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RESUMEN

La espasticidad provoca graves limitaciones funcionales en la capacidad de movimiento y
reduce la calidad de vida de millones de personas que la padecen. Poco se sabe de la
influencia de la espasticidad durante el movimiento activo. Tecnologias para rehabilitacion
actuales no pueden lidiar con alteraciones provocadas por la espasticidad. El objetivo de este
trabajo fue desarrollar una Ortesis robotica capaz de detectar alteraciones en la actividad
muscular-dependiente de la velocidad para mejorar la capacidad de movimiento durante
movimientos activos de codo de individuos pediatricos con paralisis cerebral espéastica (PC).

En la realizacion de este trabajo se realizaron multiples actividades con metodologias
particulares resumidas a continuacion. Caracterizacion de la dindmica del movimiento activo
de la articulacion de codo y de la coordinacion muscular normal y patoldgica de individuos
pediatricos sanos e individuos con paralisis cerebral espastica. Desarrollo de algoritmos para
deteccidn y prediccion de incremento de actividad muscular dependiente de la velocidad a
partir de sefiales de cinematica y electromiografia de superficie (SEMG). Desarrollo de
prototipo de ortesis robdtica y de estrategias de control bio cooperativo en base a un control
de fuerza - velocidad auxiliados por el monitoreo en linea de la activacion muscular mediante
SEMG. Identificacion paramétrica y analisis de estabilidad del sistema. Evaluacion
experimental de mejora de capacidad de movimiento en un voluntario adulto sano y mediante
simulacion con datos de individuos pediatricos sanos y con paralisis cerebral espastica.

Como resultado se caracterizd la dinamica y actividad muscular normal y alterada del
movimiento activos de codo. Se desarrollaron algoritmos computacionales capaces de
identificar y predecir eventos anormales de actividad muscular dependiente de la velocidad
presentes en individuos con pardlisis cerebral espastica y relacionados con un nivel de
espasticidad elevado en ventanas de tiempo de milisegundos. La drtesis robotica desarrollada
consta de una articulacion con un grado de libertad con caracteristicas de control y dindmica
adecuados para responder a los requisitos del movimiento del usuario con bajos esfuerzo. La
oOrtesis posee mecanismos de seguridad redundantes por hardware y software. La ortesis
presenta un comportamiento estable durante su acoplamiento con el individuo. Durante la
evaluacion mediante simulacion del funcionamiento de la ortesis robdtica se logré predecir
en ventanas de milisegundos la aparicion del incremento de actividad muscular dependiente
de la velocidad, permitiendo al sistema modificar la dindmica evitando la aparicion de dicho
incremento.

En este trabajo se muestra que la deteccidn y prediccion del incremento de actividad muscular
dependiente de la velocidad en linea durante el movimiento activo es factible. La Ortesis
robotica es potencialmente Gtil para la mejora de la capacidad de movimiento de individuos
pediatricos con paralisis cerebral.



ABSTRACT

Spasticity causes serious functional limitations in the ability of people to move and reduces
the quality of life of millions of people who suffer from it. Little is known about the influence
of spasticity during active movement. Current rehabilitation technologies cannot cope with
alterations caused by spasticity. The objective of this work was to develop a robotic orthosis
capable of detecting alterations in velocity-dependent muscle activity and to improve
movement capacity during active elbow movements of pediatric individuals with spastic
cerebral palsy.

In carrying out this work, multiple activities were done with particular methodologies
summarized below. Characterization of the active normal and pathological movement
dynamics and muscular coordination of the elbow joint of healthy pediatric individuals and
subjects with spastic cerebral palsy. Development of algorithms for detection and prediction
of increment of velocity-dependent muscle activity from kinematics and surface
electromyography (SEMG) signals. Development of a robotic orthosis prototype and bio-
cooperative control strategies based on force - speed control aided by online monitoring of
muscle activation using SEMG. Parametric identification and stability analysis of the system.
Experimental evaluation of movement capacity improvement in a healthy adult volunteer and
by simulation with data from healthy individuals and subjects with spastic cerebral palsy.

As a result, the normal and impaired muscular activity and dynamics of the elbow joint
movement were characterized. Computational algorithms capable of identifying and
predicting abnormal velocity-dependent muscle activity events present in individuals with
spastic cerebral palsy related to a high level of spasticity within time windows of milliseconds
were developed. The developed robotic orthosis consists of a single degree of freedom
articulation with adequate control and dynamic characteristics to respond to the user's
movement requirements with low efforts. The orthosis has redundant hardware and software
security mechanisms. The orthosis exhibits stable behavior coupled with the individual.
During the evaluation by simulation of the operation of the robotic orthosis, the appearance
of the increase in speed-dependent muscular activity was predicted by milliseconds, allowing
the system to modify its dynamics avoiding the appearance of said increment.

In this work it is shown that the detection and prediction of the increase of speed dependent
muscular activity in line during the active movement is feasible. The robotic orthosis is
potentially useful for improving the movement capacity of pediatric individuals with cerebral

palsy.



MOTIVACION

La espasticidad provoca graves limitaciones funcionales en la capacidad de movimiento,
reduce la independencia y la calidad de vida de las personas que la padecen. La espasticidad
es un sindrome con componentes neuroldgicos y musculares consistente en el aumento
dependiente de la velocidad del reflejo de estiramiento del musculo espéstico. La espasticidad
es padecida por millones de individuos alrededor del mundo que sufren secuelas de lesiones
del sistema nervioso, como paralisis cerebral (PC). Aunque la espasticidad ha sido estudiada
mediante dispositivos electromecéanicos desde hace cuatro décadas, los métodos anteriores
se enfocan en movilizaciones pasivas o métodos fuera de linea, por lo que poco se sabe de la
influencia de la espasticidad sobre el movimiento activo. Asi la evaluacion de espasticidad
continda en estado experimental y requiere de mayores estudios de validacion.

Las ayudas técnicas disponibles para el tratamiento de la espasticidad, como las ortesis,
unicamente compensan el desequilibrio muscular y evitan contracturas, pero no limitan la
activacion patologica. Mas aun la espasticidad puede limitar el uso de alternativas
terapéuticas como los dispositivos roboticos para rehabilitacion. En este trabajo se propondra
un método para inhibir la espasticidad de forma tecnoldgica. Es recomendable que este tipo
de investigacion se lleve a cabo en centros de excelencia, con vinculacion con programas
académicos. Esto requerira la participacion de expertos clinicos y tecnoldgicos, proveedores
de servicios, usuarios, empresarios y gobiernos nacionales e internacionales. El reto
cientifico que sera abordado por el proyecto incluye el desarrollo de una értesis robotica que
pueda predecir y prevenir la aparicion del reflejo espastico durante movimientos activos en
codo de individuos con paralisis cerebral. La ortesis robdtica controlara la velocidad del
movimiento de tal manera que se inhiba la espasticidad relacionada, y evite el aumento
patoldgico del reflejo de estiramiento dependiente de la velocidad. El control de la velocidad
del movimiento se lograra mediante el monitoreo en linea de la activacion muscular mediante
electromiografia de superficie (SEMG) y la prediccion de la ocurrencia de espasticidad a
partir de las sefiales de electromiografia de superficie SEMG, asi como la integracion de las
necesidades de los pacientes y la usabilidad en el proceso de desarrollo.

El presente trabajo es parte del proyecto binacional México-Alemania “Smart orthotic
device to improve Movement capacity of patients suffering from spasticity” con acronimo
SmartMove, financiado por el Consejo Nacional de Ciencia y Tecnologia de México
(CONACYyT) y el Ministerio Federal Aleman de Educacion e Investigacion (BMBF) con
numero de registro CONACYT-FONCICYT -267734. Para el desarrollo de este proyecto se
cre6 un consorcio integrado por el Departamento de Control Automatico (DCA) del
CINVESTAYV (CINVESTAV, México), la Subdireccidn de Investigacion Tecnoldgica (SIT),
la Division de Rehabilitacion Pediatrica (DRP), el Laboratorio de Ortesis y Protesis (LOP)
y, el laboratorio de Analisis de Movimiento Humano (LAMH) del Instituto Nacional de
Rehabilitacion Luis Guillermo Ibarra Ibarra (INR-LGII México), el Departamento de
Ingenieria de Rehabilitacion y Prevencion (RPE) de la Universidad RWTH Aachen (RWTH,
Alemania) y la empresa DIERS (DIERS, Alemania).



1 ANTECEDENTES

1.1 PARALISIS CEREBRAL

La pardlisis cerebral (PC) es la discapacidad fisica mas comdn en los nifios [1]. La paralisis
cerebral es un conjunto de alteraciones permanentes del movimiento y de la postura debidas
a alteraciones no progresivas ocurridas en el cerebro fetal o infantil. Las alteraciones motoras
limitan la actividad del sujeto y se acompafian de alteraciones de la sensacién, percepcion,
cognicioén, comunicacion, comportamiento, epilepsia y por problemas musculoesqueléticos
secundarios [2], ver Figura 1-1.

La prevalencia o proporcion de nifios con parélisis cerebral se estima entre 1.5 y 4 casos por
cada 1,000 nifios nacidos vivos [3]. En México aunque no se dispone de informacion precisa
se calcula que cada afio se presentan 12,000 casos nuevos de discapacidad por paralisis

cerebral [4].
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Figura 1-1 Comorbilidades comunes de paralisis cerebral, modificado de [5].



Existen tres subtipos de paralisis cerebral, siendo la paralisis cerebral espastica la mas comun
[6], ver Figura 1-2. Los individuos con paralisis cerebral espastica presentan aumento del
tono muscular (hipertonia) y/o activacion refleja patoldgica conocida como espasticidad. La
parélisis cerebral también puede clasificarse por el territorio o topografia corporal afectado.
Las topografias mas frecuentes son cuadriparesia y hemiparesia. Cuadriparesia se refiere a
una afectacion en las cuatro extremidades, y hemiparesia a la afectacion de brazos y piernas
de un lado del cuerpo [5].

1.2 ESPASTICIDAD

La espasticidad provoca graves limitaciones en la capacidad de movimiento de la extremidad
afectada reduciendo la independencia y calidad de vida de la persona que la padece. La
espasticidad provoca alteraciones en las propiedades de los tejidos blandos como rigidez y
atrofia muscular, lo que resulta en contracturas, que a su vez pueden ocasionar deformidades
osteoarticulares y dolor [7]. Esto se hace mas grave cuando las extremidades superiores se
ven afectadas ya que estas son las que permiten la realizacion de la mayoria de las actividades
de la vida diaria los pacientes interactuar de manera autbnoma con su entorno.

A pesar de que la espasticidad es un fendmeno descrito desde hace varios afos, aun hoy en
dia existe controversia en su definicion. La definicion con mayor aceptacion de la
espasticidad la define en términos generales como una alteracion motora relacionada con un
aumento del reflejo de estiramiento del madsculo espastico dependiente de la velocidad [8].

Otros términos con los que se le conoce dentro del area clinica a la espasticidad es
hipertonia[9], “paresia espastica deformante” [10] e hiper-resistencia [11]. EI término paresia
se utiliza para describir la ausencia o paralisis parcial del movimiento voluntario. Dentro de
la bioingenieria se ha intentado describir a la espasticidad, a partir de la dinamica articular
como un aumento de larigidez articular, incremento de la impedancia articular o disminucion
de la complianza articular. La rigidez articular se refiere a la descripcion del par articular en
funcién de la posicion articular. La complianza articular es la descripcion inversa de la rigidez
articular. La impedancia articular es la definicion del torque articular en funcién del cambio
en la posicién articular (velocidad articular).
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Figura 1-2 Subtipos de paralisis cerebral.



Es importante recordar que, para producir un movimiento del cuerpo humano, el sistema
nervioso a través de sus componentes centrales y periféricos generan y conducen las sefiales
de control hacia los musculos para que éstos al actuar sobre los huesos y tejidos que
conforman las articulaciones produzcan el movimiento. En la realizacion de cualquier
movimiento se involucran dos tipos de masculos los responsables de propulsar el movimiento
Ilamados agonistas y los responsables de estabilizar el movimiento al oponerse a este,
conocidos como antagonistas. Asi en cada movimiento agonistas y antagonistas deben
trabajar de manera coordinada.

El reflejo de estiramiento es una contraccion automética del mdsculo en respuesta a un
estiramiento. En condiciones normales este reflejo regula la longitud muscular ayudando a
mantener la postura corporal [12]. Para lograr esto el mdsculo utiliza estructuras sensoriales
de retroalimentacion que generan y envian informacion sensorial hacia la médula espinal
sobre los cambios en la longitud de la fibra muscular (informacion aferente) y estructuras
que reciben informacion motora de la médula para generar el movimiento (informacion
eferente) [12].

Una de las estructuras en la via aferente es el huso muscular compuesto por fibras aferentes
la y 1l [12]. Las fibras tipo la proporcionan informacion sobre posicion y velocidad de
movimiento, los cuales se conocen clinicamente como tonico y fasico respectivamente. Las
fibras tipo 11 llevan informacion unicamente sobre la posicion del movimiento (tonica) [12].
Otra estructura de la via aferente son los nervios tipo 1b procedentes del érgano tendinoso de
Golgi. El 6rgano tendinoso de Golgi se encuentra en los tendones en el area de unién con las
fibras musculares y actia como sensor de fuerza. La via eferente estd compuesta por los
nervios de motoneuronas alfa que se encuentran en la médula espinal y se unen a las vias
aferentes de forma directa o por mediacién de otras neuronas llamadas interneuronas
espinales [12], ver Figura 1-3.

Cuando un musculo se estira, el huso muscular se estira, estimulando las fibras tipo la y 1l
[12]. Estas fibras excitan en la médula las motoneuronas alfa del musculo provocando que el
musculo se contraiga oponiéndose al movimiento [12]. Para que la flexion de la articulacion
se produzca es necesario que el musculo antagonista se relaje, por ello un segundo grupo de
fibras musculares produce la inhibicion de las motoneuronas alfa del musculo antagonista en
un proceso que se llama inhibicion reciproca. La funcion del érgano tendinoso de Golgi es
regular la contraccion muscular al frenar la contraccion del musculo agonista y provocar la
contraccion del masculo antagonista mediante inhibicion y excitacion de las respectivas
motoneuronas alfa [12]. El reflejo de estiramiento esta modulado por el sistema nervioso
central a través de las interneuronas espinales. Finalmente existen motoneuronas gama
conectadas al huso muscular que se encargan de ajustar la sensibilidad del huso muscular en
diferentes niveles de elongacién muscular. Cuando existe espasticidad la respuesta de este
reflejo de estiramiento dependiente de la velocidad esta aumentado patoldgicamente [12].

Independientemente del término empleado para referirse a la espasticidad se reconoce que
posee dos componentes: un componente neurolégico y otro no neuroldgico
[10][13][14][15][11], ver Tabla 1-I. EI componente no neuroldgico de la espasticidad,
también conocido como muscular, miopatia espastica o intrinseco esta relacionado con los
tejidos del cuerpo humano. EI componente neuroldgico o también conocido como reflejo esta
relacionado con el control motor realizado por el sistema nervioso central.



Figura 1-3 Reflejo de estiramiento.
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El componente muscular de la espasticidad se debe a las propiedades viscoelasticas e
inerciales de los segmentos y tejidos conectivos involucrados en las articulaciones
[13][14][15]. En este componente se combina también el acortamiento y perdida de
extensibilidad en los masculos antagonistas que estabilizan el movimiento [10].

Tabla 1-1 Componentes de la espasticidad.

Hiper-resistencia

Dinamica articular

Componente Muscular o miopatia espéastica
que combina acortamiento y perdida de
extensibilidad en los masculos antagonistas.

Componente  Intrinseco  debido a
propiedades viscoelasticas e inerciales del
segmento, articulacion y tejido conectivo.

Componente Neuroldgico

e Paresia sensible al estiramiento en los
musculos agonistas

e Sobreactividad de
antagonistas

o co-contraccion espastica (sefal
de control del sistema nervioso
central errénea)

o distonia espéastica (activacion
muscular ténica involuntaria en
reposo)

o espasticidad (incremento en los
reflejos dependientes de la
velocidad ante el estiramiento
fasico, en reposo)

los musculos

Componente reflejo que se origina debido a
cambios en la activacibn muscular
inducidos por cambios del reflejo de
estiramiento
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El componente neurolégico de la espasticidad incluye una paresia sensible al estiramiento en
los musculos agonistas y sobreactividad de los musculos antagonistas. La sobreactividad de
los musculos antagonistas tiene a su vez dos componentes: una hiperreflexia del estiramiento
dependiente de la velocidad y una activacion muscular involuntaria de fondo independiente
de la velocidad. Estos componentes reciben los nombres de co-contraccion espastica, distonia
espastica y espasticidad. La co-contraccion espastica se refiere a la coactivacion erronea del
musculo antagonista provocada por una sefial de control del cerebro equivocada. La distonia
espastica son contracciones musculares en reposo involuntarias, mantenidas o intermitentes
que pueden causar movimientos repetitivos o posturas anormales. La espasticidad es el
incremento en los reflejos de estiramiento dependientes de la velocidad ante el estiramiento
en reposo [10].

Recientemente una reunion de consenso de expertos de paises europeos definieron un nuevo
marco conceptual para la espasticidad [11]. Como resultado sugieren el uso del término
hiper-resistencia para describir la respuesta neuromuscular alterada durante el estiramiento
pasivo, en lugar de los términos espasticidad o hipertonia. Mencionan que el termino
espasticidad solo debe usarse para referirse a la hiperreflexia de estiramiento, y que el término
rigidez debe referirse solo a las contribuciones de tejido pasivo.

A nivel fisioldgico existen claras diferencias entre la espasticidad y la rigidez. La espasticidad
se caracteriza por una descarga exagerada de motoneuronas gama, con importante influencia
de aferentes periféricos, alta sensibilidad a variaciones de temperatura. Por otro lado, la
rigidez se caracteriza por una descarga exagerada de motoneuronas alfa, con limitada
influencia de aferentes periféricos y menor sensibilidad a variaciones de temperatura.
Clinicamente la espasticidad se caracteriza por presencia de hipertonicidad durante el
movimiento inicial, con reflejos tendinosos profundos aumentados, con compromiso de
musculos anti gravitatorios, con mayor afectacion por cambio postural. La rigidez se
caracteriza por presencia de hipertonicidad durante todo el rango de movimiento, con reflejos
tendinosos alterados o disminuidos, con compromiso difuso de musculos anti gravitatorios,
con menor afectacion por cambio postural.

La forma clinica mas comdn de espasticidad en paralisis cerebral en el miembro superior es
el patrén flexor codo, mufieca y dedos y pronacién de antebrazo.

1.2.1 Deteccion de espasticidad

A la fecha se ha intentado detectar la espasticidad de forma clinica y cuantitativa durante
movilizaciones del miembro a evaluar con o sin participacion del individuo en evaluacion,
movilizacidén pasiva y activa respectivamente. Algunos de los métodos han intentado
distinguir entre las componentes intrinsecas y reflejas de la espasticidad. Aungue ninguno ha
logrado una deteccion de espasticidad en linea durante la realizacién del movimiento, ver
Figura 1-4.

1.2.1.1 Deteccion clinica de espasticidad durante movimiento pasivo

Actualmente la espasticidad se detecta mediante escalas clinicas. Las escalas clinicas
requieren que un evaluador entrenado mueva el miembro de la persona a lo largo de todo el
rango de movimiento de la articulacion a una o mas velocidades.
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Figura 1-4 Taxonomia de métodos para deteccion de espasticidad.

En caso de presentarse espasticidad el evaluador lo consigna en su escala asignandole una
categoria de severidad en funcion de la resistencia que observa al movimiento, el rango del
angulo articular donde le parece se presenta dicha resistencia y si esta acompafiada de otras
alteraciones motoras como el clonus el cual es una serie de contracciones y relajaciones
musculares ritmicas involuntarias. Las escalas clinicas mas utilizadas son la escala
modificada de Ashworth [15] y la escala modificada de Tardieu [16], donde un evaluador
entrenado categoriza en una escala de 6 niveles (desde sin resistencia hasta sin posibilidad
de mover la articulacion), la resistencia que encuentra al movilizar la articulacion del paciente
en estudio. Aunque son el estandar de medicion estas escalas carecen de fiabilidad y validez
[16], [17].

1.2.1.2 Deteccion cuantitativa de espasticidad durante movimiento pasivo

En los ultimos afios se ha trabajado en el desarrollo de métodos instrumentados para
deteccidn de espasticidad. La revision mas amplia de éstos métodos fue realizada en 2005
por la red tematica Europea para el Desarrollo de Medidas Estandarizadas para la
Espasticidad (consorcio SPASM) [18][19][20] y en 2008 por Bar-On et al [21]. En estas
revisiones se han identificado un gran namero de técnicas instrumentadas no-invasivas para
cuantificar la espasticidad que fueron categorizadas en métodos biomecanicos vy
neurofisiologicos. Los métodos biomecanicos registran el angulo articular, asi como la
resistencia en la articulacién durante el estiramiento pasivo. Aqui se incluyen dinamometros
motorizados y manuales. Los métodos neurofisioldégicos miden la actividad muscular
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utilizando electromiografia (EMG) durante la movilizacién pasiva de la articulacion o
durante una estimulacion nerviosa. La movilizacion pasiva se puede realizar de forma manual
0 motorizada a diferentes velocidades siguiendo patrones sinusoidales o de tipo rampa, ver
Figura 1-6. Las revisiones concluyen que los métodos de evaluacidn instrumentados son
complementarios y deben usarse de manera simultdnea para permitir diferenciar entre el
componente neuroldgico y no neurolégico de la espasticidad.

Muchos de los métodos anteriores miden el par articular total resultado tanto de la
componente intrinseca como de la refleja espastica. Estas componentes son dificiles de
separar debido a que cambian a la par y no pueden ser medidas individualmente. A la fecha
se han propuesto diferentes métodos analiticos utilizados para realizar la descomposicion del
par articular suponiendo tanto modelos estaticos como dinamicos, modelos lineales 0 no
lineales, con algoritmos de identificacion de la respuesta en frecuencia o de identificacion de
la funcion de transferencia [13].

