(t) = GYpy (1) — G%Tply(t) X Py — 0,345 x G%rply(t) + t:_ithErrorz(t)
T T t—tp
G5.(t) = Gpy.(t) — Glpg, (t) X Piz + 0,345 X Gpy, (1) + mErworz(t)
Erroryy .(t) = GY, . — Grpizy: — Grpouvy.:

Mediante estas expresiones se obtienen las fuerzas de contacto de cada pie referidas al punto
comun (gr). A continuacién, estas fuerzas hay que referirlas a los tobillos que es donde realmente
se aplican las fuerzas de contacto. Esto se consigue mediante las siguientes expresiones, para el pie
derecho y el izquierdo respectivamente.

Gl, = G,
Gl, = GY,
Gl, = G{. + Gl, x (Pyy — Po;) + Gl x Py
G2, = G,
G2, = G,
G2, = G + G2, x (Pyy — Poy) + G2, X Pgy

Siendo G1,,G1,,G1,,G2,,G2,,G2, las fuerzas de contacto en X y en Y y el momento en Z
referidas al tobillo derecho y al izquierdo, respectivamente.
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Modelo inverso con fuerzas de contacto

Una vez obtenidas las fuerzas de contacto en los tobillos, se introducen como datos de entrada
al modelo 2D para obtener los pares articulares que realmente tienen lugar durante la marcha del
ser humano. Unas vez introducidas estas fuerzas de contacto en el modelo, las reacciones ficticias
en la pelvis deben desaparecer. El nuevo modelo, con las fuerzas de contacto, queda tal y como se
muestra en la Figura 2.20.

Las fuerzas de contacto se introducen al modelo mediante actuadores. Cada pie debe contar con
dos actuadores: uno que introduzca las fuerzas y otro que introduzcan los pares. Estos actuadores
trabajan con las tres componente de fuerza y par de modo que como el modelo de estudio es
un modelo plano hay que introducir un vector nulo en las componentes correspondientes. Estos
actuadores van a los puertos CS3 y CS4 que son repeticiones del puerto CS1, es decir, los tres
puntos son coincidentes con el tobillo.

Para comprobar que se ha realizado el proceso correctamente y que el modelo utilizado es valido
se debe verificar que han desaparecido del modelo las reacciones ficticias en la pelvis.

2.2.2. Solucién mediante formulacién de dinadmica multicuerpo

El cuerpo humano estd formado por un conjunto de huesos unidos mediante articulaciones
formando el esqueleto. Si se consideran los huesos como cuerpos rigidos es posible simplificar el
cuerpo humano en un modelo multicuerpo compuesto por segmentos cuyo movimiento se puede
describir imponiendo restricciones cinemédticas entre los mismos. De este modo se puede estudiar el
movimiento con los conceptos de la mecéanica cléasica.

Determinacion de pares absolutos

Como se indico en el apartado 2.1.3, tras resolver el problema dindmico inverso a partir del
método descrito en el mismo capitulo se obtienen unas fuerzas externas y pares que no son se
corresponde con las fuerzas de contacto reales que actiian sobre el pie y los pares motores en las
articulaciones. Por lo tanto, se deben obtener las fuerzas y pares reales mediante el procedimiento
que se describe a continuacion:

1. Transformar las fuerzas generalizadas @),,, en un conjunto de fuerzas externas equivalentes G
y pares internos Tp,. G es un vector de dimension 3 x 1 que contiene la fuerza que actia en la
articulacion lumbar, punto P, de la Figura 2.15, en sus componentes X e Z, y el par absoluto
que acttia entre la pelvis y el sistema de referencia fijo (en la componente Y). El grafema tilde
colocado sobre G , denota que estas fuerzas externas no estan actuando en su localizacion real,
que seria el contacto pie-suelo.

2. Trasladar las fuerzas externas G desde la articulacion lumbar a los pies, siguiendo el mismo
procedimiento descrito en el apartado 2.2.1. De este modo se obtienen las fuerzas externas
que actian sobre cada pie G y G, pie derecho e izquierdo respectivamente.

3. Utilizar las reacciones del suelo obtenidas, G1 y Ga, para calcular los pares internos reales T5,,.

Los resultados se obtienen igualando el vector de fuerzas generalizadas debido a la estructura
de las fuerzas y pares calculados cuando las fuerzas externas actian sobre la pelvis (punto Py), y
el vector de fuerzas generalizadas debido a las fuerzas y los momentos cuando las fuerzas externas
actiian sobre su ubicacién real .
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Figura 2.20: Diagrama de bloques del modelo biomecanico una vez introducidas las fuerzas de

contacto en los tobillos mediante actuadores de fuerza y par.
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Cada componente de @, es la fuerza generalizada relacionada con la componente correspon-
diente de la velocidad Virtual. Las dos primeras componentes de (), estan relacionadas con la fuerza
que actia en la articulacién lumbar de la pelvis:

FP4 = {th QmQ} (25)

las cuales son las dos componentes del vector de fuerzas externas G.

El resto de componentes de (), son los pares entre el suelo y cada uno de los segmentos que
tienen que estar expresados en el marco de referencia global absoluto y se denominan I';. Estos
pares globales, Iy, fueron obtenidos como resultado del IDA. El principio de la potencia virtual
establece una relacion lineal entre los pares I's y el conjunto de pares internos equivalentes T,,. En
la Figura 2.21, se muestran esos dos tipos de pares para los miembros inferiores.