Para extraer el componente reflejo de la espasticidad se han aplicado métodos donde este
componente se define como la diferencia entre las mediciones realizadas durante una
movilizacion pasiva a alta velocidad y las predicciones de un modelo de la dindmica articular
simplificado [22] que se muestra a continuacion:

T=(1+b%)e =% 4+ 1, (1.1)

donde T es el par articular total interno; b es el coeficiente de viscosidad; k es el coeficiente
de rigidez pasiva; 0 es la posicion angular; 6o es la posicion inicial de la articulacion y To es
el par inicial en la articulacion.

4 )

Metodos Biomechanicos
-Posicion
-Resistencia (Fuerza)

Métodos Neurofisioldgicos
-Electromiografia

Evaluacion cuantitativa de

espasticidad
Métodos Asistidos
Métodos Pasivos -Movilizaciones manuales
Oscilaciones libres -Mobilizaciones motorizadas

Figura 1-5 Taxonomia de métodos para deteccion cuantitativa de espasticidad durante
movimiento pasivo.
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Los parametros del modelo fueron ajustados usando el algoritmo Levenberg-Marquardt a
partir de mediciones obtenidas durante la movilizacion pasiva de la articulacion a bajas
velocidades en una region comprendida desde el tiempo donde se alcanza la velocidad de
movilizacién maxima hasta el tiempo donde se llega al 90% del rango de movimiento de la
articulacion. Esta region se definié visualmente como la regién donde Gnicamente el masculo
agonista se estira eliminando también cualquier incomodidad producida al alcanzar el final
del rango de movimiento articular.

Otra alternativa es el uso de modelos computacionales neuromusculares. Asi se desarroll6 un
modelo de rodilla con los musculos cuédriceps (recto femoral, vasto lateral, intermedio y
medial) e isquiotibiales (semimembranoso, semitendinoso, biceps femoral) incluyendo un
controlador de retroalimentacion dependiente de la velocidad [23] que se muestra a
continuacion:

G-vy, |vn()>T
Em(t“d):{ 0 | ()<T

donde E,, es laexcitacion del musculo m, td es un retardo que representa el retardo del reflejo
de estiramiento, G es una ganancia que representa la severidad del reflejo hiper excitado, v,
es la velocidad de la fibra muscular y T es el umbral de velocidad. Los valores de rigidez
pasiva de los musculos y los del umbral del controlador de retroalimentacion dependiente de
la velocidad fueron optimizados en funcion de los datos de posicion angular, fuerza y
electromiografia medidos durante la movilizacion pasiva a baja y alta velocidad de la rodilla
de 11 nifios con pardlisis cerebral y 9 nifios con desarrollo tipico [23]. De manera similar se
ha desarrollado un modelo neuromusculoesquelético para tobillo [24].

(1.2)

Algunos de los dispositivos para medir y/o diagnosticar espasticidad en los musculos poseen
patentes que pueden encontrarse en las siguientes clasificaciones de patentes: deteccion,
medicion o registro de sefiales bioeléctricas del cuerpo con propoésito de diagndstico
(A61B5/11); protesis no implantables con control bioeléctrico (A61F2/72); aparatos para
ejercicio pasivo (A61H1/00).

Un dispositivo conocido en el estado de la técnica para medir y/o diagnosticar la espasticidad
en los masculos es descrito en la patente W02010121353A1 publicada el 28 de octubre de
2010 [25]. Este es un dispositivo portable que comprende un médulo de medicién con un
sensor de angulo de articulacién, un sensor de velocidad angular y un sensor para medir la
actividad eléctrica del musculo, dos secciones que pueden ajustarse al extremo distal y
proximal de una articulacion tipo bisagra; y un médulo de control que recibe por lo menos
datos de angulo articular, velocidad angular y actividad eléctrica muscular, y determina un
valor de espasticidad (parrafo 25). EIl aparato descrito anteriormente no menciona las
condiciones en las que se realiza la medicién de espasticidad, por ejemplo, durante
movimiento activo o pasivo de la articulacion en estudio. Tampoco menciona la forma en la
que el mddulo de control determina el valor de espasticidad, mencionando Unicamente que
dicho médulo requiere para determinar el valor de espasticidad al menos la informacion de
posicién angular, velocidad angular y actividad eléctrica muscular. Ademas, dicha patente
no describe el masculo del cual se registrara su actividad eléctrica, ni la métrica a obtener de
esta actividad. Todo esto puede comprometer la precision de la determinacion de espasticidad
debido a la dependencia a las condiciones y parametros de evaluacion y procesamiento de la
informacion que presenta. Por ejemplo, se ha observado en la evaluacion de parametros
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derivados de la actividad eléctrica muscular provenientes de la evaluacion de varios grupos
de masculos agonistas y antagonistas bajo movilizaciones pasivas controladas, solo ciertos
musculos presentan un resultado valido de espasticidad [21].

Otro aparato y método conocidos para medir el grado de espasticidad en un masculo se
describe en la solicitud de patente de publicada el 30 de septiembre de 2006 como WO2006
/102764 [26]. El aparato permite determinar la espasticidad durante movimiento pasivo con
base en la medicion del umbral del reflejo de estiramiento (SRT), definido como el angulo
de la articulacién en el que el musculo comienza a activarse. EI SRT se determina utilizando
un enfoque pasivo en el que la extremidad es movilizada y se registra la velocidad angular
de la articulacion. Para diferentes velocidades de estiramiento, se registra el angulo en el que
se detecta el inicio de SRT y se realiza una regresion para obtener el angulo de SRT a
velocidad cero. También se apreciara que se pueden determinar un limite angular superior e
inferior que puede servir de base, junto con el &ngulo SRT, para evaluar la espasticidad. El
modelo tiene un sensor de angulo de articulacion que envia la sefial de angulo y velocidad
angular a una unidad de control y medicion. La unidad de control y medicion recibe también
mediante cables informacion de actividad eléctrica muscular que servira para determinar la
espasticidad. En el aparato y método descrito anteriormente la determinacion del SRT es
altamente dependiente del control de las velocidades de estiramiento. Controlar la velocidad
de estiramiento es posible durante movilizaciones pasivas, pero no durante movimientos
activo. Otras desventajas del aparato y método anteriormente reportado se relacionan con el
gran tiempo y espacio fisico requerido para instalacion del dispositivo e incomodidad
asociada para el paciente durante la evaluacion.

1.2.1.3 Deteccion cuantitativa de espasticidad durante movimiento activo

Todos los métodos mencionados anteriormente, sin embargo, hacen una deteccion de la
espasticidad durante el movimiento involuntario del individuo es decir mediante la
movilizacién de la articulacion por parte de un evaluador o un sistema motorizado. Aun hoy
en dia es incierto hasta qué punto los métodos y teoria anteriores pueden aplicarse a la
deteccidn de espasticidad durante movimiento activo [21]. Detectar la espasticidad cuando
un masculo se contrae de manera voluntaria es mas dificil debido a que un incremento en la
actividad muscular no necesariamente es completamente patoldgica debido a una
hiperestimulacion del reflejo de estiramiento [27] sino puede deberse a una activacién
voluntaria. Otras alteraciones presentes en la paralisis cerebral como debilidad muscular,
coactivacion involuntaria, pérdida de control muscular, asi como mecanismos de
compensacion interactuaran con la espasticidad y tendran un efecto sobre alteraciones del
movimiento [21], ver Figura 1-6.

La coactivacion involuntaria, aungque es necesaria para el movimiento normal, en exceso
puede limitar el movimiento. La coactivacion ocurre cuando se presenta una sefial de control
en el muasculo agonista y antagonista. Por otro lado algunos estudios han demostrado que la
actividad refleja esta fuertemente modulada durante la actividad muscular voluntaria y que
un incremento de excitabilidad en el reflejo de estiramiento observado en reposo no
necesariamente se manifestara en el movimiento voluntario [28][29]. Se ha utilizado un
modelo computacional neuromusculoesquelético con retroalimentaciéon de velocidad para
simular el efecto sobre la cinematica de la marcha, de un aumento en la hiper excitabilidad
del reflejo de estiramiento en los masculos gastrocnemio, soleo y cuadriceps [30].
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Figura 1-6 Alteraciones motoras coexistentes con espasticidad durante movimiento
voluntario.

Los resultados fueron comparados con los patrones de marcha de sujetos con espasticidad
existentes en la literatura. Y se concluye que la hiper excitabilidad del reflejo de estiramiento
contribuyen a las desviaciones del movimiento durante la marcha. Otro estudio también
empled un modelo musculoesquelético computacional para estudiar la relacién entre
marcadores de espasticidad obtenidos durante movilizaciones pasivas contra simulaciones de
gastrocnemio e isquiotibiales durante la marcha [27]. El estudio concluy6 que otros factores
como co-contraccion, fuerza muscular y alteraciones en el control del balance juegan un
papel mas importante que la hiper excitabilidad del reflejo de estiramiento para explicar el
aumento de la activacion muscular observada durante la marcha.

La evaluacién de las extremidades superiores representa una mayor dificultad debido a la
ausencia de movimientos altamente estereotipados, razon por la cual se requieren pruebas
métricas y funcionales estandarizadas. Becker utiliz6 una distribucion pseudo Wigner-Ville
suavizada y un algoritmo de categorizacion para estimar las coherencias entre biceps, triceps
y braquiorradial durante las contracciones dinamicas como un enfoque para la deteccion de
espasticidad en las extremidades superiores [31]. La categorizacion se realizd de acuerdo con
el tipo de contraccion, carga externa, angulo articular y velocidad angular. EI método se
probd en 10 sujetos sanos y 6 pacientes con espasticidad. En el estudio se analizaron
movimientos de flexo-extensién de la articulacion de codo a velocidad y resistencia al
movimiento controladas mediante una maquina de poleas. EI método mostro la dependencia
de la coherencia respecto a la velocidad articular en la presencia de espasticidad en los
movimientos de extensién, asi como una coactivacion muscular mucho mas fuerte entre
triceps, biceps y supinador largo en pacientes espasticos en comparacion con sujetos sanos.
Lassek propuso cinco parametros derivados de las sefiales de electromiografia de superficie
(SEMG) y un algoritmo de categorizacion para permitir la evaluacion cuantitativa del
deterioro del movimiento espastico en comparacion con las evaluaciones clinicas. Los
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pardmetros consideraron la dependencia de la velocidad durante la evaluacion de biceps y
supinador largo durante la extensién activa del codo a diferentes velocidades de movimiento
de 15 sujetos sanos y 7 pacientes con deterioro de la funcion de la extremidad superior debido
a la espasticidad. En el estudio también se analizaron movimientos de flexo-extension de la
articulacién de codo a velocidad y resistencia al movimiento controladas mediante una
maquina de poleas. Los resultados mostraron que el deterioro espastico conduce a una
alteracion en la correlacion entre la activacion muscular y la velocidad de movimiento, asi
como a una alteracion de la coordinacion muscular de biceps y supinador largo [32].

Cadena-Vilchis et al desarrollo un sistema electromecanico para la evaluacion funcional de
la actividad muscular durante el movimiento activo en la articulacion del codo basado en un
servomotor con un controlador feedforward con el objetivo de imponer resistencia a los
movimientos de flexion y extensién de la articulacién del codo, para sustituir los sistemas de
poleas utilizados en investigaciones anteriores [31] [32] y con ello reducir el tiempo de
medicion y facilitar el ajuste de la carga durante los experimentos [33]. Aungue fue posible
obtener pardmetros cinematicos similares entre sistemas y fue posible reducir el tiempo de
medicion con el sistema electromecanico se observé la necesidad de mejorar el control con
el objetivo de reducir diferencias en control muscular observadas.

Debido a las limitantes anteriormente mencionadas, es altamente necesario un dispositivo y
método nuevo para determinar la espasticidad durante el movimiento activo de la persona,
en el instante que suceda, lo que permite una mayor facilidad de uso y nuevas y mejoradas
aplicaciones relacionadas con la deteccion, evaluacion, monitoreo y tratamiento relacionados
con este sintoma.

1.3 TRATAMIENTO DE LOS PACIENTES CON ESPASTICIDAD

En la actualidad no existe cura para la espasticidad, por lo que en este trabajo se propondra
por primera vez un método para inhibir la espasticidad de forma tecnoldgica. La activacion
espastica de los musculos por el sistema nervioso central no puede ser inhibida de forma
voluntaria ni con ninguna intervencion terapéutica o tecnologica. Los objetivos de
tratamiento de la espasticidad son mejorar la funcionalidad, la calidad de vida, el confort,
facilitar los cuidados y las actividades de la vida diaria, prevenir y tratar complicaciones
musculoesqueléticas y mejorar la estética, ver Figura 1-7. La terapia fisica como el
estiramiento y el fortalecimiento combinada con terapia farmacologica ayuda a mejorar el
tono muscular en general [34], [35]. Por otro lado la terapia de restriccion asi como el
entrenamiento bimanual han demostrado su efectividad en la rehabilitacion activa de los
pacientes con paralisis cerebral [5]. Sin embargo, las alternativas anteriores no evitan la
aparicion de episodios espasticos agudos, los cuales hacen imposible realizar el movimiento
en el momento preciso cuando se pretende realizarlo y causan dolor. Las ayudas técnicas en
general y las oOrtesis también son terapias prometedoras para compensar la funcién de la mano
para el desempefio de actividades [5].
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Figura 1-7 Alternativas de tratamiento para pacientes con espasticidad.

1.3.1 Ayudas técnicas y Ortesis

La Norma I1SO 9999 (UNE EN 29999) define Ayuda Técnica como cualquier producto,
instrumento, equipo o sistema técnico, disponible en el mercado, modificado o fabricado
especialmente, que es usado para aumentar, mantener o mejorar las capacidades funcionales
de los individuos con discapacidad [36].

Las Ortesis son ayudas mecanicas usadas de manera externa al cuerpo cuya funcion es apoyar
o modificar las caracteristicas estructurales y funcionales del sistema musculoesquelético
[37] como estabilizar, compensar, inmovilizar, guiar y corregir los miembros de la persona.
Las ortesis pueden promover la recuperacion al liberar o descargar una parte del cuerpo
especialmente en enfermedades cronicas o incurables. Otra de sus funciones es reemplazar
en parte una funcion dafiada asi como prevenir deformidades [38]. EI suministro de értesis
es un proceso que incluye la evaluacion de los usuarios, el disefio, la fabricacion, el ajuste, la
entrega, el mantenimiento, asi como servicios relacionados como la terapia [39]. La provision
de ortesis adecuadas ayuda a las personas a ser productivos, independientes, participar en la
sociedad, mejorar su calidad de vida, y permitirles disfrutar de sus derechos humanos de
forma equitativa [40]. Asi las oOrtesis juegan un papel importante para lograr los objetivos de
desarrollo sustentable (ODS) [41][42]. México firmo el acuerdo de la Convencion de
Derechos de las Personas con Discapacidad por lo que se obliga a facilitar el acceso a
dispositivos de asistencia que incluyen las ortesis [43].

Las ortesis forman parte de la lista de "productos de asistencia prioritarios” de la OMS [44]
cuyo propodsito es promover el desarrollo de este tipo de productos. También existen
clasificaciones especificas para las diferentes ortesis como las normas 1SO 8549 y 13404
[371, [45], [46].
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Existen varios tipos de ortesis, con diferentes disefios, componentes, materiales y técnicas,
que van desde los basicos hasta los avanzados, prefabricados o hechos a la medida [39]. Las
Ortesis basicas proporcionan las funciones y comodidad esenciales al usuario. Estan hechas
de materiales y componentes simples con costo relativamente bajo. Las Ortesis intermedias
estan hechas de una gama mas amplia y avanzada de materiales y componentes, con control
de movimiento adicional, disefio geométrico mas sofisticado y componentes como
actuadores pasivos.

Las oOrtesis basicas o intermedias de miembro superior actuales son férulas rigidas o
semirrigidas para codo realizadas utilizando prendas de lycra, materiales termoplasticos,
fibra de vidrio, materiales inflables, pueden incluir articulaciones metélicas bloqueables o
mecanismos pasivos para generar fuerzas como resortes y amortiguadores. Sin embargo las
Ortesis disponibles en la actualidad compensan el desequilibrio muscular y evitan
contracturas, pero no evitan la actividad muscular patoldgica [5], ver Figura 1-8.

Las ortesis avanzadas comparten materiales y componentes con los productos intermedios,
pero tienen controles y/o materiales "inteligentes” adicionales y, suelen ser mas costosas [39].

Otra categorizacion de las ortesis es en productos prefabricados y personalizados los cuales
abarcan desde Ortesis bésicas hasta avanzadas. La seleccion del producto se guia por factores
como ajuste, comodidad, funcion, seguridad, calidad y costo [39]. Los productos
prefabricados permiten un ajuste mas rapido a un menor costo que los dispositivos hechos a
la medida, pero pueden ser menos efectivos. Los productos hechos a la medida son elegidos
cuando se requiere un mayor ajuste, funcion o cuando las alternativas prefabricadas no
existen. Los productos hechos a medida también se pueden construir a partir componentes
prefabricados.

1.3.2 Ortesis robéticas

Dentro de las ortesis avanzadas se encuentran las Ortesis robéticas generalmente conocidas
como exoesqueletos. Las Ortesis robdticas (OR) son dispositivos mecanicos activos
antropomorfos, utilizados por el operador y que a través del trabajo en conjunto con los
movimientos del usuario, permiten a los pacientes con limitaciones de movilidad mover los
brazos p.ej. [47].

Figura 1-8 Izquierda: ortesis pasivas. Derecha: drtesis semiactiva con amortiguador.
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Las OR no tienen una definicion o clasificacion particular dentro de la 1ISO 9999 y el estandar
especifico como exoesqueletos se encuentra en desarrollo, por lo que pueden ser clasificados
como Ortesis en funcidn de las articulaciones o segmentos corporales que apoyan (p.ej. codo)
[48]. Actualmente existen multiples OR disponibles en el mercado, el uso como dispositivo
terapéutico de algunos ha sido establecido en revisiones sistematicas recientes [49], pero no
su uso como dispositivo asistencial. Por lo que hace falta evidencia acerca de su efectividad
en el corto, mediano y largo plazo [50]. Un ejemplo es el Myopro (Myomo Inc., Cambridge,
Massachusetts), el cual detecta la actividad electromiogréafica del usuario mediante el registro
de electromiografia de superficie (SEMG) y en consecuencia activa un mecanismo de
asistencia activa para realizar la flexion o extension del codo cuando existe una paresia [51],
ver Figura 1-9. Sin embargo, ninguno de los sistemas es capaz de predecir o detectar el reflejo
espastico antes o durante su aparicion, ni evitar que suceda.

1.4 DiISENO DE ORTESIS ROBOTICAS

El estandar 1SO 9241 sobre ergonomia de la interaccion hombre-sistema puede aplicarse al
disefio de drtesis robdticas. Aunque el estandar no describe los procesos a usar, describe de
manera general los productos a obtener. El estandar centra su atencion en conocer las
caracteristicas y objetivos de los usuarios, la actividad (contexto de uso) y las medidas de
usabilidad (efectividad, eficiencia y satisfaccion), ver Figura 1-10. Conocer las
caracteristicas y objetivos de los usuarios es dificil debido a la variedad de términos
empleados para describir los componentes relacionados con el bienestar de los individuos y
la falta de un marco conceptual universal.

1.4.1 Requisitos de disefio y seguridad para oOrtesis robdticas

Cuatro elementos de disefio caracterizan las ortesis: configuracion geométrica (forma y
alineacidn), materiales, resistencia al movimiento y potencia del movimiento. Un mismo
producto puede fabricarse de diferentes maneras por lo que el criterio principal para su
eleccion es su adecuacion a las necesidades del usuario y el entorno [52].

Figura 1-9 Ortesis robética Myopro, tomado de [51].
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Figura 1-10 Ergonomia de la interaccion hombre sistema aplicado al disefio de oOrtesis y
ayudas técnicas.

La adecuacion de las ortesis puede considerarse desde tres perspectivas principales:
aceptabilidad por parte de los usuarios, viabilidad econdmica e idoneidad técnica [52]. Para
encontrar la viabilidad econdmica se debe buscar continuamente en el mercado para
encontrar las opciones mas rentables, considerando calidad, durabilidad y disponibilidad.

Los componentes y materiales que forman parte de las oOrtesis deben pasar pruebas
estructurales y clinicas para determinar la resistencia, durabilidad, vida util y
biocompatibilidad de componentes y productos. Las pruebas estructurales se llevan en el
laboratorio de acuerdo con procedimientos estandarizados algunos establecidos en
normatividad internacional como las normas ISO [40]. Esto permite comparaciones entre
componentes, para obtener informacion sobre su calidad y rentabilidad. Las pruebas de
campo clinicas deben complementar las pruebas estructurales para determinar la resistencia,
durabilidad, funcionalidad, seguridad y efectividad en uso normal [39]. Las pruebas clinicas
deben seguir principios éticos y estandares cientificos nacionales e internacionales para
garantizar la confiabilidad de los resultados. De esta forma la evaluacidn, especialmente para
el desarrollo de nuevas tecnologias es un paso fundamental para lograr la comercializacion.