Figura 2.21: Esquema de los miembros inferiores. A la izquierda, pares absolutos y fuerzas y pares
de contacto actuando sobre la pelvis. A la derecha, pares relativos calculados utilizando la pelvis
como segmento de soporte.

A continuaciéon se muestra como se calcularian los pares internos, 15, para la pierna derecha:.

Tz =113 (2.6)
Tr1z = Ti2 + Ttz (2.7)
T2 =11 + Tonro (2.8)

Del mismo modo, las ecuaciones anteriores se pueden escribir para cada uno de los segmentos
del cuerpo humano. Como resultado de ellas, se determinan los pares internos en las articulaciones.
Sin embargo, el vector de fuerzas y pares absolutos siguen permaneciendo sobre la pelvis. Este
vector es lo que se denomind en el capitulo anterior como reacciones ficticias en la pelvis. Por lo
tanto, deben ser trasladadas a su punto real de actuaciéon siguiendo el mismo procedimiento que
se explicd en el apartado 2.2.1, obteniendo las fuerzas y momentos de contacto que acttian sobre
cada pie: G1 = {Gr1,Grn} y G2 = {GFr2, G2}, donde el subindice F y M representa fuerza y par,
respectivamente.



42 Capitulo 2. Material y Métodos

Determinaciéon de pares relativos internos

Una vez conocidas las fuerzas de contacto ya se pueden calcular los pares articulares que
realmente estan teniendo lugar durante la marcha. Estos pares articulares internos se obtienen,
para la pierna derecha, mediante las siguientes expresiones:

T2 =Tz — Gy + (rg1 —rg13) ANGrr (2.9)
Trni2 = Tz — Gt + (12 — 7.713) A Gy (2.10)
Tm1s = Triz — Gan (2.11)

donde rj; es la posicion de la articulacion J; en el sistema de coordenadas absoluto.

De forma similar, se calculan los pares articulares del resto de articulaciones del modelo.

2.3. Analisis Dinamico Directo de la marcha humana (FDA)

Como se ha indicado en el capitulo anterior, los resultados obtenidos con el andlisis dinamico
inverso sirven como alimentacién al modelo en el andlisis dindmico directo. El objetivo del anélisis
dindmico directo es predecir la respuesta dindmica del cuerpo humano cuando se le introducen una
serie de fuerzas. En este caso, se van a introducir los resultados obtenidos anteriormente de modo
que debemos obtener como resultado del andlisis dindmico directo el mismo movimiento articular
que sirvié como entrada para realizar el anélisis dindmico inverso. Sin embargo, en una aplicacion
real, es de esperar que los resultados varien debido a errores en el integrador y de aproximacion.
Para introducir en el modelo directo los datos obtenidos en el inverso se han de recalcular para
intervalos de tiempo de 0,001s en lugar de 0,01s. Para ello se utilizan Splines.

Ademas de los pares articulares, las fuerzas y momentos externos (de contacto) se introducen
como datos de entrada al modelo. También se va a guiar el movimiento de las articulaciones mediante
una serie de actuadores de movimiento para estabilizar el modelo. Obviamente los pares que deberan
ejercer estos actuadores deben de ser préximos a cero ya que se estdn introduciendo los pares relativos
entre eslabones necesarios para el movimiento, de modo que, aparte de éstos no es necesario ejercer
ningin par mas.

El modelo utilizado para realizar el andalisis dindmico directo es el mismo que se utilizd6 para
realizar el andlisis dindmico inverso. La tnica diferencia reside en los actuadores que se han comen-
tado con anterioridad. En el nuevo modelo hay dos actuadores en cada articulacién: uno de par y
otro de movimiento (Figura 2.22).
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Figura 2.22: Diagrama de bloques articulaciéon modelo del anélisis directo. A la articulacion se
introduce par (sup.) y movimiento (inf.), por ello hacen falta dos Joint Actuator.
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Por tanto, los resultados del anélisis dindmico directo seran los movimientos relativos entre
articulaciones que tienen lugar cuando el sujeto realiza unos determinados pares articulares y se
ve sometido a una serie de fuerzas externas. De modo que si se introducen en el modelo los pares
articulares de una persona con algin tipo de alteracion en la marcha, éste serd capaz de predecir cuél
serd el movimiento de la misma, siempre y cuando no actiie el segundo motor. Los otros resultados
que se obtienen de dicho anélisis son los pares correspondientes al segundo actuador, éstos son los
que deberia ejercer un sujeto sano cuando realiza unos esfuerzos adecuados, por tanto, estos deben
ser practicamente nulos.
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Capitulo 3

Resultados y Discusion

En este trabajo se ha presentado un modelo multicuerpo 2D para representar el cuerpo humano
mediante 12 eslabones rigidos y 14 grados de libertad. A partir de él se obtuvieron las reacciones
y esfuerzos que tienen lugar durante un ciclo de marcha del ser humano. Para ello se llevd a cabo
un andlisis dindmico inverso que se resolvidé de dos formas diferentes: mediante el modelado con la
herramienta de simulacién Simulink, en el entorno de Simmechanics, donde el modelo matematico se
crea mediante diagramas de bloques; y, mediante la formulacién de las ecuaciones del movimiento,
aplicando las técnicas propias de la dindmica de sistemas multicuerpo.

Con este andlisis inverso se obtienen los pares que realmente tienen lugar en las articulaciones
durante el ciclo de la marcha a partir del movimiento relativo entre eslabones introducido.

Tras realizar el andlisis inverso, se realiz6 un anélisis directo a partir de los resultados obtenidos
en el andlisis anterior. Si el modelo es vélido, el resultado que debe de dar son los mismos angulos
relativos entre articulaciones que se utilizaron como datos de entrada en el andlisis inverso.