Algunos requisitos para Ortesis roboéticas son portabilidad, durabilidad, facilidad de
mantenimiento/ reparacion / limpieza, efectividad, operabilidad, confortabilidad,
aceptabilidad, confiabilidad, seguridad, alta complianza, capacidad para desarrollar potencia
y fuerza, naturalidad de movimiento, reversibilidad, ligereza, forma delgada, bajo costo,
modularidad, compatibilidad ambiental, estabilidad, limites de rango de movimiento,
velocidad y fuerza [53]. La seguridad es fundamental en el disefio mecanico y del sistema de
control dispositivos roboticos. No existen estandares de seguridad especificos para Ortesis
robotizadas. El Gnico estandar disponible es el ISO 13482 que se refiere a los exoesqueletos
portatiles y podria utilizarse como un conjunto inicial de pautas para la identificacion y
evaluacion del riesgo en dispositivos robéticos portatiles [54].
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Una estrategia para garantizar la seguridad del dispositivo es la inclusion de mecanismos
pasivos y activos de mitigacion del riesgo [55]. Los mecanismos pasivos incluyen topes
mecanicos para limitar el rango de movimiento, limites intrinsecos de fuerza / par, circuitos
eléctricos con toma de tierra y fusibles apropiados, e interruptores para desactivar
manualmente el dispositivo [55]. Los mecanismos de seguridad activos incluyen
configuracion de dependiente y limites de rango de movimiento, sensores redundantes para
monitorear el estado del sistema para identificar fallas del controlador, actuador o sensor vy,
si es necesario, aplicacién de modos de “"comportamiento seguro” al controlador para hacer
que las articulaciones sean rigidas o compliantes, alertar al usuario y proporcionar medios
para restablecer el dispositivo [55]. Se debe prestar especial atencion a las fallas reportadas
en la literatura tales como salidas inapropiadas del controlador debido a la mala interpretacion
del intento del usuario o entradas invalidas del sensor, interacciones inestables con el usuario
y el ambiente, fallas de actuacion debido a la sobrecarga / saturacion del actuador, falla de
un sistema inactivo para lograr su estado deseado, fallas de energia debido a una pérdida de
potencia para el actuador o el controlador, y fallas del controlador debido a errores de
software o recursos computacionales sobrecargados [55].

1.4.2 Requisitos de disefio referentes a las caracteristicas fisicas y funcionales del
usuario

Las oOrtesis roboticas deben apoyar el movimiento de la persona durante la realizacion de sus
actividades cotidianas, por ello es importante conocer los detalles de la funcionalidad del
usuario. Como caracteristicas de funcionalidad de la articulacion del codo pueden
mencionarse la velocidad de movimiento articular, par y potencia de flexion y extension de
la articulacion. Algunas de estas caracteristicas han sido estudiadas de manera aislada en
diferentes poblaciones en diversas investigaciones con diferentes fines, ver Tabla 1-I1. En
ocasiones es dificil encontrar valores de referencia en nifios o en poblaciones con
discapacidad, sin embargo, las mediciones de adultos o nifios sanos pueden servir como
referencia para establecer rangos maximos de funcionalidad. Resultado del anélisis de datos
publicados en investigaciones anteriores se puede apreciar que los sujetos con alteraciones
neuroldgicas, como los nifios con pardlisis cerebral, muestran valores de velocidad y par
articular mas bajos que sus contrapartes sin estas alteraciones [56]. En general se aprecia que
los valores de par articular maximo generable disminuyen a medida que incrementa la
velocidad del movimiento articular, mientras que los valores de potencia maxima generable
aumentan [57] [58].

En cuanto a las caracteristicas fisicas se definen 4 medidas de interés para el disefio de la
ortesis robdtica, las cuales son: longitud del brazo, longitud del antebrazo, circunferencia del
brazo y circunferencia del antebrazo. Datos de referencia de algunas de estas medidas pueden
encontrarse para poblacién infantil mexicana [59] o poblacion infantil en general [60]-[62],
ver Tabla 1-111.

Para obtener pardmetros minimos y maximos dentro del rango de edad de nifios y adultos (8
a 24 anos), los datos de referencia fueron aproximados mediante una regresion lineal y los
rangos minimos y maximos fueron calculados con un intervalo de confianza del 99%. Las
regresiones lineales y los datos calculados se afiadieron a la tabla de valores de referencia,
ver Tabla 1-11I.
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Tabla 1-1l Caracteristicas funcionales de la articulacion de codo de nifios y adultos sanos y
con alteraciones neuroldgicas y psicologicas.

Nifios con Nifios con Adultos Sanos Adultos con
desarrollo Paralisis retraso mental®
tipico cerebral
Rango de edad 10 12.5 24.2+3.4 24.1+3.6
(4-17) (8-18)
[63], [64] [56], [65]- [57] [57]
[68]
Velocidad 2353% 270 2392% ND
max. de codo
[°/s] [69] [58] [69]
Par de flexion 26.1 14.9 73.34+16.39" 43.11+10.38"
del codo (Nm) 69.07+15.88" 38.58+13.82"
(3.9-75.4) (2-26.5)
[63] [56], [65]- [57] [57]
[68]
Potencia  de ND ND m=41.08+10.99" 24.23+7.05"
flexion de m=58.31+13.64" 31.46+11.65"
codo (W) [57] [57]
Par de 18.2 9.92 77.04+17.78" 50.62+15"
extension de 70.35+16.42* 43.70+16.62"
codo (Nm) (4.4-49.8) (4-31.1)
[63] [56], [65]- [57] [57]
[67]
Potencia  de ND ND 43.69+10.89" 28.23+8.75"
extension de 60.54+11.75" 35+13.67*
codo (W) [57] [57]

Se reporta promediox desviacion estandar y rango (minimo-méaximo) con [referencias];
ND: no disponible; *coeficiente intelectual (1Q) <60; “@60°/s [57]; *@90°/s [57];
$lanzamiento de baseball

Informacion antropomeétrica acerca de masa, centro de masa y momento de inercia de los
segmentos de brazo y antebrazo es escasa encontrandose reportes en poblacion adulta

principalmente [70], ver Tabla 1-1V.
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Tabla 1-111 Medidas antropométricas de referencia (longitud de brazo, longitud de antebrazo,
circunferencia brazo, circunferencia antebrazo), ajustes lineales de rangos de referencia y
calculo de minimo y méximo dentro del rango de edad de 6-24 afios con un intervalo de

confianza del 99%..

Edad | Longitud brazo Longitud Circunferencia Circunferencia
[afios] [cm] antebrazo [cm] brazo [cm] antebrazo [cm]
[59] [59] [59] [60]-[62]
8 24 19.1 23.7 18.7
19-24 32.8 24.6 324 24.9
Ajuste lineal de datos de referenciay=mx + b
m 0.9(0.7,1.2) 0.6(0.3,0.8) 0.8(0.7,1.0) 0.6(0.5,0.8)
b 18.2 (14.7,21.7) | 15.6(12.3,18.8) | 17.8(15.9,19.7) 13.9(12.4,15.49)
R? 0.86 0.76 0.95 0.94
RMSE 1.36 1.25 0.74 0.60
Minimo y maximo dentro del rango de edad de 8-24 afios con un intervalo de confianza
del 99%
Min 21 16 22 17
Max 40 31 37 28

Tabla 1-1V Datos antropométricos de longitud, circunferencia, masa, centro de masa y
momento de inercia para adultos tomado de [70].

Edad [afios] Total Brazo Antebrazo
Longitud [cm] 179.9+70.8 36.6+14.4 ND
Circunferencia [cm] NA 31.2+12.3 30.1+11.8
Masa [kg] 82.2 2.5 1.45
Ubicacion del NA 14.945.9 11.5+4.5

centro de masa [cm]
respecto a la
articulacion
proximal
Momento de inercia NA X(frontal)= X(frontal)=
[g-cm? x 10%] 41.7(125.4) 93.9(83.1)
Y (Medial)= Y (Medial)=
51.2(133.7) 95.6(84.6)
Z(cefalico)=29.2(25 | Z(cefalico)=14.2(12
.8) .6)
Sujetos americanos 40 afios; NA: no aplica; ND: no disponible
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1.4.3 Requisitos de disefio referentes a las caracteristicas de la actividad y usabilidad
Como se mencion0 anteriormente la afectacion del miembro superior es frecuente en nifios
con paralisis cerebral espéstica. Aunque existen varias escalas clinicas para evaluar la
funcionalidad de las extremidades superiores, éstas no estan dirigidas para realizar la
evaluacion de una ayuda técnica. Algunos estudios han intentado relacionar pruebas clinicas
con capacidades funcionales. Por ejemplo, Romero-Avila encontré una relacion entre los
resultados del dominio de movilidad de la Prueba Adaptativa Computacional del Inventario
de Evaluacion Pediatrica de Discapacidad (PEDI-CAT) [71] con el rango de movimiento de
la flexion del codo [72]. Como parte de este trabajo se propone una bateria de evaluacion
funcional de la articulacion de codo que sirva tanto para recopilar informacién relevante para
disefiar la drtesis como para ayudar a evaluar su uso [73]. La bateria se basa en las escalas
clinicas validadas existentes y en el punto de vista de profesionales, pacientes y cuidadores
de nifios que sufren de pardlisis cerebral. Para la propuesta de esta bateria se utiliza la
Clasificacion Internacional de Funcionalidad y Salud (ICF) [74] como marco de referencia.
La propuesta de esta bateria se realizo con base en una revision de la literatura para identificar
las categorias més relevantes con componente de actividades y participacion para nifios con
paralisis cerebral espéstica, asi como aquellos referentes a la funcionalidad del miembro
superior, ver Figura 1-11. Se revisaron cinco de treinta y siete articulos, incluidos dos
estudios originales y tres revisiones. Se descartaron todas aquellas categorias no directamente
relacionadas con la funcionalidad de la extremidad superior. Asi se identificaron diez
categorias de cuatro dominios de actividades y participacion. Después se realiz6 una segunda
revision de la literatura para encontrar escalas clinicas dirigidas a evaluar las categorias
anteriormente identificadas. Se revisaron 33 escalas las cuales se ordenaron de mayor a
menor cobertura de categorias seleccionadas. En un proceso secuencial se descartaron escalas
con cobertura de categorias repetida hasta obtener un conjunto minimo de escalas con la
maxima cobertura de categorias. De esta forma se seleccion6 un conjunto de seis escalas. Las
evaluaciones funcionales se categorizaron de acuerdo con las categorias anteriores. Despues
de un analisis de uso y viabilidad realizado por un grupo de cuatro expertos en el area, se
seleccionaron seis maniobras funcionales que abordan cinco categorias de segundo nivel de
tres dominios de actividades y participacion: 1) levantar un objeto con una mano por debajo
del nivel del hombro (uso fino de la mano de movilidad), 2) colocar un objeto con ambas
manos sobre la cabeza (uso fino de la mano de movilidad), 3) arrojar un objeto (uso de manos
y brazos de movilidad y, deportes de recreacion y ocio), 4) usar un cuchillo para cortar
comida ( comer de autocuidado), 5) Agarrar y beber de un vaso (beber de cuidado personal),
6) martillar (Juego y deportes de recreacién y ocio). Para levantar el objeto con una mano
por debajo del nivel del hombro, el individuo inicia el movimiento en posicion anatomica de
referencia de pie, toma el objeto mediante un asa y lo levanta mediante abduccién del
hombro. Para colocar un objeto con ambas manos sobre la cabeza el individuo recibe el
objeto a nivel de la cintura utilizando ambas manos y lo eleva hasta superar una marca por
encima de su hombro donde lo suelta y entrega al evaluador. Para arrojar un objeto el
individuo estira la mano a la altura del hombro para recibir el objeto, prepara el lanzamiento
mediante flexion del codo y lanza el objeto mediante extension de codo y rotacion de hombro.
Para el uso de un cuchillo para cortar comida el individuo utiliza cuchillo en la mano bajo
registro y tenedor en la mano contralateral para cortar una galleta en trozos pequerios. Para
agarrar y beber de un vaso, el individuo sujeta y lleva el vaso a la altura de su boca para beber
de él.
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Figura 1-11 Diagrama de flujo de proceso de propuesta de bateria de evaluacion funcional
de la articulacion de codo.

Para martillar el individuo sujeta un martillo con el que golpeard 8 cilindros de madera
tratando de sincronizar los golpes con un temporizador a 4 velocidades diferentes (60, 90,
120 golpes por minuto y tan rapido como le sea posible).

1.4.4 Regulacion de Ortesis Robdticas

Las oOrtesis basicas, intermedias o personalizadas son realizadas por especialistas
generalmente ortesistas, que certifican la funcion y seguridad de los dispositivos.
Adicionalmente los dispositivos prefabricados o las értesis avanzadas deben disefiarse y
fabricarse para cumplir con la ley de dispositivos médicos aplicadas por las agencias
reguladoras como la Comisién Federal para la Proteccién contra Riesgos Sanitarios
(COFEPRIS) en México, la Administracion Federal de Medicamentos (FDA) en Estados
Unidos, la Agencia Europea de Medicamentos (EMA). En México no existen muchos datos
respecto al desarrollo de dispositivos médicos, pero segun la FDA, la mayoria de los nuevos
dispositivos médicos no alcanzan la aprobacion clinica y la entrada en el mercado, lo que
requiere de 2 a 3 afios y de 10 a 20 millones de dolares para pruebas preliminares rigurosas
[2]. Como requisito indispensable todos los dispositivos médicos deben estar disefiados y
fabricados para disminuir los riesgos del usuario, que incluyen contaminantes externos
expuestos al tejido humano y la radiacion emitida por la electrénica [75]. Los disefiadores y
fabricantes deben emplear una gestiéon de riesgos que implique identificar, comprender y
prevenir condiciones peligrosas para garantizar la seguridad y la eficacia de los dispositivos.
Si un dispositivo médico es nuevo requerira de una etapa de validacién, que involucra la
recoleccion de datos del usuario o ensayos clinicos y que es indispensable para obtener la
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aprobacion regulatoria. En consecuencia, las evaluaciones clinicas y las pruebas de campo
para nuevos dispositivos deben implementarse en la etapa de desarrollo del producto, para
investigar posibles fallas del dispositivo y aumentar el éxito de comercializacion. Todos los
productos deben cumplir con una evaluacion de conformidad que es un examen sistematico
sujeto requisitos especificos de las autoridades reguladoras para acreditar la seguridad y el
rendimiento de los dispositivos. Existen reglas de clasificacion que deben considerarse desde
el disefio y la fabricacion, como el nivel de invasividad y la toxicidad potencial para la salud
humana. Las tres agencias reguladoras tienen clasificaciones similares de riesgo: Clase |
(bajo riesgo) a Clase 111 (alto riesgo) [3,4,12]. Las Ortesis robdticas tienen mas probabilidades
de caer en la Clase 11, o incluso en la Clase 111, lo que requiere procedimientos estrictos para
la aprobacion reglamentaria [13-15].

Los requisitos regulatorios para dispositivos médicos incluyen la definicién de la intencion
de uso, normas aplicables, clase, conformidad con estandares, sistema de aseguramiento de
la calidad. La intencién de uso del dispositivo incluye su proposito médico, posibles
pacientes, diagnaésticos y partes del cuerpo para usarse, el principio fisico de funcionamiento
del dispositivo, los potenciales usuarios y ambientes. Las normas aplicables de dispositivos
médicos en México se definen por la ley general de salud, el reglamento de insumos para la
salud, las normas oficiales mexicanas y la Farmacopea de los Estados Unidos Mexicanos
(FEUM). Entre las normas aplicables a dispositivos médicos se incluyen la norma sobre
ejecucion de proyectos de investigacion en seres humanos (NOM-012-SSA3-2012), los
criterios para la clasificacion de dispositivos médicos con base en su nivel de riesgo sanitario
(Apéndice Il FEUM), la norma de buenas practicas de manufactura (NOM-241-SSA1-2012),
la cual corresponden parcialmente a los estandares internacionales sobre sistema de gestion
de calidad para dispositivos médicos (ISO 13485) y el sistema de gestion de calidad (ISO
9000). Ademas de estas normas existen ciertos estandares que pueden ser aplicables a cada
dispositivo en particular como la norma para equipo electro médico NMX-1-J-60601-1-
NYCE-ANCE-2017 correspondiente a la norma IEC 60601, gestion de riesgo de dispositivos
médicos ISO 14971 y usabilidad de dispositivos médicos (IEC 62366). La clasificacion del
riesgo sanitario de los dispositivos médicos es la siguiente: 1) bajo riesgo son insumos
conocidos en la practica médica, con seguridad y eficacia comprobadas, que generalmente
no se introducen al organismo (Clase | y 1A), 2) mediano riesgo son insumos conocidos en
la practica médica que pueden tener variaciones en su elaboracién (clase I1) y 3) alto riesgo
son insumos recientemente aceptados en la practica médica (clase I11). Dependiendo de la
clasificacion del dispositivo se aplica un procedimiento de conformidad. Los dispositivos
clase Il requieren de investigaciones clinicas, excepto si se puede demostrar equivalencia de
requisitos de seguridad y funcionamiento relevantes del nuevo dispositivo con otro
dispositivo comercial. Consecuentemente el producto se debe desarrollar de acuerdo con el
sistema de gestion de calidad creando la documentacion técnica adecuada.

1.4.5 Suministro de ortesis

El suministro de drtesis incluye la prescripcion, fabricacién, otorgamiento y mantenimiento
de las ortesis. En Europa y Estados Unidos se cuenta con modelos de suministro de értesis y
ayudas técnicas bien establecido donde los dispositivos son otorgados a partir de una
clasificacion de dispositivos tomando en cuenta la enfermedad y nivel de funcionalidad del
paciente. En dichos modelos de suministro, uno o varios profesionales de la salud establecen
un diagndstico del estado de salud y funcionalidad del paciente y la prescripcién de la ayuda
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requerida. Posteriormente el paciente obtiene la ayuda mediante su aseguradora. Este tipo de
modelo también es usado por aseguradoras privadas en México. En nuestro pais existe un
suministro de Ortesis méas fragmentado donde la drtesis que se recibe depende de la
experiencia y gusto tanto de los diferentes profesionales de la salud como del paciente. En el
caso de los modelos de suministro estructurados para que una Ortesis pueda ser suministrada
es necesario que cuente con un nimero de registro como dispositivo médico y sea prescrita
y realizada por un profesional certificado.

1.4.6 Estado del arte y Estado de la Técnica de de Ortesis Robéticas

La investigacion de oOrtesis robdticas y exoesqueletos ha experimentado un répido
crecimiento, como lo demuestra el aumento de solicitudes de patente y publicaciones. En
Pubmed el nimero de publicaciones paso de 70 entre 2000-2009 a 743 entre 2010-2019 [76].
En IEEE Xplore el nimero de publicaciones aument6 de 24 entre 2000-2009 a 254 entre
2010-2019 [77]. El nimero de solicitudes de patente aumento de 345 entre 2000-2019 a 581
entre 2010-2019. El 30.45% de estas solicitudes fue concedido. Los principales solicitantes
son el Instituto Tecnoldgico de Massachusetts (MIT), regentes de la universidad de california
y Ekso Bionics Inc. en las categorias de dispositivos para diagnostico e identificacion
(A61B), dispositivos protésicos no implantables (A61F) y aparatos para terapia fisica (A61H)
[78]. Ekso Bionics Holdings, Inc. disefia, desarrolla'y vende exoesqueletos para su uso en los
mercados sanitario, industrial y militar de America del Norte, Europa, Oriente Medio y
Africa. La compafila opera a través de los segmentos EksoHealth y EksoWorks. En
EksoWorks, tiene EksoVest que es un exoesqueleto de la parte superior del cuerpo que eleva
y sostiene los brazos de un trabajador para ayudarlo con tareas que van desde la altura del
pecho hasta la parte superior. Es liviano y de bajo perfil, lo que lo hace comodo de usar en
todas las condiciones y permite la libertad de movimiento [79]. La compafiia tiene un acuerdo
de licencia con Lockheed Martin Corporation, Regentes de la Universidad de California y
Garrett Brown, asi como con OttoBock Healthcare Products Gmbh. La compaiiia fue fundada
en 2005 y tiene su sede en Richmond, California. Las ganancias de la compafiia han pasado
de 2,947,000 dolares en 2016 a 6,399,000 ddlares en 2019 [80].

1.5 OBJETIVO GENERAL

El objetivo de este trabajo es el desarrollo de una Ortesis robdtica que pueda predecir y
prevenir la aparicion del reflejo espastico durante movimientos activos en codo de nifios con
paralisis cerebral.

1.5.1 Objetivos especificos

e Desarrollar y validar algoritmos para predecir la ocurrencia de espasticidad a partir
de las sefiales de electromiografia de superficie SEMG.

e Controlar mediante la ortesis robdtica la velocidad del movimiento articular del
individuo de tal manera que se inhiba la espasticidad relacionada, y evite el aumento
patoldgico del reflejo de estiramiento dependiente de la velocidad.

e Caracterizar coordinacion muscular normal y patoldgica relacionada con presencia
de espasticidad individuos pediatricos.

e Obtener y caracterizar patrones de coordinaciébn muscular de pacientes con
espasticidad y voluntarios sanos.
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e Establecer especificaciones de disefio para la Odrtesis robdtica, tomando en
consideracion caracteristicas de los pacientes y de usabilidad.

e Desarrollar prototipo de értesis robdtica.

e Disefar estrategias para el control de la velocidad de movimiento mediante el
monitoreo en linea de la activacion muscular mediante electromiografia de superficie
(SEMG).

e Desarrollo, integracién y evaluacion de las estrategias de control en el prototipo de
Ortesis robotica.

e Evaluar experimentalmente el prototipo de la ortesis robotica.

1.6 PRESENTACION DE METODOLOGIA Y ESTRUCTURA DEL TRABAJO

El presente trabajo es parte del proyecto binacional México-Alemania “Smart orthotic
device to improve Movement capacity of patients suffering from spasticity” con acrénimo
SmartMove, financiado por el Consejo Nacional de Ciencia y Tecnologia de México
(CONACYyT) y el Ministerio Federal Aleman de Educacion e Investigacion (BMBF) con
numero de registro CONACYT-FONCICYT -267734. Para el desarrollo de este proyecto se
cred un consorcio integrado por el Departamento de Control Automatico (DCA) del
CINVESTAYV (CINVESTAV, México), la Subdireccion de Investigacion Tecnoldgica (SIT),
la Division de Rehabilitacion Pediétrica (DRP), el Laboratorio de Ortesis y Protesis (LOP)
y, el laboratorio de Andlisis de Movimiento Humano (LAMH) del Instituto Nacional de
Rehabilitacion Luis Guillermo Ibarra Ibarra (INR-LGII México), el Departamento de
Ingenieria de Rehabilitacion y Prevencion (RPE) de la Universidad RWTH Aachen (RWTH,
Alemania) y la empresa DIERS (DIERS, Alemania). En la realizacion de este trabajo se
realizaron maultiples actividades que se agruparon en los capitulos en los que se divide este
documento. Cada conjunto de actividades tiene una metodologia muy particular que incluye
desde revision documental, dialogo con expertos y usuarios, estudio clinico funcional y
biomecanico de individuos, procesamiento y analisis de datos, disefio y desarrollo de
algoritmos, desarrollo e implementacion de estrategias de control, asi como disefio,
desarrollo, evaluacion e integracion del prototipo de la ortesis robotica. Cada capitulo explica
la metodologia utilizada para obtener los resultados mostrados. A continuacion, se realiza un
breve resumen de los métodos por capitulo.

El capitulo de modelado y caracterizacion trata de caracterizar la dindmica del movimiento
activo de la articulacion de codo y de la coordinacién muscular normal y patoldgica de
individuos pediatricos sanos e individuos con paralisis cerebral espastica. En este capitulo se
explora el uso de herramientas computacionales para modelado neuromusculoesquelético
para obtener la coordinacion muscular y se comparan los resultados con evaluaciones
funcionales reales en nifios sanos y con espasticidad. En esta seccidn se proponen y aplican
técnicas para adquisicién y procesamiento de sefiales biomecéanicas y se aplican algoritmos
reportados en la literatura para detectar espasticidad durante movimiento activo. Las
evaluaciones funcionales en condiciones de laboratorio se desarrollaron junto con el INR-
LGII mediante la elaboracion y aprobacion del protocolo para medicion de la coordinacion
muscular de los pacientes con espasticidad en condiciones de laboratorio ante el Comité de
Etica y el Comité de Investigacion del INR-LGII (protocolo INR09/17), asi como en el
desarrollo de una base de datos de patrones de coordinacion muscular de pacientes y
voluntarios sanos,
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El capitulo de prediccion de espasticidad presenta el desarrollo de un método para detectar
incremento en la actividad muscular dependiente de la velocidad asociado a la presencia de
espasticidad mediante la comparacion contra limites obtenidos de la poblacion de individuos
sanos. Aqui se analiza la sensibilidad del método para detectar cambios asociados con la
condicion de salud, y las condiciones en las que se obtuvo la informacion a analizar. La
validez de los resultados del método desarrollado se explora analizando las caracteristicas
clinicas y del movimiento en los individuos e instantes de tiempo detectados. en comparacion
con los datos clinicos. En esta misma seccion se proponen métodos utilizando regresiones
lineales para predecir los incrementos de actividad muscular dependiente de la velocidad méas
alla del limite normal antes de que sucedan.

El capitulo de desarrollo de la 6rtesis aplica conceptos de disefio centrado en el usuario para
definir y ponderar requisitos de disefio. En esta seccion se proponen los dispositivos
utilizados para la realizacion del prototipo, incluyendo el sistema mecéanico, de percepcion,
de control y la interfaz con el usuario. Aqui se propone y analiza el modelo del dispositivo y
su controlador, se realiza la identificacion de los parametros del prototipo realizado y se
analiza la estabilidad del sistema acoplado al usuario. Se proponen estrategias de control bio
cooperativo en base a un control de fuerza — velocidad. El andlisis tedrico es validado con
resultados experimentales realizados en un voluntario. Las especificaciones y el desarrollo
de la drtesis fueron desarrollada en conjunto con el INR-LGII. La deteccidn de activacion
muscular y la prediccion de la espasticidad se desarrollaron en conjunto con el RPE.

El capitulo de integracion presenta la integracion del sistema fisico y el software del
prototipo. Se presenta el desarrollo de la interfaz de usuario describiendo su funcionalidad
asociada y .se realiza la evaluacién de la integracion de las estrategias de control bio
cooperativo y la deteccion y prediccion de espasticidad auxiliada por el monitoreo en linea
de la activacion muscular mediante SEMG. Finalmente se evalla mediante experimentacion
en un voluntario sano y mediante simulacion en datos de individuos con espasticidad la
mejora en la capacidad de movimiento del usuario.

Algunas de las actividades adicionales destacadas dentro del desarrollo de este proyecto
fueron desarrollo de 3 mini-simposios para presentacion e intercambio de informacién con
expertos de diferentes disciplinas (ingenieros, médicos, terapeutas, y empresarios); apoyo y
capacitacion de Investigadores Jovenes (ECIs) de Alemania y México y; creacion de alianzas
para darle continuidad al desarrollo.
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2 MODELADO Y CARACTERIZACION

2.1 MODELADO NEUROMUSCULOESQUELETICO COMPUTACIONAL

El modelado neuromusculoesquelético computacional se ha utilizado para extraer el
componente reflejo de la espasticidad [22] [23] durante la deteccion cuantitativa de
espasticidad en movimiento pasivo asi como para estimar las contribuciones debidas a la
espasticidad en el movimiento activo principalmente en miembros inferiores y durante
movimientos altamente estereotipados como la marcha [30] [27].

Hoy en dia hay disponibles varias plataformas de software para realizar modelado
neuromusculoesquelético computacional como OpenSim (National Center for Simulation in
Rehabilitation Research, USA)[81], [82] y MSMS (University of Southern California,
USA)[83]. Aunque los conceptos fundamentales de estas plataformas de software son
similares, existen discrepancias de implementacion que pueden arrojar resultados diferentes
y que deben ser evaluadas. Asi se propone la evaluacion de estas diferencias mediante la
implementacion y comparacion de los resultados de la simulacion de modelos de referencia
en diferentes plataformas [84][85], [86]. De esta forma se implemento en el software MSMS
una version simplificada del modelo de referencia para miembro superior MoBL ARMS
elaborado en OpenSim [84]. EI modelo MoBL ARMS tiene 7 segmentos rigidos y 7
articulaciones para representar la dinamica del hombro, codo y mufieca con 7 grados de
libertad. EI modelo MoBL ARMS incluye restricciones articulares sobre la cinematica del
movimiento. El modelo MoBL ARMS modela 32 musculos mediante 50 actuadores tipo Hill
usando el modelo muscular dinamico de Schutte. EI modelo muscular considera parametros
como relacion longitud - fuerza muscular, relacion esfuerzo-fuerza tendinosos, longitud de
fibra optima, fuerza isométrica pico, angulo de penacion, fuerza muscular pico y trayectos
musculares. Los trayectos musculares del modelo MoBL ARMS se definen tomando en
consideracion restricciones anatomicas impuestas por los huesos y musculos representadas
mediante puntos fijos, puntos moviles sobre trayectos definidos y puntos sobre superficies
envolventes, ver Tabla 2-1.

Para realizar la version simplificada se tomaron en cuenta Unicamente los mdsculos y
segmentos de las articulaciones del hombro y codo [87]. En total se modelaron 5 segmentos
rigidos, 5 articulaciones con 5 grados de libertad. No se utilizaron restricciones anatomicas.
Se modelaron 12 musculos mediante 21 actuadores tipo Hill combinando el modelo muscular
dindmico de Schutte con el musculo virtual de Cheng propio de MSMS, ver Tabla 2-11, Tabla
2-111'y Figura 2-1.
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Tabla 2-1 Parametros musculares tomados de [84].

Tipo de Reclutamiento Unidades Tipo de Lenta Répida
Naturales Fibra
Tipos de Fibras 2 (Lentay Relacion fuerza-longitud (FL)
rapida)
PCSA fraccional por tipo de [0.4 0.6] FL_omega 1.12 0.75
fibra
Unidades motoras por tipo de [11] FL beta 2.3 1.55
fibra
Método de Agregacion Geomeétrico FL rho 1.62 2.12
Incremento fraccional en PCSA 0.001 Relacion fuerza-velocidad (FV)
Excitacion reclutamiento Max 0.8 Vmax -7.88 -9.15
[Ur]
Tension especifica [N/cm”2] 31.8 cV0 5.88 -5.7
Longitud sarcémero Optima 2.7 cv1 0 9.18
[pm]
Viscosidad (parte de FPE1) 0.01 aVvo -4.7 -1.53
Velocidad de contraccion max. 10 avl 8.41 0
Elemento elastico paralelo (FPE1) av2 -5.34 0
Cl 23 aF 0.56 0.56
K1 0.046 nf0 2.1 2.1
LR1 1.17 nfl 5 3.3
Compresion de filamentos gruesos (FPE?2) Decaimiento (S)
C2 -0.02 AS1 1 1.76
K2 -21 AS2 1 0.96
LR2 0.7 TS [ms] 1 43
Produccion (Y)
cY 0.35 0
VY 0.1 1
TY [ms] 200 1




Tabla 2-11. Resumen de modelo de referencia MoBL ARMS en OpenSim y modelo de
miembro superior implementado en MSMS.

Nivel Articular Modelo MoBL ARMS Modelo Miembro Superior
(MS)

Plataforma OpenSim (Stanford, EUA) MSMS (USC, EUA)

Segmentos Rigidos | Esternén, clavicula, escapula, | Esternon, clavicula,
humero, radio, cubito, carpo, | escapula, humero, radio,
metacarpo cubito

Grados de libertad | 7 5

Cinematica articular | Restricciones (fuerzas y momentos) | Ninguna

Mdsculos 32 12

Actuadores 50 21

musculares tipo Hill

Modelo Muscular Schutte Schutte + Mdsculo Virtual

Tabla 2-111 Parametros musculares tomados de [84].

Fuerza Longitud de Longitud del Angulo de

isomeétrica max. | fibra Optima tendon penacion
Deltoides* 1218.9 9.76 9.3 0.38
Pectoral mayor 444.3 14.42 0.28 0.29
Supraespinoso 499.2 6.82 3.95 0.12
Dorsal Ancho 290.5 25.4 12 0.43
Coracobraquial 208.2 9.32 9.7 0.47
Triceps 771.8 13.4 14.3 0.2
Supinador 379.6 3.3 2.8 0
Biceps 525.1 11.57 27.23 0
Braquial 1177.37 8.58 5.35 0
anterior
Supinador 276 17.26 13.3 0
largo*
Pronador 557.2 4.92 9.8 0.17
redondo
Pronador 284.7 2.82 0.5 0.17
cuadrado
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Figura 2-1 Modelo musculoesquelético de hombro y codo que consta de 5 segmentos rigidos
unidos con 7 grados de libertad. Doce musculos estan representados por 21 actuadores
musculares. lzquierda: vista anterior, central: vista posterior, derecha: detalle de la vista
lateral de la definicion del trayecto muscular para el triceps usando puntos estaticos, moviles

y de envoltura, tomado de [87].

La cantidad de fuerza producida por un musculo depende de factores como la frecuencia de
activacion de las unidades motoras, nimero de unidades motoras activadas, longitud y
velocidad de contraccion del muasculo. El software MSMS utiliza un modelo de musculo
virtual donde cada elemento de las ecuaciones para el modelado tiene correspondencia con
los parametros fisiologicos de la contraccion muscular [88], ver Figura 2-2.

Se utilizaron los mismos parametros musculares a excepcion de las restricciones de los
trayectos musculares de tipo envolvente.

Elemento contréctil

i Fuerza del elemento contractil total
i l Fooo=FcetFre
Elemento visco-elastico en paralelo

SORNO Actil acti F | |I lastica total
Neurolégico Fuerza contractil activa uerza paralela elastica tota
Fee=FL*FV*Af | Foe=Foe AP Fog, |

1 1 [ 1

Frec de Activacion-fuerza Fuerza-longitud | Fuerza-velocidad Elemento Compresion

estimulacion Af(L,feff,S,Y,W) FL(L) FV(v,L) eldstico paralelo| filamentos
Fen (U A | FerlLV) | gruesos

iempo de subida y bajada
f*eff(trLrAfl fen\r)

- - - - ‘ Feea(L) ‘
Decaimientol] Produccion J Funcion de ponderacion
S(t*, feff) Y*(t,V) W(t,U)

Figura 2-2 Esquema de los elementos de las ecuaciones de modelado
neuromusculoesquelético del modelo del musculo virtual empleado por el software MSMS,

modificado de [88].
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Para estimar las diferencias entre plataformas se calculé la correlacion (R) y el error
cuadratico medio (RMSE) de la estimacién de la longitud del fasciculo muscular y de la
fuerza activa de las fibras musculares durante la simulacién de dos movimientos mono

articulares con rango de movimiento completo de las articulaciones

de hombro y codo entre

las dos plataformas de software. La correlacion obtenida fue alta (R>0.95). El error obtenido
fue pequefio tanto para la longitud del fasciculo muscular (RMSE<0.0037) como para la
fuerza muscular activa (RMSE<22.01) [87], ver Figura 2-3, Figura 2-4 y Tabla 2-1V.
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Figura 2-4 Comparacion de resultados de longitud de fibra muscular entre modelos de
miembro superior implementados en OpenSim y MSMS, tomado de [87].
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Tabla 2-1V Error cuadrético medio entre resultados de longitud y fuerza de fibra muscular
para modelos de miembro superior implementados en OpenSim y MSMS, tomado de [87].

Mdsculo RMSE Longitud del Fasciculo | RMSE Fuerza de fibra muscular
[N]
Triceps
Lateral 0.0013 4.1339
Largo 0.0018 22.0155
Medial 0.0013 7.8483
Biceps
Largo 0.0024 10.5806
Corto 0.0028 6.3435
Supinador largo 0.0037 7.4198

El modelado neuromusculoesquelético computacional puede proporcionar informacion sobre
las estrategias control. Para obtener las estrategias de control utilizadas en el movimiento de
flexo-extension del codo ante diferentes velocidades se utilizo la herramienta de calculo del
control muscular (CMC) de OpenSim utilizando el modelo de referencia MoBL AMRS. La
sefial de cinematica sintética utilizada consistid en 6 ciclos de flexo-extension del codo de 0
a 130° a 6 velocidades (16.25°/s, 32.5°/s, 65°/s, 130°/s, 260°/s y 520°/s) realizada a una
frecuencia de 120 Hz, con una duracion total de 31.5 segundos.

Se obtuvieron las sefiales de control de los musculos flexores y extensores de la articulacion
del codo con una frecuencia de 726Hz. Los musculos flexores analizados son biceps largo,
biceps corto, supinador largo y braquial. Los musculos extensores fueron triceps largo,
triceps lateral, triceps medial y anconeo.

2.1.1 Procesamiento de Sefiales de control muscular

Las sefiales de control de electromiografia fueron procesadas de manera similar a von Werder
et al [89]. Las sefiales fueron filtradas con un filtro pasa-bandas (Butterworth, fase-cero,
orden 18, banda de paso 10-450 Hz), rectificadas y suavizadas (filtro de promedio movil, con
una ventana triangular de 80 ms). La normalizacion de la envolvente se realizo respecto al
maximo de la sefial de control durante la prueba para cada musculo. De esta forma la
activacion de cualquier masculo fue representada en un intervalo donde el valor de cero
representa ninguna activacion y el valor de uno representa activacion maxima, asi es posible
comparar la activacion muscular entre pruebas e individuos.

2.1.2 Procesamiento de Sefiales de cinematica articular

El procesamiento de las sefiales de la cinematica del movimiento incluyé el filtrado del
angulo de flexo-extension del codo con un filtro pasa-bajas (Butterworth, fase-cero, orden 4,
frecuencia de corte 6.6 Hz). La velocidad angular de flexo-extension fue calculada aplicando
el gradiente a la sefial anterior y un filtro pasa-bajas (Butterworth, fase-cero, orden 4,
frecuencia de corte 6.6 Hz), ver Figura 2-5.

Las sefiales de cinematica y control muscular fueron divididas por cada ciclo de flexo-
extensién y ajustadas en duracion del 0 al 100% de la duracion del ciclo. Perfiles promedio
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de &ngulo, velocidad y control muscular de cada musculo fueron obtenidos, ver Figura 2-6.
Los musculos flexores se activan principalmente durante la parte de extension del
movimiento mientras que los masculos flexores se activan principalmente al inicio de la
flexion y final de la extension para dirigir y frenar el movimiento respectivamente.

2.1.3 Categorizacion de Sefales de control muscular

Se utiliz6 un algoritmo similar a uno reportado previamente [89]. Para dividir cada uno de
los datos de las sefiales de control normalizadas (EMG) en categorias en funcion de factores
como tipo de contraccion, posicion articular y velocidad articular. Primero cada dato es
clasificado de acuerdo con el tipo de movimiento flexion o extension en funcion del signo de
la sefial de velocidad articular. Un signo positivo representa flexion mientras un signo
negativo representa extension. Similarmente para masculos flexores un signo positivo de
velocidad articular representa contraccion concéntrica mientras que para los musculos
extensores representa una contraccion excéntrica. Posteriormente el dato de la sefial EMG es
asignado a una categoria de posicion articular. La posicion articular fue dividido en diez
categorias de 13° que van de 0 a 130° donde 0° representa la extension completa normal del
codo y 130° la flexion normal completa. Finalmente, el dato de la sefial EMG es asignado a
una de las siguientes cinco categorias de velocidad articular 0°/s -20.1°/s, 20.1°/s -54.6°/s,
54.6°/s -148.4°[s, 148.4°[s -403.4°/s, 403.4°/s -1096.6°/s, ver Figura 2-7.

Para cada musculo se almaceno el conjunto de datos de sefiales de control muscular (EMG)
y se calculé el valor promedio para cada una de las 100 categorias resultado de la
combinacion de factores (2 tipos de contraccion x 10 intervalos de posicion articular x 5
intervalos de velocidad articular).

Se realiz6 prueba Shapiro-Wilk para investigar la hipotesis nula de distribucion normal de
los niveles promedio de actividad muscular, con un valor p=0.05. Se encontré que los niveles
de actividad muscular no tienen una distribucion normal (p<0.01). Por lo tanto, se realizo
prueba no paramétrica Kruskal-Wallis para investigar la hipétesis nula de igualdad de las
medianas entre los diferentes muasculos. Se encontraron diferencias significativas (p<0.01).
El anlisis de comparaciones multiples reveld diferencias entre musculos extensores (triceps
largo, triceps lateral, triceps medial y anconeo) respecto a biceps (biceps medial y biceps
lateral) y supinador largo y braquial, ver Figura 2-8. Los musculos extensores presentan
mayor actividad en la fase de extension. Los masculos flexores presentan mayor activacion
durante el movimiento de flexion, sin embargo, los musculos supinador largo y braquial
presentan mayor activacion que aquella del musculo biceps.

2.1.4 Coherencia muscular tiempo-frecuencia

La coherencia tiempo-frecuencia entre musculos antagonistas ha sido propuesta como
método para detectar la espasticidad durante la realizacion de movimiento voluntario [31].
Es necesario utilizar la coherencia tiempo-frecuencia debido a las propiedades no
estacionarias de las sefiales de electromiografia (EMG).

Para calcular la coherencia tiempo-frecuencia de dos series de tiempo si(t) y s2(t), primero es
necesario calcular las sefiales analiticas x(t) y y(t) de ambas sefiales. Las sefiales analiticas
X(t) y y(t) se calculan utilizando la transformada de Hilbert:

x(t) == " ar (2.1)

— t—-1
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Figura 2-5 Sefiales de control muscular de musculos flexores y extensores obtenidas del modelo MoBL ARMS a partir de una sefial
cinematica del codo sintética. En la figura se muestran de arriba abajo: 1) angulo de flexo-extension del codo; 2) velocidad angular del
codo; 3) activacion muscular de musculos flexores: biceps largo (BIClong), biceps corto (BICshort), supinador largo (BRD) y braquial
(BRA); 4) activacion muscular de masculos extensores: triceps largo (TRIlong), triceps lateral (TRIlat), triceps medial (TRImed) y

anconeo (ANC).
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Figura 2-6 Sefales de cinematica y control muscular fueron divididas por cada ciclo de flexo-extension y ajustadas en duracion al 100%
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Sefal de control procesada p.e. Datos

Biceps EMG
1
I ]
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Posicion angular 0-13 [ 91-104 ]

I

| 1 1

Velocidad angular 0-20 403-1097

EMG categorizado ]

Datos categorizados

Figura 2-7 Algoritmo de categorizacion de sefiales de control muscular (EMG).

La transformada de Hilbert es atil para calcular los atributos instantaneos de amplitud y
frecuencia de la serie de tiempo s(t). A partir de aqui la distribucion Wigner-Ville para cada
sefial WVD«(t, ), WVDy(t, f), y la distribucidn cruzada WV Dyy(t, f) pueden calcularse:

WVD, (¢, f) = [ x (t + %) x* (t - g) e 2T dr (2.2)

WVD,,(tf) = [ x (t + %) y (t - g) e /2mitdr (2.3)

Las distribuciones Wigner-Ville son suavizadas por medio de una convolucion bidimensional
con un kernel @(u, 7):

2 2124
u T
O(u, ) =expi—-m|l—) +(— (2.4)
Ho To
Extensores Biceps Supinador Largo & Braquial
[o] 1< o 1§ o
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Figura 2-8 Categorizacion de sefiales de activacion muscular promedio de mdsculos
extensores (triceps largo, triceps lateral, triceps medial y anconeo), biceps (biceps medial y

biceps lateral) y promedio de supinador largo y braquial.
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Los parametros p y 1t del kernel @(u, T) son operaciones de ventana que suavizan la
distribucion Wigner-Ville en el dominio del tiempo y la frecuencia y eliminan las
interferencias cruzadas para que la estimacion de la coherencia esté contenida en el rango 0
a 1. Los parametros po y to definen la longitud del eje de la elipse del kernel a lo largo de p
y Ty tienen que ser optimizados previamente. El parametro p describe la cantidad de filtrado
de tiempo, 7 refleja la cantidad de filtrado de frecuencia.