Por ultimo, se estudiaré la influencia de incorporar resortes (lineales y no lineales) a las articu-
laciones de las rodillas y los tobillos para reducir los requerimientos de potencia maxima del motor
y su consumo energético.

En este capitulo se estudiaran los resultados obtenidos en cada uno de los anélisis.

3.1. Resultados del Analisis DinaAmico Inverso (IDA)

Como se ha visto a lo largo del proyecto, se ha resuelto el modelo mediante un andlisis inverso
realizado de dos formas diferentes. En este apartado se compararan los resultados obtenidos con
cada una de las formas de anélisis.

El primer paso a la hora de realizar el andlisis inverso fue comparar las fuerzas ficticias ob-
tenidas en la cadera con las fuerzas de las placas de fuerza. Para ello habia que trasladar ambos
vectores de fuerza a un punto comun denominado gr. Dicho punto es la proyecciéon vertical del pun-
to proximal de la pelvis sobre el suelo. Los resultados obtenidos mediante la resoluciéon del modelo
mediante diagrama de bloques se etiquetaran con el nombre “BLOQUES” y los obtenidos mediante
la resolucion de las ecuaciones del movimiento se etiquetaran con el nombre “FORMULACION”.

En primer lugar, interesa comparar las fuerzas ficticias a aplicar sobre la pelvis para que el
movimiento del modelo coincida con el capturado en laboratorio. En la Figura 3.1, se muestra la
comparativa de las reacciones ficticias obtenidas en la pelvis mediante los dos métodos de resoluciéon
del problema dindmico inverso. Como se puede observar se han obtenido los mismos resultados por
ambos caminos.

45
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Figura 3.1: Comparacion de las reacciones ficticias obtenidas en la pelvis mediante las dos formas
de resolucion empleadas (Fuerza y par en N y Nm, respectivamente y tiempo en segundos).

El siguiente paso es, segin la metodologia definida en el Capitulo 2: Material y Métodos,
comparar las fuerzas registradas en las placas con las obtenidas para la pelvis, proyectadas sobre
un punto, en el suelo y en la vertical del punto que representa la pelvis (Figura 3.2).
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Figura 3.2: Comparacién de las fuerzas de contacto obtenidas mediante el anélisis inverso resuelto
mediante diagramas de bloques y formulacién matemética con los datos obtenidos de las placas de
fuerza (Fuerza y par en N y Nm, respectivamente y tiempo en segundos).

Como se comprueba en la Figura 3.2, los resultados del andlisis inverso obtenidos por cada uno
de los métodos son coincidentes. Los siguientes resultados obtenidos en el anélisis inverso son las
fuerzas de contacto referidas a cada uno de los tobillos. En la Figura 3.3 se muestra la comparativa
de las fuerzas de contacto obtenidas por cada uno de los dos métodos, encontrando nuevamente una
coincidencia en las curvas obtenidas.

Por dltimo, se ha de comprobar que los resultados del analisis inverso, los pares en cada una
de las articulaciones del ser humano consideradas, coinciden, independientemente del método de
resolucion del problema inverso utilizado. Los resultados de los pares articulares correspondientes al
miembro superior del cuerpo humano se muestran en la Figura 3.4 y los correspondientes al miembro
inferior en Figura 3.5. Nuevamente, las curvas obtenidas por ambos métodos son coincidentes. Debe
considerarse que la comparativa se refiere a pares relativos; para la formulaciéon multibody, éstos se
han obtenido segun la metodologia introducida en el Capitulo 3: Material y Métodos.

Por tanto, se comprueba que el modelo multicuerpo 2D es valido ya que se han obtenido los
mismos resultados mediante dos métodos diferentes.

Otra forma de comprobar que se ha realizado el proceso correctamente y que el modelo utilizado
es valido consiste en verificar que han desaparecido del modelo las reacciones ficticias en la pelvis.
Como se observa en la Figura 3.6, las reacciones en X y en Y se han anulado completamente. En el
momento hay un pequeno error aunque no significativo ya que el par residual es de unos 2 Nm frente
a los 80 Nm iniciales. Este pequenio error se atribuye a errores de aproximaciéon en los célculos.
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Figura 3.3: Comparacion de las fuerzas de contacto obtenidas por cada uno de los métodos de
resolucion del problema dindmico inverso. El contacto x e y se muestra en N, el contacto z en Nm
y el tiempo en segundos.
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Figura 3.4: Comparacion de los pares articulares del miembro superior del cuerpo humano obtenidos
mediante los diferentes métodos de célculo (par en Nm y tiempo en s).
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Figura 3.5: Comparacion de los pares articulares del miembro inferior del cuerpo humano obtenidos
mediante los diferentes métodos de célculo (par en Nm y tiempo en s).
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Figura 3.6: Reacciones residuales en la pelvis una vez introducidas las fuerzas de contacto (Fx y Fy
en N, Mz en Nm y tiempo en s).

Por tanto, los pares obtenidos en las articulaciones, ahora que se han anulado las reacciones
ficticias en la cadera, seran los pares que realmente tiene que realizar el sistema musculo-esquelético
para poder llevar a cabo la marcha normal. Estos pares seran los que sirvan como datos de entrada
para el andlisis dindmico directo.