La funcion de coherencia tiempo-frecuencia para dos procesos no estacionarios basado en la
distribucion Wigner-Ville se define como:

Sxy(tf)

Cey (0,1 2 [S:(t.N$y ] (@3)

donde:
Se(t, f) = B(t, f) #x WVD,(t, f) (2.6)
Sey(t, ) = O(t, f) %x WVD,,,(t, ) (2.7)

Los parametros para la estimacion del kernel @(u, T) utilizados son p0=0.1 y 170=0.08 y A=0.3
que han demostrado el mejor compromiso entre resolucion tiempo-frecuencia y cantidad de
interferencia cruzada. Los valores de coherencia para todas las combinaciones de pares de
musculos se obtienen y se calcula el promedio sobre el rango de frecuencias lo que resulta
en la funcion de coherencia dependiente del tiempo CAx,y(t). En total se obtuvieron 28 sefales

de coherencia CAx,y(t), ver Figura 2-9

2.1.5 Categorizacion de Coherencia muscular tiempo-frecuencia

Para incrementar la validez y simplificar el proceso de evaluacion se ha propuesto la
categorizacion de la coherencia tiempo-frecuencia con base en parametros biomecéanicos de
posicién y velocidad articulares. Las coherencias CAx,y(t) se categorizan en los intervalos
definidos en la seccién 2.2.3 en 2 categorias de movimiento (flexion-extension), 10 intervalos
de angulos (0-130°) y 5 intervalos de velocidad angular en una escala exponencial (0-
1097°/s).

Se realizo prueba Shapiro-Wilk para investigar la hipotesis de distribucion normal de los
niveles promedio de coherencia muscular con un valor de significancia p=0.05. Se encontrd
que los niveles de actividad muscular no tienen una distribucion normal (p<0.01). Por lo
tanto, se realizo6 prueba Kruskal-Wallis para investigar la hipotesis de distribuciones similares
entre coherencias de diferentes masculos. Se encontraron diferencias significativas (p<0.01)
entre coherencias de diferentes musculos.

Niveles de coherencia muscular similares se encontraron las siguientes combinaciones
supinador largo-Triceps lateral, supinador largo-Triceps medial, supinador largo-Anconeo,
ver Figura 2-10. Estas combinaciones presentan niveles muy bajos de coherencia a lo largo
de todas las combinaciones de posicion y velocidad angular. Niveles de coherencia muscular
similares se encontraron las siguientes combinaciones Triceps largo-Triceps lateral, Triceps
largo-Triceps Medial, Triceps lateral-Triceps medial, ver Figura 2-10. Estas combinaciones
presentan niveles intermedios de coherencia a lo largo de todas las combinaciones de
posicién y velocidad angular.
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2.2 PATRONES DE COORDINACION MUSCULAR DE SUJETOS SANOS DURANTE

MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION A VELOCIDAD Y RESISTENCIA CONTROLADAS
Los patrones de coordinacion muscular de sujetos sanos durante movimientos de flexion-
extension a velocidad y resistencia controladas se obtuvieron de una muestra de 9 nifios (5
hombres, 4 mujeres) con rango de edad de 6 a 13 afios y edad promedio de 10 afios. Posterior
firma de consentimiento y asentimiento informado se realizaron ejercicios de flexion-
extension usando una maquina de poleas con un protocolo descrito previamente [90]. El
antebrazo de los sujetos fue conectado a una palanca metélica para garantizar la alineacion
del centro de la polea con el centro de rotacién de la articulacion de codo. Se realizaron 2
series de movimientos de flexo-extension de 0-130° con resistencia a la flexion y resistencia
a la extension constantes. Mediante una pantalla y un sistema de retroalimentacion visual se
asegurd que el movimiento se realice a 4 velocidades angulares predefinidas (30°/s, 50°/s,
80°/s, 100°/s), ver Figura 2-11 y Figura 2-12. Se utilizaron cargas de 500 g y 1000 g para
realizar los movimientos, las cuales representan 0.2 Nm y 0.4 Nm respectivamente. La
actividad muscular se registrd0 mediante electromiografia de superficie bipolar SX230FW
(Biometrics Ltd, Reino Unido) a una frecuencia de muestreo de 1000Hz utilizando un sistema
DatalLog (Biometrics Ltd, Reino Unido).

La informacion cinematica se obtuvo mediante un electrogoniometro digital SG110
(Biometrics Ltd, Reino Unido) conectado al DataLog y un sistema Optitrack Optiflex
(Natural Point, EE. UU.) del laboratorio de Anélisis de Movimiento Humano (LAMH,
Instituto Nacional de Rehabilitacion Luis Guillermo Ibarra Ibarra, México) [91]. El
electrogoniometro SG110 tiene una precision de + 2° y una repetibilidad de + 1 ° en un rango
de 90°. EIl sistema Optitrack requiere del uso de un modelo biomecénico para miembro
superior introducido por Schmidt et al [92] y Williams et al [93]. EI modelo es dtil para
calcular los angulos articulares de la mufieca y el codo a partir de triadas de marcadores opto
reflectivos colocados en la superficie en cada extremidad. El célculo de los angulos
articulares a partir de los datos obtenidos del sistema Optitrack se realizo utilizando la
herramienta Mulie (Movimiento de las extremidades superiores e inferiores para la
evaluacion inteligente) desarrollada por el Grupo de Ingenieria de Rehabilitacion y
Prevencion (RPE, Universidad RWTH, Alemania) [94] para Matlab R2007 (Mathworks, EE.
UU.) La herramienta Mulie fue adapta para el procesamiento de datos recopilados por el
sistema Optitrack, ya que originalmente esta fue desarrollada para el procesamiento de datos
obtenidos unicamente con el sistema optoelectronico Vicon MX (Vicon Motion Systems Ltd,
Reino Unido). Para la adaptacion la cinematica de los movimientos de la parte superior del
brazo se registr6 en ambos sistemas de captura de movimiento utilizando el modelo Schmidt
-Williams durante una prueba estatica de pie en posicion anatdbmica como se describe en otra
parte [94]. Los datos del Vicon se capturaron y etiquetaron utilizando un conjunto de
marcadores autodefinidos en el software Nexus 2 (Vicon Motion Systems Ltd, Reino Unido).
Los datos del Optitrack se capturaron y etiquetaron con Motive Body 1.10.1 (Natural Point,
EE. UU.). Los datos se exportaron a formato de archivo C3D donde se encontraron
diferencias entre los archivos. Por lo tanto, se modificé el programa Mulie modificando la
informacion de descripcion y el campo de etiquetas del grupo de puntos. Esto permitio la
realizacion de investigaciones en colaboracién entre los grupos de trabajo mencionados.
Electrodos de Ag-AgCl se colocaron sobre los muasculos biceps, triceps medial, supinador
largo y triceps lateral con una distancia entre electrodos de 2mm de acuerdo a las
recomendaciones del SENIAM [95].
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Coherencia
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Figura 2-9 Funcion de coherencia promedio sobre el rango de frecuencias Cx,y(t).
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Figura 2-10 Coherencia promedio de todas las combinaciones de coherencia.

Debido a que no existe recomendacion SENIAM para el mdsculo supinador largo, el
electrodo se coloco sobre el vientre muscular a un tercio de distancia respecto la fosa cubital.
Todas las mediciones se realizaron en el Laboratorio de Analisis de Movimiento (LAMH).
El protocolo para la medicion de los patrones de coordinacion muscular fue aprobado por los
comités de ética e investigacion del Instituto Nacional de Rehabilitacion Luis Guillermo
Ibarra Ibarra (INR-LGII) con el nimero de protocolo INR09/17.

2.2.1 Procesamiento de Sefales de control muscular y cinematica articular

Las sefiales de control muscular obtenidas mediante electromiografia de superficie (SEMG)
asi como la sefial de la cinematica articular del codo obtenida con el electrogoniometro fueron
procesados con los mismos métodos que los mencionados en los apartados 2.1.1y 2.1.2, ver
Figura 2-11 y Figura 2-12.

Los valores promedio de limite de frecuencia de 3dB, angulo y velocidad articular para el
codo durante los movimientos de flexién-extension se muestran en la Tabla 2-V.

2.2.2 Categorizacion de Sefiales de control muscular

Las sefiales de control muscular obtenidas por electromiografia de superficie fueron
categorizadas siguiendo los mismos métodos de la seccion 2.1.3. Se estudio la confiabilidad
test-retest de los valores categorizados de actividad muscular promedio de las sefiales de
electromiografia de superficie (SEMG) de cada musculo (biceps, triceps medial, supinador
largo y triceps lateral) para el promedio de las dos repeticiones realizadas en cada
combinacion de carga de 500g o 1000 g de resistencia a la flexidn o extension, mediante el
calculd el coeficiente de correlacion intraclase de tipo acuerdo absoluto para mediciones que
son el promedio de mediciones independientes en un modelo aleatorio de dos vias (ICC(A-
k)). Los valores de coeficiente de confiabilidad intraclase ICC para las combinacion de una
carga de 500g 0 1000 g de resistencia a la flexion o extension variaron entre 1CCpiceps=0.95-
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097, ICCtric?ps media|20.96'0.98, |CCsupinador Iargo:O.94'O.97, ICCtriceps Iatera|:0.90'0.96, Ver
Tabla 2-VI. Estos valores son considerados como excelentes (ICC>0.75).

Se realiz6 prueba Kolmogorov-Smirnov para investigar la hipotesis nula de distribucion
normal de los niveles promedio de actividad muscular con un valor de significancia p=0.05,
debido a que el tamafio de la muestra supera el limite recomendado para la prueba Shapiro-
Wilk (n<2000) [96]. Se encontrd que los niveles de actividad muscular no tienen una
distribucion normal (p<0.01). Por lo tanto, se realizé prueba Kruskal-Wallis para investigar
la hipotesis de distribuciones similares para cada musculo en cada condicion de actividad
muscular categorizada entre diferentes musculos. Se encontraron diferencias significativas
(p<0.01) para el musculo supinador largo en las cuatro combinaciones de carga de 500g o
1000 g de resistencia a la flexion o extension. El mdsculo biceps y triceps medial mostro
diferencias estadisticamente significativas (p<0.01) para el movimiento de 500g de
resistencia a la flexion y el movimiento de 1000g de resistencia a la flexion respectivamente.
No se encontraron diferencias significativas de ninguna de las cuatro combinaciones para el
musculo triceps lateral. Los valores categorizados de actividad muscular promedio de las
sefiales de electromiografia de superficie (SEMG) de cada musculo (biceps, triceps medial,
supinador largo y triceps lateral) para el promedio de las dos repeticiones realizadas de 5009
resistencia a la extension se muestran en la Figura 2-13

Se calcularon diferencias de los valores categorizados de actividad muscular promedio de las
sefiales de control muscular obtenidas durante mediciones reales respecto a las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional [97]. La referencia del musculo
biceps se calculo del promedio de los valores categorizados de actividad muscular promedio
de las sefiales de control muscular de los masculos biceps largo y biceps corto, ver Figura
2-14.

Tabla 2-V valores promedio de limite de frecuencia de 3dB, angulo y velocidad articular para
el codo durante los movimientos de flexion-extension.

Actividad Frecuencia de Angulo [°] Velocidad de Velocidad
3dB [Hz] promedio + DE extension flexion méxima
promedio + DE maxima [°/s] [°/s]
flexion- 1.97+1.36 57.11+53.31 440.02 321.19
extension

Tabla 2-VI Confiabilidad test-retest de los valores categorizados de actividad muscular
promedio de las sefiales de electromiografia de superficie (SEMG).

ICC(A-k) Bicep | Triceps Supinador Triceps

S medial Largo lateral
Resistencia a extension 500¢ 0.97 0.96 0.96 0.94
Resistencia a  extension 0.96 0.96 0.94 0.96
1000g
Resistencia a flexién 5009 0.95 0.98 0.96 0.90
Resistencia a flexion 10009 0.96 0.98 0.97 0.90
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Se analizaron diferencias entre los valores categorizados de actividad muscular promedio de
las sefiales de control muscular obtenidas durante mediciones reales y a las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional mediante prueba de Wilcoxon
para cada musculo en cada combinacion de carga de 500 g 0 1000 g de resistencia a la flexién
0 extension. Se obtuvieron diferencias estadisticamente significativas (p<0.01) para todos 16
casos (4 musculos x 2 niveles de carga x 2 tipos de resistencia). En general los valores
categorizados de actividad muscular promedio de las sefiales de control muscular obtenidas
durante mediciones reales son mayores que las obtenidas mediante modelado
neuromusculoesquelético computacional.

La diferencias pueden deberse a diferencias en la cinética y cinemética de las simulaciones
respecto a las condiciones reales (resistencia a la flexion/extension) o a diferencias en las
herramientas del calculo del control muscular realizado por los paquetes de modelado
neuromusculoesquelético como ausencia de activaciones musculares anticipatorias a eventos
[98]. También se han reportado diferencias en los patrones de activacion muscular de nifios
y adultos. Romero-Avila et al compar6 un subgrupo de nuestra muestra consistente en cinco
nifios sanos (2 hombres, 3 mujeres, edad 10.2 £+ 1.1 afos) y quince adultos sanos (7 hombres,
8 mujeres, edad 26.2 + 3.2 afios) examinados en el RPE (RWTH Aachen, Alemania) con la
misma metodologia de la maquina de poleas, registrando la flexion de la articulacion del
codo a diferentes velocidades angulares, con una carga constante de 500 g en todo el rango
de movimiento y una categorizacion de la activacion muscular basada en cuatro intervalos
de velocidad angular (20-140 °/s) y cinco intervalos de angulos articulares ( 25-115 °)
encontrd un patron claro en el grupo de adultos donde la activacion de los masculos aumenta
al aumentar las velocidades de los angulos y los angulos articulares [99][100]. Sin embargo,
en el grupo de nifios no se observd un patrén claro. Las diferencias entre grupos fueron
atribuidas a diferencias biomecanicas entre grupos [99][100]. En un andlisis posterior
Romero-Avila encontrd que un incremento de actividad muscular en funcion de aumento de
la velocidad del movimiento e incremento de carga de resistencia al movimiento similar entre
nifios y adultos [101].

2.2.3 Categorizacion de Coherencia muscular tiempo-frecuencia

Se calcul0 y se categorizo la coherencia muscular tiempo-frecuencia de las sefiales de control
muscular obtenidas por electromiografia de superficie siguiendo los mismos métodos de las
secciones 2.1.4y 2.1.5[102].

Se estudiod la confiabilidad test-retest de los valores categorizados de coherencia muscular
promedio de las sefiales de electromiografia de superficie (SEMG) de cada una de las seis
combinaciones posibles de pares de musculos (biceps, triceps medial, supinador largo y
triceps lateral) para el promedio de las dos repeticiones realizadas en cada combinacion de
carga de 500 g o 1000 g de resistencia a la flexion o extensién, mediante el célculo el
coeficiente de correlacion intraclase de tipo acuerdo absoluto para mediciones que son el
promedio de mediciones independientes en un modelo aleatorio de dos vias (ICC(A-k)). Los
valores de coeficiente de confiabilidad intraclase ICC para las combinaciones de una carga
de 500g o0 1000 g de resistencia a la flexion o extension variaron entre 1CCrriceps medial-Triceps
IateraIZO-98, ICCSupinador Largo-Triceps IateraIZO.97, ICC Supinador Largo-Triceps mediaIZO.99, ICCBiceps-Triceps
laterai=0.97, 1CCpiceps-Triceps medial=0.98, 1CCgiceps- supinador Largo=0.97, ver Tabla 2-VII. Los
valores son considerados como excelentes (ICC>0.75).
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Figura 2-11 Sefales de control muscular de musculos flexores y extensores obtenidas de los sujetos sanos durante maniobras de flexo
extensidn con resistencia a la extension. En la figura se muestran de arriba abajo: 1) angulo de flexo-extension del codo; 2) velocidad
angular del codo; 3) activacién muscular de musculos flexores: biceps, supinador largo y de masculos extensores: triceps lateral y triceps
medial.
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Figura 2-12 Sefales de control muscular de musculos flexores y extensores obtenidas de los sujetos sanos durante maniobras de flexo
extensién con resistencia a la flexién. En la figura se muestran de arriba abajo: 1) angulo de flexo-extension del codo; 2) velocidad
angular del codo; 3) activacién muscular de musculos flexores: biceps, supinador largo y de masculos extensores: triceps lateral y triceps

medial

48



Triceps medial

Biceps

: ;

8 5

«©

& £

e 2

O Q
=

= il

m

Angulo [7] §11124 -753730%8 : o
Velocidad Angular [°/s] Velocidad Angular [*/s]
Supinador largo Triceps lateral

o

8 s

8 S

© [

E €

Q

2 :

m

: : 14 4035
§11124 .75%730és Angulo [°] Hoa 7578
Velocidad Angular [°/s] Velocidad Angular [°/s]

Figura 2-13 valores categorizados de actividad muscular promedio de las sefiales de
electromiografia de superficie (SEMG) de cada musculo (biceps, triceps medial, supinador
largo y triceps lateral) para el promedio de las dos repeticiones realizadas de 500g resistencia
a la extension.

Se realiz6 prueba Kolmogérov-Smirnov para investigar la hipétesis de distribucion normal
de los niveles promedio de coherencia muscular con un valor de significancia p=0.05. Se
encontrd que los niveles de actividad muscular no tienen una distribucion normal (p<0.01).
Por lo tanto, se realizo prueba Kruskal-Wallis para investigar la hipétesis de distribuciones
similares de coherencia categorizada para cada combinacion de pares de musculos. Se
encontraron diferencias significativas (p<0.01) para las coherencias de Triceps medial-
supinador largo y triceps medial-biceps en las cuatro combinaciones de carga de 500 g o
1000 g de resistencia a la flexién o extension.
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Figura 2-14 Diferencias de los valores categorizados de actividad muscular promedio de las
sefiales de control muscular obtenidas durante mediciones reales respecto a las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional. La referencia del musculo
biceps se calcul6 del promedio de los valores categorizados de actividad muscular promedio
de las sefiales de control muscular de los musculos Biceps largo y biceps corto.

Se encontraron diferencias significativas (p<0.01) para las coherencias de triceps lateral-
triceps medial, triceps lateral-supinador largo y supinador largo-biceps entre las
combinaciones de carga de 500 g y 1000 g de resistencia a la flexion. No se apreciaron
diferencias estadisticamente significativas fuera de las ya mencionadas para las
combinaciones de carga de 500 g y 1000 g de resistencia a la flexion.
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Tabla 2-VII Confiabilidad test-retest de los valores categorizados de actividad muscular
promedio de las sefiales de electromiografia de superficie (SEMG) de cada una de las seis
combinaciones posibles de pares de musculos.

ICC(A-K) Triceps Supinador | Supinador | Biceps- @ Biceps- @ Biceps -

medial- Largo- Largo- Triceps | Triceps | Supinado
Triceps Triceps Triceps lateral medial r largo
lateral lateral medial
Resistencia 0.98 0.99 0.99 1.00 0.98 0.97
a extension
500g
Resistencia 0.99 1.00 1.00 1.00 0.99 0.99
a extension
1000g
Resistencia 1.00 0.97 0.99 0.97 1.00 1.00
a flexion
500g
Resistencia 1.00 0.99 0.99 0.99 1.00 0.99
a flexion
1000g

Los valores categorizados de coherencia muscular promedio de las sefiales de
electromiografia de superficie (SEMG) de combinacion de par de musculos (biceps, triceps
medial, supinador largo y triceps lateral) para el promedio de las dos repeticiones realizadas
de 500 g resistencia a la extension se muestran en la Figura 2-15.

Los valores de coherencia tiempo-frecuencia categorizados obtenidas durante mediciones
reales se transformaron a una distribucion normal y los efectos de las configuraciones de
carga, los pares musculares, la posicion del codo y la velocidad del codo se analizaron
mediante pruebas ANOVA (p <0.05). Aunque se encontraron efectos principales de la carga
(carga en flexion del codo o carga en la extension del codo) los graficos revelaron un
comportamiento similar entre configuraciones, ver Figura 2-16. El analisis también reveld y
el efecto del &ngulo y la velocidad de la articulacion sobre la coherencia de tiempo-frecuencia
(p < 0,05). Coherencia tiempo-frecuencia para supinador largo-triceps lateral, biceps-triceps
lateral, supinador largo-triceps medial, biceps-triceps medial y biceps-supinador largo
mostraron un comportamiento similar al analizar su dependencia con posicion y velocidad.
Los graficos de coherencia tiempo-frecuencia contra velocidad articular revelaron un patrén
asimétrico entre la flexion y extension del codo. La coherencia tiempo-frecuencia fue mayor
para la flexién del codo que para la extension del codo. Sin embargo, existe una disminucion
en el valor de la coherencia tiempo-frecuencia con aumento de la velocidad para ambos casos.
El valor de la coherencia tiempo frecuencia mostré incremento con la posicion articular.
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Figura 2-15 Valores categorizados de coherencia muscular promedio de las sefiales de
electromiografia de superficie (SEMG) de cada combinacion de pares de musculos (biceps,
triceps medial, supinador largo y triceps lateral) para el promedio de las dos repeticiones
realizadas con 500g resistencia a la extension, modificado de [102].
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Figura 2-16. Funcion de coherencia promedio a través de las velocidades angulares
(izquierda) y las posiciones angulares (derecha) de la articulacion del codo por pares
musculares. Los masculos son: biceps (Bic), supinador largo (S. lar); triceps lateral (T. lat) y
triceps medial (T. med), modificado de [102].
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Se encontr6 un comportamiento diferente para la coherencia tiempo-frecuencia triceps
medial-triceps lateral debido a que se observaron coherencias més altas a velocidades méas
altas y posiciones articulares méas bajas durante la extension del codo. El valor de la
coherencia tiempo frecuencia mostr6 incremento con la posicion articular. Se encontré un
comportamiento diferente para la coherencia tiempo-frecuencia triceps medial-triceps lateral
debido a que se observaron coherencias més altas a velocidades méas altas y posiciones
articulares mas bajas durante la extension del codo.

Se calcularon diferencias de los valores categorizados de coherencia muscular promedio de
las sefiales de control muscular obtenidas durante mediciones reales respecto a las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional. La referencia del musculo
biceps se calculd del promedio de los valores categorizados de coherencia muscular
promedio de las sefiales de control muscular donde se involucran los musculos biceps largo
y biceps corto, ver Figura 2-17.

Se analizaron diferencias entre los valores categorizados de coherencia muscular promedio
de las sefiales de control muscular obtenidas durante mediciones reales y las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional mediante prueba de Wilcoxon
para cada combinacion de pares de musculos en cada combinacién de carga de 500 g o 1000
g de resistencia a la flexion o extension. Se obtuvieron diferencias estadisticamente
significativas (p<0.01) para todos 24 casos (6 coherencias musculares x 2 niveles de carga x
2 tipos de resistencia).

T. med-T. lat S. Lar-T. lat S. Lar-T. med

2 2 2
N 5 3
© © ©
£ g £
2 2 g
9 S O]

S 9
l%' 3 3\\ = E i

~ o~
Angulo [] g%“ -F Angulo [°] s Angulo [7] . 5
Velocidad Angular [°/s] Velocidad Angular [°/s]

Bic-T. med Bic-S. lar

Figura 2-17 Diferencias de los valores categorizados de coherencia muscular promedio de
las sefiales de control muscular obtenidas durante mediciones reales respecto a las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional. La referencia del musculo
biceps se calculé del promedio de los valores categorizados de coherencia muscular
promedio de las sefiales de control muscular donde se involucran los musculos biceps largo
y biceps corto.
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En general los valores categorizados de coherencia muscular promedio de las sefiales de
control muscular obtenidas durante mediciones reales son mayores que las obtenidas
mediante modelado neuromusculoesquelético computacional excepto para la coherencia
triceps medial-triceps lateral. Esto se debe probablemente a que el modelado
neuromusculoesquelético computacional sobreestima las co-contracciones musculares para
generar las fuerzas que conducen el movimiento en casos donde la gravedad o la inercia
juegan un papel importante. Asi mismo se aprecia que las mayores diferencias se encuentran
a altas velocidades [98].

2.3 PATRONES DE COORDINACION MUSCULAR DE SUJETOS SANOS DURANTE
MOVIMIENTOS PROPIOS DE ACTIVIDADES DE LA VIDA DIARIA

Se obtuvieron patrones de coordinacion muscular de voluntarios sanos utilizando la bateria

de evaluacidn funcional de la articulacion de codo propuesta en la seccion 1.4.3, ver Figura

2-18.

2.3.1 Procesamiento de Sefales de control muscular y cinematica articular

Los patrones de coordinacion muscular de sujetos sanos durante propios de las actividades
de la vida diaria fueron obtenidos de la misma muestra de pacientes, protocolos y métodos
descritos en las secciones 2.1.1, 2.1.2 y 2.3. La maniobra de levantar el objeto con una mano
por debajo del nivel del hombro (ver Figura 2-19) y la de colocar un objeto con ambas manos
sobre la cabeza (ver Figura 2-20) fueron realizadas en dos intentos a 3 velocidades diferentes
(baja, media y alta) completando todo el ciclo en 5 segundos, 3 segundos y 1 segundo
respectivamente.

Levantar un objeto al nivel Colocar un objeto con Arrojar un objeto
de la cintura ambas manos sobre la
cabeza

Usar un cuchillo para cortar Martillar
comida

Figura 2-18 Maniobras de la bateria de evaluacién funcional de la articulacién de codo
propuesta.
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Las maniobras de arrojar un objeto (ver Figura 2-21), asi como la de agarrar y beber de un
vaso fueron realizadas tres veces por cada individuo a la velocidad de su preferencia (ver
Figura 2-23). La maniobra de uso de un cuchillo para cortar comida se realizé a la velocidad
de preferencia de cada individuo, ver Figura 2-22. La maniobra de martillar se realiz6
tratando de sincronizar los golpes con un temporizador a 4 velocidades diferentes (60, 90,
120 golpes por minuto y tan rapido como le sea posible), ver Figura 2-24. Los valores
promedio de limite de frecuencia de 3dB, angulo y velocidad articular para el codo durante
las diferentes maniobras de la bateria de evaluacion funcional de la articulacion de codo
propuesta anteriormente se muestran en la Tabla 2-VII1.

La activacion muscular de cada muasculo durante las contracciones concéntricas y excéntricas
se dividio en cinco categorias de angulo articular (0°-130°) y cinco categorias de velocidad
angular articular (0 °/s — 800 °/s) con base en datos cinematicos del codo [103]. EI mismo
analisis se hizo dividiendo la activacion muscular de cada muasculo durante las contracciones
conceéntricas y excéntricas en diez categorias de angulo articular (0°-130°) y diez categorias
de velocidad angular articular (0 °/s — 800 °/s) con base en datos cinematicos del codo [104].
Los resultados de ambos anélisis fueron similares. Se observaron diferencias significativas
de activacion muscular para actividad, muasculo, angulo y velocidad en contracciones
conceéntricas y excentricas (p <0.05) [103] [104]. El aumento de la velocidad del movimiento
del codo mostro un efecto mayor en la actividad de SEMG que el incremento del angulo
articular [104]. Todos los musculos presentaron mayores niveles de activacion durante las
contracciones concéntricas con incremento de actividad de SEMG creciente con incrementos
de velocidad articular. Biceps y supinador largo presentaron el mismo comportamiento
durante la contraccion excéntrica en la extension del codo [104]. El triceps medial y el triceps
lateral presentaron un comportamiento diferente en angulos articulares grandes durante las
contracciones excentricas. Triceps lateral presento un incremento en la actividad SEMG con
la posicion de la articulacion durante la flexion del codo, mientras que el triceps medial lo
mostraba durante la extension del codo [104]. Lo anterior sugiere el uso de diferentes
estrategias de control para los musculos extensores durante las actividades realizadas.

2.3.2 Categorizacion de Coherencia muscular tiempo-frecuencia

Se calcul0 y se categorizo la coherencia muscular tiempo-frecuencia de las sefiales de control
muscular obtenidas por electromiografia de superficie siguiendo los mismos métodos de las
secciones 2.1.4y 2.1.5.

Se estudio la confiabilidad test-retest de los valores categorizados de coherencia muscular
promedio de las sefiales de electromiografia de superficie (SEMG) de cada una de las seis
combinaciones posibles de pares de musculos (biceps, triceps medial, supinador largo y
triceps lateral), mediante el calculé el coeficiente de correlacion intraclase absoluto para el
promedio de mediciones independientes en un modelo aleatorio de dos vias (ICC(A-k)). Los
valores de coeficiente de confiabilidad intraclase ICC variaron entre ICCrriceps medial-Triceps
IateraI:0-55'0-72, |CCSupinador Largo-Triceps IateraI:O-38'O-72, ICC Supinador Largo-Triceps mediaI:0-56'0-82,
|CCB|’ceps—Trl’ceps IateraI:0-40'0-75, |CCB|’ceps—Triceps mediaI:O-61'0-78. |CCBiceps— Supinador Largo:0-37'
0.75, ver Tabla 2-1X.
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Figura 2-19 Para levantar el objeto con una mano por debajo del nivel del hombro, el individuo inicia el movimiento en posicién
anatomica de referencia de pie. El objeto que cuenta con un asa se encuentra a su lado al alcance de su brazo. Puede realizarse una leve
flexion de las rodillas para recoger el objeto en caso de ser necesario. El individuo levanta el objeto principalmente con un movimiento
de abduccion del hombro.
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Figura 2-20 Para colocar un objeto con ambas manos sobre la cabeza el individuo inicia el movimiento en posicion anatomica de
referencia de pie. El individuo recibe a nivel de la cintura el objeto utilizando ambas manos y lo eleva hasta superar una marca por

encima de su hombro donde lo suelta y entrega al evaluador.
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Figura 2-21 Para arrojar un objeto el individuo inicia el movimiento en posicion de referencia de pie. El individuo estira la mano a la
altura del hombro para recibir el objeto. El individuo prepara el lanzamiento llevando el objeto préximo a su hombro principalmente
mediante la flexion del codo y rotacion del hombro. Posicion desde la cual se realiza el lanzamiento mediante extension de codo y

rotacion de hombro.
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Figura 2-22 Para el uso de un cuchillo para cortar comida el individuo inicia el movimiento de pie con flexion de codo para posicionar
los brazos sobre una mesa que se coloca a la altura de sus brazos flexionados. El individuo utiliza cuchillo en la mano bajo registro y
tenedor en la mano contralateral para cortar una barra de galleta en tantas piezas como el prefiera.
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Figura 2-23 Para agarrar y beber de un vaso el individuo inicia el movimiento de pie con flexién de codo para posicionar los brazos

sobre una mesa que se coloca a la altura de sus brazos flexionados. El individuo sujeta el vaso y llevandolo a la altura de su boca para
beber de él.
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Figura 2-24 Para martillar el individuo inicia el movimiento de pie con flexion de codo para posicionar los brazos sobre una mesa que
se coloca a la altura de sus brazos flexionados. El individuo sujeta un martillo con el que golpeara 8 cilindros de madera tratando de
sincronizar los golpes con un temporizador a 4 velocidades diferentes (60 ppm, 90 ppm, 120 ppm y tan rapido como le sea posible).
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Tabla 2-VI1I Valores promedio de limite de frecuencia de 3dB, angulo y velocidad articular
para el codo durante las diferentes maniobras de la bateria de evaluacion funcional de la
articulacién de codo

Actividad Frecuencia de Angulo [°] Velocidad de Velocidad
3dB [Hz] promedio + DE extension flexién maxima
promedio + DE maxima [°/s] [°/s]

1) levantar el 2.29+0.72 21.34+30.40 335.00 241.60
objeto con una

mano por

debajo del nivel

del hombro

2)Colocar  un 3.30+0.43 31.66+26.61 710.55 360.50
objeto con

ambas manos
sobre la cabeza

3)Arrojar  un 4.56+0.93 51.38+36.63 747.66 377.10
objeto
4)Usar un 2.84+0.71 38.46+21.55 223.26 257.97

cuchillo  para
cortar comida

5)Agarrar y 2.44+0.57 52.27+36.56 261.07 227.43
beber de un

vaso

6)Martillar 2.45+0.55 55.34+24.03 257.23 217.64
Todas las 2.98+1.02 40.81+31.45 747.66 377.10
actividades

Los valores son considerados suficientes a excelentes excepto por la coherencia triceps
lateral-supinador largo, triceps lateral-biceps al agarrar y beber de un vaso, asi como
supinador largo-biceps al martillar.

Se realiz6 prueba Kolmogorov-Smirnov para investigar la hipétesis de distribucion normal
de los niveles promedio de coherencia muscular con un valor de significancia p=0.05. Se
encontrd que los niveles de actividad muscular no tienen una distribucion normal (p<0.01).
Por lo tanto, se realizo transformacion a una distribucion normal de los niveles de coherencia
de todas las actividades de la vida cotidiana y de los movimientos de flexion y extension con
carga y velocidad controladas. Primero los datos fueron transformados a una distribucion
uniforme mediante la funcién de distribucién de probabilidad acumulada y posteriormente
se realizd una transformacion a una distribucion normal. Los datos de coherencia
transformados fueron analizados divididos por tipo de movimiento (flexion o extension) y
coherencia muscular (Triceps medial-Triceps lateral, Supinador Largo-Triceps lateral,
Supinador Largo-Triceps medial, Biceps-Triceps lateral, Biceps -Triceps medial, Biceps -
Supinador largo).
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Tabla 2-1X Confiabilidad test-retest de los valores categorizados de coherencia muscular
promedio de las sefiales de electromiografia de superficie (SEMG) de cada una de las seis
combinaciones posibles de pares de musculos.

ICC(A-k) Triceps | Supinador = Supinador = Biceps Biceps @ Biceps
medial- Largo- Largo- - - -

Triceps Triceps Triceps | Tricep | Triceps Supina

lateral lateral medial S medial dor

lateral largo

1) levantar el objeto 0.66 0.59 0.57 0.61 0.78 0.71

con una mano por
debajo del nivel del

hombro

2)Colocar un objeto 0.72 0.72 0.53 0.52 0.61 0.75
con ambas manos

sobre la cabeza

3)Arrojar un objeto 0.58 0.62 0.70 0.54 0.77 0.42
4)Usar un cuchillo 0.64 0.69 0.82 0.72 0.72 0.40
para cortar comida

5)Agarrar y beber de 0.55 0.38 0.56 0.40 0.65 0.51
un vaso

6)Martillar 0.68 0.69 0.63 0.75 0.76 0.37

Para cada combinacion de tipo de movimiento y coherencia muscular se aplicd prueba de
analisis de la varianza de 3 vias (ANOVA-3 vias) para investigar los efectos de angulo (10
intervalos de angulos 0° a 130°), velocidad (5 intervalos de 0 a 1097°/s) y Actividad (10
actividades diferentes: 1)Flexidn-extension de codo con resistencia a extension 500g,
2)Flexion-extension de codo con resistencia a extension 1000g, 3)Flexion-extension de codo
con resistencia a flexion 500g, 4)Flexion-extension de codo con resistencia a flexion 1000g,
5) levantar el objeto con una mano por debajo del nivel del hombro, 6)Colocar un objeto con
ambas manos sobre la cabeza, 7)Arrojar un objeto, 8)Usar un cuchillo para cortar comida,
9)Agarrar y beber de un vaso, 10)Martillar). Unicamente se encontraron efectos principales
de la actividad en la coherencia biceps-triceps lateral durante el movimiento de extension a
lo largo de todas las actividades (p<0.01), ver Tabla 2-X.

Los valores categorizados de coherencia muscular promedio de las sefiales de
electromiografia de superficie (SEMG) en todas las actividades de cada combinacion de pares
de masculos (biceps, triceps medial, supinador largo y triceps lateral) pueden apreciarse en
la Figura 2-25.

En un analisis de comparaciones mdltiples a posteriori se analizaron las diferencias
encontradas de la actividad en la coherencia biceps-triceps lateral durante el movimiento de
extension a lo largo de todas las actividades y se identificd que las actividades de extension
con resistencia de 1000g y martillar son las que presentan diferencias estadisticamente
significativas (p<0.01). Esto debido a que estas son actividades donde se requiere de generar
mayor fuerza durante la extension requiriendo asi de estrategias de coordinacion muscular
diferentes entre muasculos antagonistas, ver Figura 2-26.
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Tabla 2-X Anélisis de la varianza de 3 vias (ANOVAS3) para investigar los efectos de angulo
(10 intervalos de angulos 0° a 130°), velocidad (5 intervalos de 0 a 1097°/s) y Actividad (10
actividades) sobre la coherencia muscular (6 diferentes) para cada tipo de movimiento
(flexion o extension).

Tipode  Inter | Triceps Supinador | Supinador = Biceps- @ Biceps - @ Biceps -
Movim | acci medial- Largo- Largo- Triceps | Triceps | Supinad
iento on Triceps Triceps Triceps lateral = medial @ or largo
lateral lateral medial
Act 0.43 0.35 0.30 0.00 0.15 0.55
Ang 0.98 0.55 1.00 0.94 0.95 0.99
*Vel
5 Ang 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00
@ *Act
£ Vel* 0.69 0.57 0.98 0.66 0.61 0.91
L Act
Ang 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00
*Vel
*Act
Act 0.89 0.60 0.87 0.39 0.73 0.91
Ang 0.76 0.48 0.95 0.98 0.84 0.86
*Vel
- Ang 0.99 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00
2 *Act
= Vel* 0.97 0.42 0.96 0.95 0.99 0.52
Act
Ang 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00
*Vel
*Act

Después de observar que la actividad no tiene influencia significativa sobre los niveles de
coherencia muscular, se realizé una prueba ANOVA de 3 vias para investigar el posible
efecto de la combinacion muscular (6 diferentes), la posicién angular (10 intervalos de
angulos 0° a 130°), y la velocidad angular (5 intervalos de 0 a 1097°/s) sobre el nivel de
coherencia. De este andlisis se encontraron diferencias significativas para la interaccion
velocidad-par muscular y velocidad-angulo articular. En un analisis de comparaciones
multiples a posteriori se encontraron comportamientos similares entre las siguientes
coherencias: 1)Triceps medial-Triceps lateral y Biceps-Triceps lateral, 2)Supinador largo-
Triceps lateral y Biceps-Triceps medial y 3)Supinador largo-Triceps medial y Biceps-
Supinador largo, ver Figura 2-27.
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Figura 2-25 Valores categorizados de coherencia muscular promedio de las sefiales de
electromiografia de superficie (SEMG) en todas las actividades de cada combinacién de pares

de musculos (biceps, triceps medial, supinador largo y triceps lateral).
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Figura 2-26 Valores categorizados de coherencia muscular promedio biceps-triceps lateral
de las sefiales de electromiografia de superficie (SEMG) en extensidn con resistencia de

1000g y en promedio de 8 actividades.
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Figura 2-27 Coherencia muscular promedio en funcién velocidad de flexion y par de
musculos para todas las posiciones angulares. Las lineas punteadas muestran las bandas de
confianza de las mediciones en funcion del error estandar de medicion.

El analisis muestra como la coherencia muscular disminuye a medida que aumenta la
velocidad de la flexion muscular durante cualquier actividad ya sea a velocidad y carga
controladas o durante las actividades de la vida cotidiana. También puede apreciarse como a
medida que aumenta la velocidad la coherencia entre pares musculares se vuelve similar. A
una velocidad de 10°/s existen tres niveles de coherencia muscular facilmente distinguibles.
A una velocidad de 38°/s Gnicamente es posible distinguir 2 niveles de coherencia muscular.
A partir de una velocidad de 102°/s los niveles de coherencia muscular se superponen. Esto
hace suponer la existencia de una ley de control neuromuscular similar en los muasculos de la
articulacion del codo, haciéndose mas evidente a medida que aumenta la velocidad.

De manera similar después de un analisis de comparaciones multiples a posteriori se encontré
que el angulo no tiene efecto significativo sobre la coherencia muscular a velocidades
elevadas, ver Figura 2-28. En este analisis puede apreciarse un incremento de la coherencia
muscular directamente proporcional al valor de posicién articular, por lo menos hasta los 98°
donde se aprecia una dréastica disminucién. Por otro lado, también puede observarse como la
relacion inversamente proporcional entre la coherencia muscular y la velocidad articular. Es
importante destacar el hallazgo de que a velocidades musculares elevadas la posicion angular
deja de tener un efecto significativo sobre la coherencia muscular.

Finalmente, también se realiz6 analisis de comparaciones multiples a posteriori sobre el
movimiento en extensidon encontrando Unicamente la velocidad angular y el par de muasculos
analizados tienen un efecto sobre la coherencia muscular. Ademas, se encontrd que casi todas
las combinaciones de musculos estudiados se comportan de manera similar excepto por las
combinaciones triceps medial-supinador largo & triceps medial-biceps, ver Figura 2-29.
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Figura 2-28 Coherencia muscular en funcion de velocidad y posicion angular para todos los
pares de musculos.
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Figura 2-29 Coherencia muscular promedio en funcion velocidad de extension y par de
musculos para todas las posiciones angulares. Las lineas punteadas muestran las bandas de
confianza de las mediciones en funcion del error estdndar de medicion.

Puede observarse un comportamiento similar al de la coherencia muscular durante el
movimiento en flexién donde la coherencia disminuye a medida que aumenta la velocidad
angular. Puede observarse que a velocidades angulares altas la coherencia muscular es similar
indistintamente del par muscular analizado. Esto apoya la teoria de una ley de control
neuromusculoesquelética general para el movimiento de la articulacion del codo.
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2.4 PATRONES DE COORDINACION MUSCULAR DE SUJETOS CON PARALISIS CEREBRAL
DURANTE MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION A VELOCIDAD Y RESISTENCIA
CONTROLADAS

Los patrones de coordinacion muscular de con paralisis cerebral (PC) de tipo hemiparesia

espastica durante movimientos de flexion-extension a velocidad y resistencia controladas se

obtuvieron de una muestra de 5 nifios (3 hombres, 2 mujeres) con edad promedio de 9.2 +

2.3 afios, ver Tabla 2-XI. Posterior firma de consentimiento y asentimiento informado se

realizaron valoraciones clinicas por un médico especialista en rehabilitacion pediatrica y

ejercicios de flexion-extension. Se utilizé escala de Tardieu modificado (MTS) [16] y escala

de Ashworth modificado (MAS) [15] para calificar la espasticidad. El Sistema de

Clasificacion de Habilidad Manual (MACS) se usé para describir la capacidad de los nifios

con PC de usar sus manos durante las actividades de la vida diaria [105]. El sistema de

clasificacion de la funcién motora gruesa (GMFCS) se utilizd para describir las habilidades
de movimiento motor grueso autoiniciadas de los nifios con PC [106]. Los ejercicios de flexo-
extension se realizaron usando una maquina de poleas con un protocolo descrito previamente

[90]. El antebrazo de los sujetos fue conectado a una palanca metalica para garantizar la

alineacion del centro de la polea con el centro de rotacion de la articulacion de codo. Se

realizaron 2 series de movimientos de flexo-extension de 0-130° con resistencia a la flexion

y resistencia a la extension constantes. Mediante una pantalla y un sistema de

retroalimentacion visual se asegurd que el movimiento se realice a 4 velocidades angulares

predefinidas (30°/s, 50°/s, 80°/s, 100°/s), ver Figura 2-30.