3.2. Resultados del Analisis Dinamico Directo (FDA)

Como se explico en el Capitulo 2.3, los resultados obtenidos mediante dindmica inversa se
introducen como datos de entrada al modelo sobre el cual se realiza un analisis dinamico directo.
El analisis dindmico directo tiene como objetivo predecir el movimiento que presentara el cuerpo
humano cuando se somete a una serie de fuerzas tanto externas como internas. Por lo tanto, si
se introducen los pares resultante del anélisis inverso, el anéalisis directo dard como resultado el
movimiento que se le introdujo como datos de entrada al anélisis inverso.

Por tanto, los resultados del andlisis dindmico directo seran los movimientos relativos entre
articulaciones que tienen lugar cuando el sujeto realiza unos determinados pares articulares y se
ve sometido a una serie de fuerzas externas. De modo que si se introducen en el modelo los pares
articulares de una persona con algin tipo de alteracion en la marcha, éste sera capaz de predecir cuél
serd el movimiento de la misma, siempre y cuando no actte el segundo motor. Los otros resultados
que se obtienen de dicho anélisis son los pares correspondientes al segundo actuador, éstos son los
que deberia ejercer un sujeto sano cuando realiza unos esfuerzos adecuados, por tanto, estos deben
ser practicamente nulos.

En la Figura 3.7 y la Figura 3.8 se muestran los resultados obtenidos para la parte derecha del
cuerpo humano en los miembros inferior y superior respectivamente.
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Figura 3.7: Comparativa entre el movimiento obtenido por el FDA y el medido en el laboratorio
(INPUT) ala izquierda y par adicional que deberia realizar la articulaciéon para seguir el movimiento
a la derecha. Miembro derecho inferior (giro en grados, par en Nm y tiempo en s).
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Figura 3.8: Comparativa entre el movimiento obtenido por el FDA y el medido en el laboratorio
(INPUT) ala izquierda y par adicional que deberia realizar la articulacion para seguir el movimiento
a la derecha. Miembro derecho superior (giro en grados, par en Nm y tiempo en s).

Como se puede observar en las Figuras 3.7 y 3.8 , el movimiento obtenido del analisis dindmico
directo es el mismo movimiento que se utilizé como dato de entrado al modelo inverso. Ademads, el
par adicional introducido por el segundo actuador al sistema es practicamente nulo. De lo anterior
se puede concluir que los resultados obtenidos con el andlisis dindmico directo son correctos.

En este apartado se van a calcular las pequenas diferencia existentes entre el movimiento
resultado del FDA y el movimiento que realmente deberia seguir la articulacion. Para ello se va
a representar la diferencia entre los movimientos relativos de cada una de las articulaciones. Para
no alargar mucho la redacciéon del apartado sélo se representaran los resultados correspondientes
a las articulaciones de la parte izquierda del cuerpo, es decir, hombro, codo, cadera, rodilla y
tobillo izquierdos, siendo similares los resultados obtenidos para la parte derecha. Los resultados se
muestran en la Figura 3.9.
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Figura 3.9: Diferencia en grados entre el movimiento real de la articulacion y el calculado mediante
el Anélisis Dindmico Directo (FDA).

Como se puede observar en la Figura 3.9, los errores en el seguimiento del movimiento son
practicamente nulos (del orden de 107') con lo que queda validado el analisis dinamico directo.

3.3. Abplicacién: Estudio de la reduccién del gasto energético en la
marcha mediante elementos elasticos pasivos

Los pacientes con lesiones medulares tienen limitado el control sobre la musculatura del tren
inferior de modo que requieren un elevado coste metabdlico y ayuda de soportes para mantener
una marcha patologica. Las ortesis estan disenadas para disminuir ese coste metaboélico y permitir
a estas personas caminar de manera méas natural y eficiente al asistir la flexiéon y extension de la
pierna durante la fase de balanceo a costa del consumo energético de uno o varios motores. Para
ayudar a la marcha de estos pacientes, en los ultimos anos se ha propuesto incorporar los Actuadores
de Rigidez Variable (ARV) en las Ortesis y protesis, ya sea en rodilla o en el tobillo. Mediante el uso
de estos actuadores se pueden reducir en mas de un 50 % el par maximo necesario en los actuadores

[37].

El modelo creado servira para analizar la contribucién de elementos elasticos pasivos en la
reducciéon del gasto energético durante la marcha bajo la hipotesis de que el individuo no pue-
de realizar ningun esfuerzo musculo-esquelético en la articulacién de rodilla o tobillo, aunque el
procedimiento de estudio seria el mismo en el caso de que el individuo tuviera tan solo un% de
discapacidad. Por tanto, la protesis u ortesis que utilice debe estar actuada por un motor que sea
capaz de proporcionar todo el par requerido (el obtenido con el anélisis inverso de la marcha). Si se
introduce un elemento eléstico pasivo, por ejemplo un ARV, en la protesis u ortesis se disminuyen
los requerimientos de dicho motor lo que conlleva un gran ahorro energético y una reduccién de
peso significativa.

Para obtener el consumo del motor se necesitan las curvas caracteristicas del mismo de modo
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que se va a realizar una simplificacion. Se sabra si disminuye o aumenta el consumo comparando las
curvas de potencia. Esto se puede realizar ya que la potencia depende del par y de la velocidad de
giro y, ésta ultima, permanece constante. Por lo tanto, se puede deducir que si la potencia disminuye
(al disminuir el par), también lo haré el consumo energético del motor.

Se van a analizar dos situaciones diferentes:

1. El sujeto no puede realizar ningtn tipo de esfuerzo con la rodilla

2. El sujeto no puede realizar ningan tipo de esfuerzo con el tobillo

Para estudiar como reducir los requerimientos de potencia en el motor se van a estudiar cada
una de las situaciones anteriores utilizando resortes lineales y no lineales. Considerando que la
ecuacion que describe el resorte no lineal serd la que tenga que conseguir el Actuador de Rigidez
Variable.