Se utilizaron cargas de 500 g y 1000 g para realizar los movimientos, las cuales representan
0.2 Nm y 0.4 Nm respectivamente. La actividad muscular se registrd6 mediante
electromiografia de superficie bipolar SX230FW (Biometrics Ltd, Reino Unido) a una
frecuencia de muestreo de 1000Hz utilizando el sistema DatalLog (Biometrics Ltd, Reino
Unido). La informacidn cinematica se obtuvo mediante un electrogoniometro digital SG110
(Biometrics Ltd, Reino Unido) conectado al DataLog y un sistema Optitrack Optiflex
(Natural Point, EE. UU.) del LAMH-INRLGII [91], el modelo biomecanico para miembro
superior Schmidt et al [92] - Williams et al [93]. El célculo de los angulos articulares a partir
de los datos obtenidos del sistema Optitrack se realizo utilizando la herramienta Mulie (RPE,
Universidad RWTH, Alemania) [94] para Matlab R2007 (Mathworks, EE. UU.). Electrodos
de Ag-AgCl se colocaron sobre los musculos biceps, triceps medial, supinador largo y triceps
lateral con una distancia entre electrodos de 2mm de acuerdo a las recomendaciones del
SENIAM [95]. Los electrodos del muasculo supinador largo se colocaron sobre el vientre
muscular a un tercio de distancia respecto la fosa cubital. Todas las mediciones se realizaron
en el Laboratorio de Analisis de Movimiento (LAMH). El protocolo para la medicién de los
patrones de coordinacion muscular fue aprobado por los comités de ética e investigacion del
Instituto Nacional de Rehabilitacion Luis Guillermo Ibarra Ibarra (INR-LGII) con el nUmero
de protocolo INR09/17.

2.4.1 Procesamiento de Sefales de control muscular y cinematica articular

Las sefiales de control muscular obtenidas mediante electromiografia de superficie (SEMG)
asi como la sefial de la cinematica articular fueron procesados con los mismos métodos que
los mencionados en los apartados 2.1.1 y 2.1.2, ver Figura 2-30. Se obtuvo una velocidad
méaxima de flexion angular del codo de 450 °/sy una velocidad maxima de extension angular
fue de 400 °/s.
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Tabla 2-XI Caracteristicas clinicas de nifios con parélisis cerebral (PC) de tipo hemiparesia
espastica, modificado de [107].

ID | Edad | Genero | Lateralidad | GMFCS | MACS MTS MTS | MAS
(extension) | (flexion)

1 13 | Femenino | Derecha I I 2 1 1

2 8 | Masculino | Derecha I I 1 1 1

3 7 | Masculino | Derecha I I 2 2 1

4 9 | Masculino | Derecha I I 1 1 1

5 9 Femenino | Derecha I I 2 1 1

MTS: escala de Tardieu modificada. MAS: escala de Ashworth modificada. GMFCS:
sistema de clasificacion de la funcion motora gruesa. MACS: Sistema de Clasificacion de
Habilidad Manual

2.4.2 Categorizacion de Sefales de control muscular

Las sefiales de control muscular obtenidas por electromiografia de superficie fueron
categorizadas de manera similar a la seccion 2.1.3 y se compararon contra los Patrones de
coordinacion muscular de sujetos sanos durante movimientos de flexion-extension a
velocidad y resistencia controladas de la seccion 2.2, ver Figura 2-31. Aqui se definieron 4
categorias de angulos articulares y 4 de velocidad angular. Las categorias se definieron en
funcidn de los datos analizados con el objetivo de tener cantidades similares de datos en cada
categoria que permitieran detectar una diferencia de al menos el 5% con una potencia
estadistica del 80%. Las categorias utilizadas fueron 0°-50°, 50°-70°, 70°-80° y >80° para el
angulo articular y 0°/s-5°/s, 5°/s-19°/s, 19°/s-60°/s y >60°/s para la velocidad angular
articular. En total, se evaluaron 128 categorias de envolventes de SEMG por musculo (dos
grupos x dos tipos de contraccién x cuatro intervalos de velocidad angular articular x cuatro
intervalos de posicion articular x dos resistencias). Se aplicé una prueba ANOVA de tres vias
en el SEMG normalizado para determinar los efectos de 1) grupo, 2) carga y 3) tipo de
contraccion para cada musculo con un valor de significancia estadistica p <0.05. Para evaluar
los efectos de 1) grupo, 2) posicion angular articular y 3) velocidad angular articular para
cada masculo, en cada resistencia y tipo de contraccion, se realizd una segunda prueba
ANOVA de tres vias sobre el sSEMG normalizado utilizando un nivel de significancia
estadistica p<0.05. Los datos de la envolvente de SEMG normalizados se transformaron en
una distribucién normal para cumplir con los requisitos de las pruebas ANOVA. Se crearon
regresiones lineales a la envolvente de SEMG vy a la velocidad articular para comparar el
efecto de la velocidad para diferentes muasculos. Las pruebas ANOVA (p <0.05) se realizaron
en la pendiente de las regresiones lineales para determinar los efectos principales y mixtos
de 1) grupo, 2) carga y 3) musculo. Se realizaron transformaciones para distribuciones
gaussianas para las pendientes de las regresiones lineales cuando fue necesario. En general,
se observo una actividad muscular creciente con el aumento de velocidad angular articular.
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Figura 2-30 Sefiales de control muscular de musculos flexores y extensores obtenidas de un sujeto con paralisis cerebral durante
maniobras de flexo-extension con resistencia a la extension de 0.5 kg. En la figura se muestran de arriba abajo: 1) angulo de flexo-
extensién del codo; 2) velocidad angular del codo; 3) activacion muscular de musculos flexores: biceps (Bic), supinador largo (S. Lar)

y 4) activacion muscular de musculos extensores: triceps lateral (T. lat) y triceps medial (T. med)

. Modificado de [107].
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Figura 2-31 Valores promedio categorizados de las envolventes de SEMG normalizadas de cada musculo (Bic: biceps; S. lar: supinador
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(N). El color rojo son promedio de envolventes de SEMG normalizados de nifios con paralisis cerebral (PC). Modificado de [107].
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Las pruebas ANOVA de tres vias mostraron efectos principales y mixtos para 1) grupo, 2)
carga, 3) tipo de contraccidn, 4) posicion articular y 5) velocidad angular articular para cada
musculo de envolvente de la SEMG normalizada (p <0.01). Las regresiones lineales de la
envolvente SEMG normalizada y la velocidad presentaron un error cuadratico medio (RMSE)
de 0.07 + 0.05 y un coeficiente de determinacion promedio (R?) de 0.06 + 0.07. La pendiente
de las regresiones lineales de la envolvente de la SEMG normalizada y la velocidad angular
articular entre 50 °y 70 ° se muestran en la Figura 2-32.

Las pruebas ANOVA mostraron solo los efectos principales del grupo en la pendiente de las
regresiones lineales de velocidad y la envolvente de la SEMG normalizada (p <0.01). En
general, la pendiente de las regresiones lineales de la envolvente de la SEMG normalizada y
la velocidad fueron mayores en los nifios con PC. Aungue la carga no mostré efectos
estadisticamente significativos sobre la pendiente de las regresiones lineales (p> 0.05), se
encontrd una pendiente creciente para cargas mas altas. La mayoria de las pendientes de
regresiones lineales de la envolvente de la SEMG normalizada y la velocidad SEMG
normalizadas fueron positivas. Sin embargo, se encontro una pendiente negativa para biceps
durante los movimientos de extension y triceps medial durante los movimientos de flexion
en nifios sanos.
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Figura 2-32 Regresiones lineales de la envolvente de sEMG normalizadas respecto a
velocidad articular para un angulo articular entre 50 °y 70 ° para nifios sanos (N) y nifios con
paralisis cerebral (PC) de cada musculo (Bic: biceps; S. lar: supinador largo; T. med: triceps
medial; T. lat: triceps lateral). en los movimientos de flexion (flex) y extension (ext).

72



3 PREDICCION DE ESPASTICIDAD

Durante la evaluacién clinica de la espasticidad, el examinador estira rapidamente el misculo
en estudio. Luego, el musculo se contrae concéntricamente como un reflejo fisioldgico
normal a este estiramiento pasivo. Sin embargo, en presencia de espasticidad, el reflejo de
estiramiento aumenta. Esta hiperactividad muscular se traduce a nivel articular en resistencia
al estiramiento de la articulacion o, en casos mas graves, en inversion de la direccion del
movimiento articular. Durante el movimiento activo también se produce estiramiento de los
masculos durante la contraccion excéntrica. Por lo tanto, la hiperactividad muscular
dependiente de la velocidad de movimiento en correspondencia con la definicion de
espasticidad [8], puede estimarse a partir de SEMG durante la contraccion excéntrica de los
musculos. En este andlisis asumimos que el reflejo de estiramiento de los musculos inducido
por la espasticidad durante la contraccion excéntrica conducird a valores de activacion
muscular mas altos dependiendo de la velocidad de los sujetos que padecen espasticidad, en
comparacion con los valores de activacion muscular que dependen de la velocidad de sujetos
sanos. Aqui se presenta un modelo para proporcionar un método practico para estimar la
espasticidad a partir de la actividad muscular y la velocidad de la articulacion durante la
contraccion exceéntrica. EI modelo se desarrollé en una forma general para que pueda
aplicarse a una variedad de articulaciones esto se demuestra mediante su capacidad para
ajustar datos de diferentes masculos.

3.1 DESARROLLO

El movimiento de una articulacion es el resultado de factores internos como los masculos
involucrados y factores ambientales como la gravedad y las fuerzas externas. El angulo y la
velocidad angular de la articulacion estan relacionados con la longitud muscular y la
velocidad de los cambios de longitud de los musculos involucrados respectivamente [108],
[109]. Tanto la longitud muscular como la velocidad del cambio de longitud del mdsculo
influyen en la magnitud de la fuerza muscular mediante las relaciones fuerza-longitud y
fuerza-velocidad [109]. En consecuencia, la amplitud SEMG en la contraccion dinamica se
ve afectada por la longitud muscular y la velocidad de contraccion [109]. La relacion fuerza-
velocidad establece que durante la contraccidn excéntrica, las fibras musculares producen
una fuerza mas alta al aumentar la velocidad y, por lo tanto, se activa un nimero menor de
fibras musculares para alcanzar un nivel de fuerza dado [110]. Esto se traduce en una menor
produccion de sefial SEMG del musculo para alcanzar un nivel de fuerza dado a una velocidad
creciente. Asi en éstos casos, se cree que la relacion SEMG-velocidad es inversamente
proporcional a la relacion fuerza-velocidad [111]. Aunque las relaciones fuerza-longitud y
fuerza velocidad son basicas de la fisiologia muscular, existen diferentes opiniones en la
literatura respecto a su forma. Existe controversia en la forma de la relacién fuerza-velocidad
durante la contraccion excéntrica. Esta se ha descrito como el aumento, ningun cambio o
disminucion de la fuerza respecto a la fuerza isométrica [112]. La representacién mas comun
de la relacion fuerza-velocidad en contracciones concéntricas y excéntricas es la curva doble
hiperbédlica o sigmoidea [113]. Aungue también se han utilizado funciones polinomiales
[114].

En este andlisis se supone, de acuerdo con la relacion fuerza-velocidad, que, durante la
contraccion excéntrica con una velocidad creciente, se activa un nimero menor de fibras
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musculares para alcanzar un nivel de fuerza constante y, por lo tanto, se observara una sefial
SEMG mas pequefia. Esto se supone para obtener un modelo general sin tener en cuenta la
redundancia en el sistema musculoesquelético y las medidas del sistema nervioso central para
controlar la posicion y la velocidad. Por lo tanto, se espera un modelo de actividad muscular
decreciente ante incrementos de la velocidad para la contraccion excéntrica. EI modelo se
representa mediante la siguiente férmula:

SEMG = |vy_n| (3.1)

conv < —=1°/syn>0

donde SEMG es la amplitud de la envolvente de la sefial SEMG sin normalizacion expresada
en mV. Varios factores fisioldgicos, anatomicos, geométricos, fisicos, asi como el sistema de
deteccion y el procesamiento de la sefial influyen en la amplitud de la sefial SEMG pero se
espera que su valor se encuentre en un intervalo de cero a cientos de mV [115]. El valor
méaximo de SEMG depende de posibles co-contracciones y de la fuerza aplicada por el
musculo en el caso cuasi isométrico, que a su vez depende de la longitud de la fibra muscular,
el angulo del codo y la magnitud de la fuerza externa. Este limite se obtiene de los datos
experimentales de cada sujeto. EIl pardmetro y se denomina "actividad muscular dependiente
de la velocidad” expresada en mV (°/s)?.. La velocidad articular representada por v se
expresa en grados por segundo. La contraccion excéntrica se representa mediante una
velocidad negativa para mantener la similitud con la parte excéntrica de los diagramas de
fuerza-velocidad. La velocidad es menor que -1°/s debido a que se espera la presencia de
espasticidad unicamente cuando existe movimiento articular evidente. |. | representa el valor
absoluto necesario para que el signo negativo de v no afecte la amplitud de la envolvente de
la sefial SEMG cuando se usa una potencia impar. El pardmetro n es una constante que
describe la forma de la curva, cuya eleccidn se describe a continuacion.

Se espera que los sujetos con paralisis cerebral espastica presenten una actividad muscular
dependiente de la velocidad y mayor que la presentada por los individuos sanos (V;qx») Para
todo el rango de velocidad y un valor de n dado:

Ymaxn = max(y) V vdadon (3.2)

de esta forma es posible detectar hiperactividad en la actividad muscular dependiente de la
velocidad y de la siguiente forma:

0 ¥ < Vmax,
S()/,)/max,n):{l y>y,1::j:

Asi el valor de n se define como aquel valor que maximice la deteccion de datos de
hiperactividad en la actividad muscular dependiente de la velocidad y en los individuos con
paralisis cerebral espéstica.

n=n| S()/, ymax,n) = max(S(y, ymax,n) = 1) (3-4)

Se busco el valor de n utilizando los datos de los patrones de coordinacion muscular de
sujetos sanos y sujetos con paralisis cerebral durante movimientos de flexién-extension a
velocidad y resistencia controladas de las secciones 2.2 y 2.4. Se evaluaron valores de n entre
1y 5, ver Figura 3-1. El valor n=2 maximizé la deteccion de datos de hiperactividad en la

(3.3)
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actividad muscular dependiente de la velocidad y en los individuos con paréalisis cerebral
espéstica (N=266).

3.2 AJUSTE Y CATEGORIZACION DEL MODELO DE ACTIVIDAD MUSCULAR-DEPENDIENTE
DE LA VELOCIDAD.

El modelo fue probado con los datos de los patrones de coordinacion muscular de sujetos
sanos y sujetos con parélisis cerebral durante movimientos de flexion-extension a velocidad
y resistencia controladas de las secciones 2.2 y 2.4. La relacién entre la envolvente de SEMG
y la velocidad angular durante la contraccion excentrica del musculo biceps de nifios sanos
se describié mediante un ajuste de acuerdo con la ecuacion (3.1) para encontrar el parametro
y = sEMG * v? con un parametro de forma n igual a dos. Esta relacion del ajuste de
actividad muscular dependiente de la velocidad se denominard VMA-fit.

Se realizaron cinco ajustes de VMA-fit diferentes basados los percentiles 50%, 84%, 97%,
99% y 100% de los datos de los nifios sanos, lo que resulté en VMA-fit50, VMA-fit84, VMA.-
fit97, VMA-fit99 y VMA- fit100 respectivamente. La actividad muscular dependiente de la
velocidad (y = sEMG = v?) se clasificd en cinco categorias separadas por los ajustes VMA-
fit (VMA-fit50, VMA-fit84, VMA-fit97, VMA-fit99 y VMA-fit100).

Actividad muscular dependiente de la velocidad ~

il

0.9

081

0.7r

06

057

04r1

enveolvente sEMG

0.3r

0.2 71

-500 -450 -400 -350 -300 -250 -200 -150 -100 -50 O
velocidad [°/s]

Figura 3-1. Actividad muscular dependiente de la velocidad y de sujetos sanos y sujetos con
paralisis cerebral espastica. Se muestra el limite de actividad muscular dependiente de la
velocidad de los individuos sanos (¥ maxn) Para valores de n entre 1y 5.
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Los ajustes VMA-fit permiten establecer una linea de base fisioldgica basada en nifios sanos
y la comparacion con los datos de los nifios con parélisis cerebral para detectar instantes de
incremento de actividad muscular-dependiente de la velocidad situados fuera de esa linea de
base. ElI componente de velocidad articular de la actividad muscular dependiente de la
velocidad se analiz6 dentro de cada categoria. Se realizaron nuevos ajustes VMA-fit con los
datos de actividad muscular-dependiente de la velocidad promedio de los nifios sanos
contenidos en cada categoria, lo que resultd en cinco ajustes de actividad muscular-
dependiente de la velocidad promedia (VMA-fit m1, VMA-fit m2, VMA-fit m3, VMA-fit
m4, VMA-fit m5). El componente de velocidad promedio de la actividad muscular-
dependiente de la velocidad dentro de cada categoria también se calculd, lo que result6 en
cinco velocidades medias (vm1, vm2, vm3, vm4, vmb5). El valor minimo detectable (MDV)
para los datos contenidos por cada categoria se calculé con una potencia del 80% para la
actividad muscular-dependiente de la velocidad y el componente de velocidad del
movimiento. La actividad muscular-dependiente de la velocidad (y = sEMG = v?) de
nifios sanos se analizo por condicion de carga: 1) 1 kg de resistencia a la flexion, 2) 0.5kg de
resistencia a la flexion, 3) 0.5kg de resistencia a la extension, 4) 1 kg de resistencia a la
flexion. El incremento de la carga se ordeno segun el masculo, desde méxima asistencia hasta
maxima resistencia a la contraccion excentrica. El orden de las condiciones de carga fue de
1 a 4. Un segundo analisis considero todos los datos independientemente de la condicion de
carga. Efectos principales y mixtos de las condiciones de carga sobre la actividad muscular-
dependiente de la velocidad y la velocidad dentro de cada categoria se analizaron mediante
la prueba ANOVA (4 condiciones de carga x 5 categorias), efectos estadisticamente
significativos se consideraron para p<0.05. Se calcularon regresiones lineales para los
promedios de la actividad muscular-dependiente de la velocidad y la velocidad de
movimiento en condiciones de carga crecientes para cada categoria.

La Figura 3-2 muestra la amplitud de la envolvente SEMG contra velocidad articular de la
serie temporal de amplitud SEMG de biceps y la velocidad articular del codo durante la
contraccion excéntrica. Se realizaron cinco ajustes VMA-fit (VMA-fit50, VMA-fit84, VMA.-
fit97, VMA-fit99 y VMA-fit100) y cinco categorias de actividad muscular-dependiente de la
velocidad (y = sEMG * v?) (1 a 5) separadas por los ajustes VMA-fit-ver Tabla 3-1 y
Figura 3-2 (izquierda). Las velocidades promedio de extension y flexion del codo dentro de
cada categoria también se muestran en la Tabla 3-1. Las velocidades promedio en la flexion
y extension del codo son similares dentro de las mismas categorias. Las categorias mas altas
representan una mayor actividad muscular-dependiente de la velocidad, la cual depende en
gran medida de la velocidad del movimiento. La prueba ANOVA reveld efectos principales
y mixtos estadisticamente significativos de carga sobre la actividad muscular-dependiente de
la velocidad, Figura 3-2 (derecha) y velocidad. La categorizacion permitié obtener un valor
minimo detectable (MDV) de 5.83% y 3.02% con una potencia del 80% para la actividad
muscular-dependiente de la velocidad y la velocidad articular, respectivamente.
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Tabla 3-1 Ajustes de actividad muscular-dependiente de la velocidad (VMA-fit) de acuerdo
con la ecuacion (1) para el parametroy = sEMG * v?, realizados para los percentiles 50%,
84%, 97%, 99% y 100% de los datos de nifios sanos , resultando en VMA-fit50, VMA-fit84,
VMA-fit97, VMA-fit99 y VMA-fit100 respectivamente. Se muestra el componente de
velocidad promedio del codo dentro de cada categoria calculado para biceps durante la
extension.

Cat Per Ajuste Actividad muscular-dependiente de Velocidad
velocidad del biceps promedio de
y = SsEMG * v? extension del
codo (vy,) [°/s]
1 50 VMA- 0.53 -3.27
fit50
2 84 VMA- 13.81 -20.58
fit84
3 97 VMA- 212.77 -51.83
fit97
4 99 VMA- 3759.80 -94.88
fit99
5 100 VMA- 17496.49 -170.65
fit100
Cat: categoria; Per: percentil
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Figura 3-2 Actividad muscular-dependiente de la velocidad del musculo biceps durante
contraccion excéntrica. lzquierda: Grafico de amplitud de envolvente de sEMG contra
velocidad articular de las series de tiempo de la amplitud de SEMG del muasculo biceps y
velocidad angular del codo durante contraccién excéntrica (azul). Ajuste de actividad
muscular-dependiente de la velocidad (VMA-fit) de acuerdo a la ecuacion (3.1) resuelta para
el pardmetroy = sEMG * v?2, realizados con base en los percentiles 50%, 84%, 97%, 99%
and 100% de los datos de los nifios sanos, resultando en VMA-fit50, VMA-fit84, VMA-fit97,
VMA-fit99 and VMA-fit100 respectivamente. Derecho: Efecto de la carga en VMA-m1 de
la primera categoria correspondiente al percentil 50%.

El anélisis post-hoc reveld diferencias en los ajustes de actividad muscular-dependiente de la
velocidad para cada condicion de carga en categorias inferiores (p <0.01). El biceps mostré
un comportamiento mixto con disminucion de la actividad muscular-dependiente de la
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velocidad con una resistencia creciente durante la contraccion excéntrica solo en las primeras
categorias, quizas debido a la variabilidad creciente de los datos en las Ultimas categorias,
ver Tabla 3-ll.. De hecho, aunque la categoria 5 tiene la pendiente mas alta y, en
consecuencia, representa el mayor cambio, no se pudieron detectar diferencias entre las
condiciones de carga debido a la alta variabilidad de los datos. El analisis post-hoc reveld
diferencias en el componente de velocidad de movimiento para cada condicion de carga en
categorias superiores de actividad muscular-dependiente de la velocidad. Los biceps también
mostraron un comportamiento mixto de aumentar la velocidad media con el aumento de la
condicion de carga en las categorias inferiores. Se detectaron menos diferencias entre las
condiciones de carga en la categoria uno correspondiente al percentil 50% de los datos.