El procedimiento para realizar el andlisis es el siguiente:

1. Se obtiene la grafica del par requerido por la articulacién correspondiente en funciéon de su
adngulo relativo para una marcha normal.

2. Se aproxima la nube de puntos obtenida mediante una recta (resorte lineal) u otro tipo de
curva (resorte no lineal). Esta nube de puntos se corresponde con cada uno de los instantes de
tiempo de la simulacion. Se utilizaran curvas exponenciales para los resortes no lineales. La
ecuacion de esta curva serd la ecuacién de comportamiento de los resortes. El procedimiento
llevado a cabo es el descrito anteriormente ya que la rigidez de un resorte es la derivada del
par con respecto al angulo.

3. Se introduce en la articulacion el par ejercido por el resorte.

4. Se compara el nuevo par aplicado por el motor con el inicial para ver la reducciéon del mismo
debido a la colocacién del elemento pasivo.

3.3.1. Caso 1: El sujeto no puede realizar ningin tipo de esfuerzo con la rodilla

La curva de rigidez de un actuador de rigidez variable se obtiene como la derivada de la curva
de par con respecto a la desviaciéon angular, por lo tanto, el primer paso es obtener la grafica del
par de la articulacién con respecto al dngulo relativo de la misma, en la Figura 3.10 se muestran
estas graficas para cada una de las rodillas. Las gréaficas representan el par frente al dngulo para
un ciclo completo del paso, por lo que se obtienen distintos valores de par para un mismo angulo
dependiendo de la fase de la marcha en la que se encuentre.

El siguiente paso es aproximar mediante la curva correspondiente los resultados obtenidos en
la grafica de la Figura 3.10. Para ello se utiliza la Curve Fitting Toolbox de Matlab para obtener
la curva de par que deberia seguir el actuador de rigidez variable a colocar en la articulacion.

3.3.1.1. Aproximacion con resortes lineales

El primer estudio que se va a llevar a cabo es como se reducirian los requerimientos del motor
encargado de proporcionar el par necesario a la persona discapacitada en la rodilla si se introduce
un resorte lineal en la misma. Para ello hay que aproximar mediante una recta la nube de puntos
obtenida con anterioridad obteniendo las aproximaciones de la Figura 3.11. Esta aproximacién se
ha realizado proporcionando el mismo peso a todo los puntos de la recta.



3.3 Aplicacion: Estudio de la reduccion del gasto energético en la marcha mediante elementos
elasticos pasivos 95

10 Grafica Par-Angulo rodilla derecha Grafica Par-Angulo rodilla izquierda
60

30
20

10

-10 20
-20
40
-30

—40 -60

-50 ~80 A A A A A A A ’
-60 -40 -20 0 20 =70 -60 =50 -40 -30 -20 -10 0 1C

Figura 3.10: Par relativo entre muslo y pierna (Nm) en funcién del angulo relativo entre ambos
eslabones (grados).
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Figura 3.11: Aproximacion lineal en ambas rodillas.

La ecuacion de la recta de aproximaciéon obtenida es la que deberd seguir el resorte lineal.
Hay que tener en cuenta, en todas las expresiones que se obtengan en el capitulo, que es dificil
obtener exactamente con un ARV las curvas de aproximacién que se han obtenido. Se obtiene el
tipo de curva y, a partir de ahi, se pueden ir variando los parametros de diseno de un actuador
de rigidez variable ya existente hasta obtener una curva de rigidez lo bastante aproximada a las
curvas obtenidas. Por ejemplo, en el ARV [20], se podria ir ajustando la curva de rigidez variando la
pretension del cable, el radio de las poleas, el resorte utilizado, la inclinacién de la leva, ect. hasta
conseguir una configuraciéon con una curva de rigidez lo més aproximada a la obtenida.

Por tanto, el siguiente paso es introducir al sistema en la rodilla un resorte que siga la ecuaciéon
obtenida. Para ello, se actiia la articulacién correspondiente,en este caso la rodilla, con un Joint
Actuator al que se le introduce la curva de par que ejerce el elemento eléstico pasivo (Figura 3.12).

Tras introducir el par que ejercen los resortes lineales en cada una de las rodillas se obtienen
las graficas de la Figura 3.13.

Para evaluar la utilidad del uso de resortes lineales, se van a obtener las curvas de la potencia
que deberia suministrar el motor en cada uno de los casos. La potencia se calculard como Pot =
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Figura 3.12: El resorte se modela como un actuador de par en la articulaciéon que se alimenta de la
curva de par correspondiente.
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Figura 3.13: Comparativa de par (Nm) en la rodilla con y sin resorte lineal

Par x velocidad,pguiar- Se pueden comparar dos valores con y sin resorte:

1. La potencias méxima (instantanea) que debe ser capaz de suministrar el motor. Si la potencia
maxima instantanea es menor se necesitaran motores mas livianos.

2. La energia consumida. La energia consumida se puede expresar como Energia = Potencia x
tiempo, por lo tanto, se corresponde con la integral de la curva de potencia en el tiempo.

Por tanto, se obtienen las curvas de potencia para cada una de las rodillas (Figura 3.14). Como
se puede apreciar en dichas gréficas, la potencia maxima instantdnea no disminuye sino que aumenta
de 80 W a 100 W para la rodilla derecha y de 100 W a 120 W para la rodilla izquierda lo que lleva
a la conclusion de que el uso del resorte seleccionado para la rodilla no reporta beneficio en cuanto
a la disminucién de la potencia de pico del motor. Puede ser que el resorte seleccionado no sea el
6ptimo y que con otro resorte de otra rigidez se obtenga una solucién més adecuada.

Se va a comprobar si al menos conlleva una disminuciéon del consumo energético. El consumo
energético del motor se corresponde con la integral de la curva de potencia en el tiempo. Esto
se corresponde con el area bajo la curva de Potencia-tiempo. En el caso de que hubiera valores
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Figura 3.14: Comparativa de potencia (W) de motor en las rodillas con y sin resorte lineal

negativos en la curva, la integral se resolveria para el valor absoluto de la curva ya que aunque en
un periodo de la curva indique una potencia negativa, el motor sigue realizando par, aunque en
sentido contrario. Para calcular la integral definida de la curva de potencia en el tiempo, Matlab
nos ofrece la funcion trapz (X,Y) de Matlab. Este comando calcula la integral de Y con respecto a
X utilizando el método trapezoidal. Siendo X en este caso el vector de tiempos e Y el valor absoluto
de la curva de potencia. En la tabla 3.1 se muestran los resultados obtenidos para cada una de las
rodillas.

Rodilla derecha Rodilla izquierda
POtmax (W) Econsumida (J) POtma:v (W) Econsumida (J)
Sin resorte 80 25,0441 100 26,0599
Con resorte 100 23,5036 120 20,2547
Aumento/Reduccion +25%. -6 % +20 % -22%

Cuadro 3.1: Resultados del analisis de la utilidad del uso de resortes lineales en las rodillas

Se concluye a partir de los resultados anteriores que la colocacion del resorte lineal en la
articulacion de la rodilla si disminuye el consumo energético del motor aunque no disminuya el pico
de potencia maxima sino que aumente.

3.3.1.2. Aproximacion con resortes no lineales

En este caso se va a aproximar la nube de puntos de la grifica par-angulo relativo mediante
una curva exponencial. El proceso es el mismo que se sigui6 en el apartado anterior. Los resultados
de la aproximacion se muestran en la Figura 3.15.

Se introducen los resortes correspondientes en cada una de las rodillas y se obtienen las curvas
de par (Figura 3.16).

Siguiendo el mismo procedimiento explicado en el apartado anterior se calcula la potencia
consumida por el motor en cada uno de los casos y para cada una de las rodillas (Figura 3.17).
Como se puede observar en estas graficas la potencia instantanea disminuye de 80 W a 40 W para
la rodilla derecha, lo que supone una disminucion del 50 %, y una disminucion de 100 W a 60 W
para la rodilla izquierda, lo que supone una disminucién del 40 %. En la Tabla 3.2 se muestran
los resultados obtenidos en cuanto a potencia maxima y disminucién de energia consumida por el
motor.
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Figura 3.15: Aproximacién exponencial en ambas rodillas
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Figura 3.16: Comparativa de par (Nm) en la rodilla con y sin resorte no lineal

Rodilla derecha Rodilla izquierda
Potag (W) Econsumida (J) Potpax (W) Econsumida (J)
Sin resorte 80 25,0441 100 26,0599
Con resorte 40 10,3781 60 9,5923
Aumento/Reduccion -50 %. -59 % -40 % -63 %

Cuadro 3.2: Resultados del analisis de la utilidad del uso de resortes no lineales en las rodillas

Como se acaba de comprobar los resultados obtenidos con resortes no lineales son bastante
mejor que los obtenidos con resortes lineales ya que se ha conseguido disminuir tanto los picos de
potencia maxima instantidnea como el consumo energético, siendo este aiin mas bajo que para el
caso de resortes lineales.

3.3.2. Caso 2: El sujeto no puede realizar ningtn tipo de esfuerzo con el tobillo

Se va a realizar un estudio semejante en los tobillos al llevado a cabo en las rodillas. Por tanto,

se obtienen las graficas de par en funcion del angulo relativo para cada una de los tobillos (Figura
3.18).
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Figura 3.17: Comparativa de potencia (W) de motor en las rodillas con y sin resorte no lineal
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Figura 3.18: Par relativo entre pierna y pie (Nm) en funcion del angulo relativo entre ambos eslabones
(grados).

3.3.2.1. Aproximacién con resortes lineales

El siguiente paso es aproximar de forma lineal las graficas obtenidas en la Figura 3.18 obteniendo
los resultados de la Figura 3.19.

Una vez obtenidas las aproximaciones correspondientes se introducen los resortes adecuados en
cada uno de los tobillos y se procede a comparar los pares articulares obtenidos con y sin resorte
lineal, obteniendo los resultados de la Figura 3.20.

Se obtienen las curvas de potencia para estudiar como varian los requerimientos de potencia
del motor. Las curvas de potencia para cada uno de los tobillos se muestran en la Figura 3.21.

Como se puede apreciar en dichas graficas, la potencia méaxima instantdnea en este caso si
disminuye significativamente para el caso de resortes lineales. En el tobillo derecho se consigue una
disminuciéon de casi 170 W y, en el izquierdo, una disminucién de 70 W en el pico de potencia. Por
tanto, se saca como conclusion que el uso de resortes lineales en los tobillos si que reporta beneficios
en cuanto al pico de potencia maxima instantdnea. El siguiente paso es comprobar si conlleva una
disminucién del consumo energético calculando el drea bajo la curva de potencia. Los resultados
obtenidos se muestran en la Tabla 3.3.

Como se comprueba a partir de los resultados de la Tabla 3.3 que ademas de disminuir el pico
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Figura 3.19: Aproximacién lineal en ambos tobillos
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Figura 3.20: Comparativa de par (Nm) en los tobillos con y sin resorte lineal

Tobillo derecho Tobillo izquierdo
POtmax (W) Econsumida (J) POtma:v (W) Econsumida (J)
Sin resorte 250 37,0036 170 23,8008
Con resorte 80 12,9385 100 11,9536
Aumento/Reduccion -68 %. -65 % -41% -50 %

Cuadro 3.3: Resultados del anélisis de la utilidad del uso de resortes lineales en los tobillos

de potencia maxima demandada, los resortes lineales también son utiles a la hora de disminuir el
consumo energético.

3.3.2.2. Aproximacion con resortes no lineales

En este caso se va a aproximar la nube de puntos de la grifica par-angulo relativo mediante
una curva exponencial. El proceso es el mismo que se sigui6 en el apartado anterior. Los resultados
de la aproximacién se muestran en la Figura 3.22.

Se introducen los resortes correspondientes en cada uno de los tobillos y se obtienen las curvas
de par (Figura 3.23).
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Figura 3.21: Comparativa de potencia (W) de motor en los tobillos con y sin resorte lineal
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Figura 3.22: Aproximacion exponencial en ambos tobillos

A continuacién se obtienen las curvas de potencia para cada caso (con resorte y sin resorte)
y para cada uno de los tobillos (Figura 3.24). Como se puede observar en esta figura la potencia
instantanea disminuye de casi 250 W a 80 W para el tobillo derecho, lo que supone una disminucién
del 70 %, y una disminuciéon de 170 W a 90 W para el tobillo izquierdo, lo que supone una disminucion
de casi un 50 % en el pico de potencia maximo instantaneo.

Tobillo derecho Tobillo izquierdo
POtmax (W) Econsumida (J) POtma:v (W) Econsumida (J)
Sin resorte 250 37,0036 170 23,8008
Con resorte 80 8,4908 90 8,2973
Aumento/Reduccion -68 %. -7 % 47 % -65 %

Cuadro 3.4: Resultados del anélisis de la utilidad del uso de resortes no lineales en los tobillos

En base a los resultados obtenidos (Tabla 3.4), el uso de resortes no lineales muestra una mejora
significativa respecto a los resortes lineales en cuanto a consumo de potencia, sin embargo muestra
resultados similares en cuanto a la reduccién del pico méximo de potencia instantanea, de modo
que habria que analizar qué tipo de resorte convendria més teniendo en cuenta que es mucho mas
sencilla la obtencién de un resorte lineal a la obtencién de uno no lineal que siga la progresion
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Figura 3.23: Comparativa de par (Nm) en el tobillo con y sin resorte no lineal
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Figura 3.24: Comparativa de potencia (W) de motor en los tobillos con y sin resorte no lineal

obtenida.

Ademas, hay que comprobar que tras la colocacion del elemento elastico pasivo en la articulacion
correspondiente, el nuevo par motor sigue garantizando la misma cinemética en la articulaciéon que
la que tendria un paciente en condiciones normales, sin la utilizacién de ningtn elemento elastico
pasivo. Para ello, se representa la aceleraciéon angular de cada una de las articulaciones antes y
después de introducir el elemento elastico pasivo (Figura 3.25).

Por lo tanto, la colocaciéon de un elemento elastico pasivo en la articulacién no modifica la
cinematica de la misma, tnicamente reduce el par que debe ejercer el motor para garantizar dicha
cinematica.

3.4. Resultados del uso de resortes en la ayuda en la marcha

En el Capitulo 3.3, se hizo un estudio de como influyen la colocacion de resortes (lineales o no
lineales) en las articulaciones de la rodilla y tobillo como simplificacion para estudiar como afectaria
el uso de Actuadores Rigidez Variable a la marcha humana.

Se lleg6 a la conclusion de que el uso de elementos eldsticos pasivos en las articulaciones de las
rodillas y los tobillos, normalmente disminuye la potencia méaxima instantdnea que debe proporcio-
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Figura 3.25: Comparativa aceleracién angular (rad/s?) en las rodillas y los tobillos con y sin elemento
elastico pasivo

nar el motor asi como el consumo energético del mismo. Con los resortes no lineales se han obtenido
mejores resultados que con los lineales, aunque en algunos casos, éstos no notablemente mejores.
En esta situacion, hay que considerar que conseguir una determinada curva de rigidez mediante un
resorte no lineal, es un trabajo arduo en comparacion a conseguirla con un resorte lineal. Por tanto,
en los casos en los que la mejoria obtenida con el uso de resortes no lineales no es significativa con
respecto a los resultados obtenidos con un resorte lineal es aconsejable el uso de éste tultimo debido
a su facilidad de obtencién y a que seguramente habra que invertir menos recursos econémicos en
el mismo.

En los casos en los que el uso de una curva de rigidez no lineal reporte una mejoria bastante
significativa, habra que disenar el correspondiente actuador de rigidez variable que consiga dicha
curva de rigidez.

A la hora de decantarse por una solucién u otra a la vista de los resultados, hay que tener en
cuenta entre otros muchos factores el precio, el tiempo que lleva desarrollar un determinado tipo de
elemento pasivo, si el peso que se reduce al disminuir el motor luego no se incrementa al introducir
el elemento pasivo, etc.

Los resultados obtenidos en el Capitulo 3.3, se muestran en la Figura 3.26 y en la Tabla 3.5.

A partir de los resultados obtenidos, se puede observar que, excepto para el caso del uso del
resorte lineal propuesto en la articulaciéon de la rodilla, el uso de resortes, tanto lineales como
no lineales, reporta una ventaja en cuanto a la disminuciéon de los requerimientos del motor. Se
obtienen disminuciones del pico de potencia méaximo instantaneo del motor de hasta el 68 % en el
tobillo izquierdo (para ambos tipos de resortes) y disminuciones en la energia consumido de hasta
el 65% en el caso de resortes lineales y el 77 % en caso de resortes no lineales.
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Figura 3.26: Resultados del estudio del uso de resortes lineales y no lineales en la asistencia a la
marcha humana.

Rodillas Tobillos
Derecha | Izquierda | Derecho | Izquierdo
i Reduccion Pz +25% +20% -68% -41%
Resorte lineal 2 o Fromsumita | 6% 2% | -66% | -50%
Resorte no lineal Reduccion Pyq,. -50% -40 % -68% -47%
Reduccion Eonsumida | -59 % -63% STT% -65 %

Cuadro 3.5: Reducciones en los requerimientos del motor por el uso de resortes



Capitulo 4

Conclusiones y trabajos futuros

4.1. Conclusiones

En este trabajo se ha llevado a cabo una metodologia basada en sistemas multicuerpo para
realizar el andlisis dindmico de la marcha humana.

El anélisis dindmico inverso ha permitido obtener reacciones articulares sobre un modelo bio-
mecénico (modelo bidimensional de cuerpo completo formado por 12 solidos rigidos y 14 grados de
libertad: 12 de ellos de revolucion y 2 de desplazamiento lineal), a partir de datos sobre la cinemética
del movimiento y fuerzas de contacto pie-suelo (obtenidas por Pamiés i Vila [7] en experimentos
realizados en el laboratorio de Ingenieria Mecénica de la Universidad Politécnica de Cataluna). Este
modelo biomecénico se ha resuelto mediante dos métodos de anélisis: formulacion multibody y mo-
dulo SimMechanics de Matlab. Los resultados obtenidos con ambos métodos coinciden exactamente,
lo que permite validar el modelo dinamico inverso.

El analisis dinamico directo permite determinar la marcha de un sujeto conocidas las fuerzas
que actuan sobre él. En este proyecto, los resultados del IDA se han introducido en el modelo de
SimMechanics para dinamica directa. Se ha comprobado que no es necesario introducir ningin par
articular adicional a los definidos por el IDA para que el modelo sea estable y la marcha calculada
idéntica a la utilizada para el IDA, lo que permite validar el modelo FDA.

Finalmente se llevo a cabo un estudio sobre la influencia del uso de elementos elésticos pasivos
en las articulaciones de la rodilla y el tobillo para ayudar en la marcha a personas que no puedan
realizar ningun tipo de esfuerzo en dichas articulaciones y, por tanto, deban hacer uso de alguna
protesis u Ortesis. Se han estudiado dos casos: sujeto incapaz de realizar par en la rodilla y sujeto
incapaz de realizar par en el tobillo. En el primer caso no se ha obtenido una reduccién del pico
de potencia pero se ha obtenido una reduccion del 6% y 22% en el consumo energético para la
rodilla derecha e izquierda, respectivamente, usando actuadores lineales. Considerando actuadores
no lineales se consigue una reduccion del pico de potencia del 50 % para la rodilla derecha y del
40 % para la rodilla izquierda ademés de una disminucion en la energia consumida por el motor de
un 59 % y 63 % para rodilla derecha e izquierda respectivamente. De este anélisis se concluye que
en las rodillas es recomendable el uso de resortes no lineales ya la potencia méxima demandada
instantaneamente se reduce a la mitad y el consumo energético del motor en méas de la mitad. En
el caso de que el sujeto no pueda realizar par en el tobillo, la reduccién que se obtiene en potencia
maxima se eleva al 68% y 41% y en consumo al 65% y 50 % en resorte de respuesta lineal para
tobillo derecho e izquierdo, respectivamente. Cuando se considera respuesta no lineal, estos valores se
elevan a 68 % y 47 % y 77 % y 65 %, respectivamente, indicando que es muy recomendable introducir
elementos eldsticos pasivos en las ortesis.
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4.2. Trabajos futuros

A continuacién se numeran una serie de lineas de investigacion que se pueden llevar a cabo en
relacion con este trabajo:

1. Desarrollar un modelo mas completo, incorporando més grados de libertar para definir las
articulaciones con mas grado de detalle, no tinicamente como una articulacién de revolucién.

2. Desarrollar un modelo 3D para llevar a cabo los anélisis considerados a lo largo del proyecto.

3. Desarrollar un modelo de contacto pie-suelo mediante el cual se puedan calcular directamente
las fuerzas de contacto sin necesidad de utilizar placas de fuerza.

4. El analisis dindmico directo desarrollado puede ser el primer paso en el campo de la prediccién
del movimiento. Una herramienta que permita predecir el movimiento de sujetos reales bajo
determinadas condiciones de esfuerzos. Esto seria de gran ayuda en el disefio de dispositivos
de proétesis u ortesis.

5. En este proyecto se han utilizado los modelos del anélisis dindmico inverso y directo para
estudiar la marcha humana pero también podrian utilizarse para el estudio de diferentes
movimientos de los seres humanos, tales como la carrera, la natacion, el salto, etc.

6. Desarrollar un actuador de rigidez variables que se amolde a los requerimientos de curvas de
par obtenidos en este trabajo y para distintas velocidades de marcha.
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