3.3 ANALISIS DE LA ACTIVIDAD MUSCULAR DEPENDIENTE DE LA VELOCIDAD DE NINOS
CON PARALISIS CEREBRAL

Se realizaron ajustes promedios de actividad muscular-dependientes de la velocidad de los

datos de nifios con PC (VMA-fit CPm1 a VMA-fit CPm5) con base en las cinco categorias

definidas por percentiles de datos de nifios sanos con el objetivo de mostrar diferencias entre

grupos que revelen cualquier aumento activacion muscular-dependiente la velocidad en los

nifios con paralisis cerebral.

Para el caso donde la activacion muscular-dependiente de la velocidad de los nifios con
paralisis cerebral excede el mayor ajuste de actividad muscular-dependiente de la velocidad
de los nifios sanos (VMA-fit100), se calculd un nuevo ajuste de actividad muscular-
dependiente de la velocidad (VMA-fit CP6) que comprende el percentil 100% de los datos
de nifios con pardlisis cerebral Se calcularon y analizaron las velocidades articulares
promedio dentro de cada categoria (V;,, PC). Ademas, se calcul6 el valor minimo detectable
(MDV) para la actividad muscular-dependiente de la velocidad y la velocidad de la muestra
dentro de cada categoria con una potencia del 80%.

Tabla 3-11 Pendiente de regresiones lineales de la actividad muscular media dependiente de
la velocidad y la velocidad de movimiento que muestran el efecto de aumentar las
condiciones de carga durante las contracciones excéntricas para el masculo biceps.

Cat Pendiente de regresion lineal del Pendiente de regresion lineal de la
promedio de la actividad muscular- velocidad de movimiento promedio de
dependiente de la velocidad en los datos contenidos en cada categoria
condiciones de carga creciente en condiciones de carga crecientes
1 0.00 0.15
2 -0.12 3.46
3 -7.00 7.88
4 67.10 -12.62
5 852.62 -51.29

Cat: categoria. Las regresiones lineales fueron estadisticamente significativas (p <0.05).
Condiciones de carga: 1)1kg de resistencia a la flexidn, 2) 0.5kg de resistencia a la flexion,
3)0.5kg de resistencia a la extension, 4) 1kg de resistencia a la flexion ordenadas de 1 a 4
para el analisis.
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Efectos principales y mixtos del grupo sobre la actividad muscular-dependiente de la
velocidad y la velocidad de movimiento dentro de cada categoria se analizaron mediante la
prueba ANOVA (2 grupos x 5 categorias). Se calculé el porcentaje y el error estandar de la
media (SEM) de las diferencias entre los datos de los nifios con paralisis cerebral (actividad
muscular-dependiente de la velocidad y la velocidad) con respecto al valor inicial de los nifios
sanos durante las contracciones excéntricas del biceps. Los efectos estadisticamente
significativos se consideraron para p<0.05.

Se analizaron series de tiempo de eventos de incremento de actividad muscular-dependiente
de la velocidad para la contraccion excéntrica del musculo biceps para determinar el nimero
de eventos, angulo, velocidad, cambios de velocidad y nivel de actividad del musculo
ipsilateral.

La actividad muscular-dependiente de la velocidad promedio (VMA-fit CPm1 a VMA-fit
CPm6) y las velocidades promedio de movimiento (V,,, CP1a 1}, CP6) de nifios con paralisis
cerebral se analizaron utilizando las categorias definidas con los datos de los nifios sanos, ver
Figura 3-3 (izquierda). Es notable que la actividad muscular dependiente de la velocidad
excede pocas veces el ajuste de actividad muscular dependiente de la velocidad maés alta
(VMA-fit100) de los datos de los nifios sanos. Las desviaciones de la actividad basal de la
actividad muscular-dependiente de la velocidad fisioldgica varian de paciente a paciente y
de instante a instante. Los ajustes promedio de la actividad muscular-dependiente de la
velocidad (1,,-fit CPm1 a VMA-fit CPm6) y las velocidades medias (1}, CP1 a V},, CP6)
dentro de cada categoria se muestran en la Tabla 3-11l. La prueba ANOVA revel6 efectos
mixtos estadisticamente significativos del grupo sobre la actividad muscular-dependiente de
la velocidad, y velocidad Figura 3-3 (derecha). Se alcanzd un valor minimo detectable
(MDV) de 5,67% y 6,31% con una potencia del 80% para la actividad muscular-dependiente
de la velocidad y la velocidad, respectivamente.

Tabla 3-111 Parametro c de las ecuaciones de actividad muscular-dependiente de la velocidad
durante la contraccion excéntrica por musculo utilizado para clasificar los datos en cinco
categorias con respecto al nimero de desviaciones estandar de la media.

Cat | Ajuste Actividad muscular- | Velocidad promedio del
dependiente de la | codo (V,,, CP) [°/s]
velocidad

y = SEMG * v?
1 VMA-fit CPm1 0.10 -3.21
2 VMA-fit CPm2 3.79 -18.11
3 VMA-fit CPm3 55.67 -48.72
4 VMA-fit CPm4 681.88 -100.61
5 VMA-fit CPm5 7159.52 -196.83
6 VMA-fit CPm6 24703.43 -302.08
Cat: categoria.
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Figura 3-3 Actividad muscular-dependiente de la velocidad del biceps de nifios con paralisis
cerebral durante la contraccion excéntrica. lzquierda: Grafico de la amplitud de la envoltura
SEMG versus velocidad articular de la serie temporal de amplitud SEMG de biceps y la
velocidad articular del codo de los nifios con paralisis cerebral durante la contraccion
excentrica (azul). La actividad muscular-dependiente de la velocidad se trazé con base en el
percentil 50%, 84%, 97%, 99% y 100% de los datos de nifios sanos (VMA-fit50, VMA-fit84,
VMA-fit97, VMA-fit99 y VMA-fit100 respectivamente) Derecha: Comparacion de ajustes
entre grupos (VMA-fit m5 y VMA-fit CPm5) en la quinta categoria (entre VMA-fit99 y
VMA-it100).

El andlisis post-hoc revelo diferencias en los ajustes promedio de la actividad muscular-
dependiente de la velocidad para cada grupo de sujetos en las categorias superiores. En
general, en las contracciones excéntricas, la actividad muscular-dependiente de la velocidad
es mayor en el biceps de los nifios con paralisis cerebral, ver la Tabla 3-1V. Las similitudes
mas grandes entre ambos grupos podrian detectarse en la categoria mas baja correspondiente
al percentil 50% de los datos de nifios sanos. El andlisis post-hoc revelo diferencias entre
ambos grupos en el componente de velocidad promedio dentro de cada categoria, ver Tabla
3-V. El biceps mostré un comportamiento mixto, en las primeras categorias de actividad
muscular dependiente de la velocidad, la velocidad fue menor en los nifios con paralisis
cerebral. Sin embargo, en las ultimas categorias, la velocidad fue mayor en los nifios con
paralisis cerebral.

Tabla 3-1V Porcentaje y error estandar de la media (SEM) de las diferencias entre los datos
de nifios con paralisis cerebral (actividad muscular-dependiente de la velocidad y la
velocidad) con respecto al valor inicial de nifios sanos durante las contracciones excéntricas
del musculo biceps.

Cat Porcentaje (SEM) de la diferencia de Porcentaje (SEM) de diferencia de
actividad muscular-dependiente de la velocidad
velocidad.
1 -3.54 (<0.01) -3.88 (<0.01)
2 -2.32 (<0.01) -30.10 (0.01)
3 11.93 (0.06) -14.22 (0.03)
4 -18.05 (2.09) 13.92 (0.17)
5 9.35 (48.07) 46.41 (1.43)

Cat: categoria. Las diferencias fueron estadisticamente significativas (p <0.05)
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En total se encontraron cuatro series de tiempo de eventos de incremento de actividad
muscular-dependiente de la velocidad durante la contraccién excéntrica, ver Tabla 3-V. En
general, todas las series de tiempo de eventos de sobreactividad muscular-dependientes de la
velocidad ocurrieron a una velocidad de alrededor de 300 ° / s con una reduccion en la
velocidad articular al final del evento y una elevada actividad muscular-dependiente de la
velocidad del otro musculo que experimenta contraccién excéntrica La sobreactividad
muscular-dependiente de la velocidad de biceps y supinador largo tuvo una estrecha
correspondencia. El paciente 3 es notable por la gran cantidad de eventos de sobreactividad
muscular-dependiente de la velocidad presentados. Por ejemplo, biceps mostré un evento de
hiperactividad muscular-dependiente de la velocidad en la contraccion excéntrica durante
una prueba realizada por el paciente tres con una resistencia a la extension de 0.5 kg que
comenzo en un angulo de 69.98 ° , a una velocidad de 339.43 ° / s con una reduccion de
velocidad de 109.59 ° / s en un periodo de 93 ms, ver Figura 3-4. Durante el evento, la
actividad del supinador largo permanece en con una actividad elevada.

3.4 VALIDACION DE ALGORITMOS DE PREDICCION DE ESPASTICIDAD

Para la validacion de algoritmos de prediccion de espasticidad se realizé el experimento de
las secciones 3.2 y 3.3 simulando el procesamiento de los datos en linea con una frecuencia
de muestreo para las sefiales de electromiografia de superficie de 102.4Hz y una frecuencia
de muestreo de 15.06Hz para las sefiales de la cinematica articular del codo. Los resultados
del procesamiento para las Ultimas categorias de los datos procedentes de los sujetos sanos y
sujetos con paralisis cerebral espastica se muestran en la Tabla 3-VI. Aunque hay variaciones
en los valores de la actividad muscular-dependiente de la velocidad debido al cambio en la
frecuencia de muestreo de las sefiales y a la implementacion de los filtros, principalmente los
de respuesta infinita al impulso, el comportamiento es muy similar. La velocidad angular de
la articulacién del codo tiene un comportamiento muy similar entre los resultados obtenidos
con el procesamiento fuera de linea realizado en las secciones 3.2 'y 3.3 y los resultados con
el procesamiento en linea de esta seccion.

Tabla 3-V Analisis de los momentos de hiperactividad muscular-dependiente de la velocidad
presentes en el musculo biceps durante las contracciones excéntricas.

NUmero de eventos 4
ID (NUmero de eventos por paciente) 3(4)
MTS 2
Angulo [°] 39.8+19.0
Velocidad [°/s] (1) -302.14£56.9
disminucion en velocidad [°/s] 60.3+£36.1

ID: Identificador de nifios con paralisis cerebral que presentaron hiperactividad muscular
dependiente de la velocidad. MTS: puntajes de Tardieu modificados de nifios con paralisis
cerebral que presentaron hiperactividad muscular dependiente de la velocidad. (1)
Velocidades negativas representan movimientos de extension del codo.
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Figura 3-4 Gréafico de una serie de tiempo de un evento de hiperactividad muscular-
dependiente de la velocidad del musculo biceps durante la contraccion excéntrica del sujeto
3 con paralisis cerebral durante una prueba realizada con una resistencia a la extension de 0.5
kg. El sujeto con paralisis cerebral 3 presento la mayor espasticidad (MTS = 2 durante la
flexion del codo y MTS = 2 durante la extension del codo).

Tabla 3-VI. Ajustes de actividad muscular-dependiente de la velocidad (VMA-fit) de acuerdo
con la ecuacion (1) para el parametroy = sEMG * v?, realizados para el percentil 100%
de los datos de nifios sanos (VMA-fit100) y promedio para nifios con paralisis cerebral mas
alla de VMA-fit100 (VMA-fit CPm6) para los datos de electromiografia procesados a
102.4Hz y los datos de la cinematica del movimiento de la articulacion de codo a 15.6Hz. Se
muestra el componente de velocidad promedio del codo dentro de cada categoria calculado
para biceps durante la extension del codo respectivamente.

Cat Per Ajuste Actividad Velocidad
muscular- promedio del
dependiente de | codo (v,,) [°/s]
velocidad
14
= SEMG * v?
5 100 VMA-fit100 12391 -164.3
6 >100 VMA-fit CPm6 16199.5 -305.8

Cat: categoria; Per: percentil.
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El andlisis de los momentos de hiperactividad muscular-dependiente de la velocidad se
volvio a realizar con los nuevos datos, ver Tabla 3-VII. Se presentaron ligeras variaciones en
el resultado, atribuibles a la duracion de los eventos en relacidn con la nueva frecuencia de
muestreo de las sefiales y al efecto de la implementacion del procesamiento en linea, ver
Tabla 3-V.

A pesar de las diferencias el comportamiento de las series de tiempo es muy similar. Por
ejemplo, una serie de tiempo de un evento de hiperactividad muscular-dependiente de la
velocidad del musculo biceps durante la contraccion excéntrica del sujeto 3 con paralisis
cerebral durante una prueba realizada con una resistencia a la extension de 0.5 kg, ver Figura
3-5. El evento comenz6 en un angulo de 34.4 ° y a una velocidad de 248.2 ° / s con una
reduccion de velocidad de 129.1 ° / s en un periodo menor de 128.2 ms. La actividad del
supinador largo permaneci6 elevada. El sujeto con paralisis cerebral 3 presentd la mayor
espasticidad (MTS = 2 durante la flexion del codoy MTS = 2 durante la extension del codo).

La prediccion de espasticidad se realizo aplicando una regresion lineal a los datos de
actividad muscular-dependiente de la velocidad. Se definio un tamafio de ventana de 192.3
ms para el calculo de la regresion lineal y realizar una prediccion de 128.2 ms. El resultado
de la prediccion sobre la serie de tiempo de la Figura 3-5 dentro de un intervalo de tiempo de
642 ms antes y después del evento se muestra en la Figura 3-6. De esta forma se cumple el
objetivo de predecir la hiperactividad muscular-dependiente de la velocidad en linea.

Tabla 3-VII. Analisis de los momentos de hiperactividad muscular-dependiente de la
velocidad presentes en el masculo biceps durante las contracciones excéntricas obtenidos de
los datos de electromiografia procesados a una frecuencia de muestreo de 102.4Hz con los
datos de cinematica procesados a una frecuencia de muestreo de 15.6Hz.

NUmero de eventos 2
ID (NUmero de eventos por paciente) 3(2)
MTS 2
Angulo [°] 36.7+18.9
Velocidad [°/s] (1) -305.8+£81.5
disminucion en velocidad[°/s] 150.2+44.1

ID: Identificador de nifios con paralisis cerebral que presentaron hiperactividad muscular
dependiente de la velocidad. MTS: puntajes de Tardieu modificados de nifios con paralisis
cerebral que presentaron hiperactividad muscular dependiente de la velocidad. (1)
Velocidades negativas representan movimientos de extension del codo.
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Figura 3-5 Gréafico de una serie de tiempo de un evento de hiperactividad muscular-
dependiente de la velocidad del musculo biceps durante la contraccion excéntrica del sujeto

3 con paralisis cerebral durante una prueba realizada con una resistencia a la extension de 0.5
kg.
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Figura 3-6. Prediccion de hiperactividad muscular-dependiente de la velocidad mediante
regresion lineal de sefial de actividad-muscular dependiente de la velocidad con una ventana
de tiempo de 192.3 ms para una prediccion de 128.2 ms.
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4 DESARROLLO DE ORTESIS
ROBOTICA

Esta seccidn aborda el disefio centrado en el usuario de la 6rtesis robética para codo de nifios
con parélisis cerebral espéastica tomando en cuenta datos antropomeétricos, cinematicos y de
actividad electromiografica. Los requisitos de disefio referentes a las caracteristicas fisicas y
funcionales del usuario se describen en la seccion 1.4.2. Los requisitos de disefio referentes
a las caracteristicas de la actividad y usabilidad se definen en la seccion 1.4.3. Los patrones
de coordinacion muscular de sujetos sanos durante movimientos de flexion-extension a
velocidad y resistencia controladas se describen en la seccion 2.2. Los patrones de
coordinacion muscular de sujetos sanos durante movimientos propios de actividades de la
vida diaria se describen en la seccion 2.3. los patrones de coordinacion muscular de sujetos
con parélisis cerebral durante movimientos de flexion-extension a velocidad y resistencia
controladas se describen en la seccion 2.4,

De la informacion experimental recopilada durante este trabajo se puede apreciar que durante
el movimiento activo, la articulacion del codo realiza movimientos con diferentes rangos de
movimiento articular, y velocidades angulares [104]. Durante las actividades de la vida diaria
se pueden presentar velocidades articulares maximas de hasta 748 °/s como en el caso del
lanzamiento de objetos. Por otro lado, existen actividades con una demanda cinematica
mucho menor para la articulacion del codo como el cortar alimentos con un cuchillo o
martillar, donde se presentan las velocidades maximas de extension y flexion mas bajas, 223
°/s'y 218 °/s respectivamente. El rango frecuencial de las sefiales de cinematica varia entre
una frecuencia de 3dB de 2.3 £ 0.7 Hz presente al levantar un objeto con una mano al nivel
de la cintura hasta una frecuencia de 4.6 + 0.9 Hz presente durante el lanzamiento de objetos,
ver Tabla 2-VIII. Sin embargo, durante las actividades de la vida diaria es dificil mantener el
control sobre la cinematica, dinamica y control muscular del movimiento de la articulacion
del codo. Esto se ve reflejado en la influencia del tipo de actividad, masculo, angulo articular
y velocidad de movimiento angular sobre la actividad muscular tanto en contracciones
conceéntricas como excentricas (p<0.05) [104]. Por otro lado, el analisis de la cinematica de
los movimientos de flexion-extension de la articulacion de codo a velocidad y resistencia
controladas arrojaron resultados similares a los experimentados durante las actividades de la
vida diaria. La articulacion de codo experimenta velocidades instantaneas maximas de
extension de 548.61°/s en sujetos sanos y 399.03°/s en sujetos con pardlisis cerebral,
velocidades instantdneas maximas de flexion de 308.24°/s en sujetos sanos y 457.43°/s en
sujetos con paralisis cerebral. El rango frecuencial de las sefiales de cinematica tiene una
frecuencia de 3dB de 1.97+ 1.36 Hz en sujetos sanos, ver Tabla 2-V. Por lo que la
caracterizacion cinemética del movimiento de la articulacion de codo utilizando los
movimientos de flexion-extension a velocidad y resistencia controladas estan dentro del
rango de la cinematica del movimiento de la articulacién de codo presente en las actividades
de la vida diaria.
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4.1 DISENO CENTRADO EN EL USUARIO

Para garantizar cumplir con la necesidad del usuario se utilizo el andlisis de la Casa de la
Calidad (HoQ) que es parte del método de despliegue de la funcién de calidad (QFD) [116],
la cual relaciona los deseos del cliente con los requisitos técnicos del dispositivo. Se disefio
un cuestionario para registrar y analizar el punto de vista del usuario (profesionales de la
salud y padres) sobre los aspectos funcionales y estructurales a considerar en el disefio de la
ortesis del presente trabajo. Los criterios del cuestionario se basan en los Requisitos de disefio
y seguridad para Ortesis roboticas de la seccién 1.4.1 y caracteristicas obtenidas de catalogos
de ortesis de extremidades superiores comerciales. Se obtuvieron 12 caracteristicas de disefio
relevantes para el usuario: 1) ajuste, 2) confort, 3) volumen, 4) robustez, 5) apariencia, 6)
cuidado de la piel, 7) peso, 8) limpieza, 9) rango de movimiento, 10) tamafio, 11) costo, 12)
control. Se consideraron las siguientes caracteristicas de ingenieria 1) Control de velocidad,
2) deteccion de espasticidad, 3) dinamica, 4) rango de movimiento, 5) seguridad, 6)
estabilidad, 7) resistencia, 8) tamafio, 9) bateria, 10) actuador, 11) controlador, 12) control
colaborativo, 13) resistencia a perturbaciones, 14) electrodos, 15) normatividad. Se entrevistd
a 9 especialistas en rehabilitacion (edad media 41 £ 9 afios): tres ortesistas (edad media 47 +
8 afios), seis ingenieros biomédicos especialistas Ortesis, biomecénica e ingenieria de
rehabilitacion (edad media 38 + 9 afios) y un padre de un nifio con paralisis cerebral (29 afios)
del INR-LGII. Se calculd la prioridad (Wj) de las caracteristicas (j) de disefio relevantes para
el usuario con base en el promedio de calificacion obtenido. La matriz de interrelacion
pondero la fuerza de larelacion (I, ;) entre los deseos del cliente. La importancia total de cada
caracteristica de ingenieria (T;) se calcul6 de la siguiente manera segun [117]:

Tj — Zfzc‘;iterios VVL xli,j (4.1)

Los resultados mostraron que el volumen, la comodidad y el rango de movimiento son las
caracteristicas mas importantes para los usuarios, mientras que las caracteristicas de
ingenieria mas relevantes son las relacionadas con los electrodos, control y la fuente de
energia, ver Figura 4-1.

4.2 DISENO DEL SISTEMA

La ortesis esta disefiada con un esquema de control bio-cooperativo compuesto por un lazo
de control biomecanico encargado de la dinamica y cinematica del movimiento de la
articulacion de codo y un lazo fisioldgico encargado de la actividad muscular que detectar y
controlar la aparicion de espasticidad, ver Figura 4-2.
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Figura 4-1 Diagrama de casa de calidad con las caracteristicas mas relevantes resaltadas.

De esta forma el sistema esté compuesto por un actuador, una interfaz entre el usuario y la
ortesis, modulos de percepcion de electromiografia de superficie, y de fuerza, posicion y
velocidad del movimiento articular, asi como un controlador que incluye los dos lazos de
control, ver Figura 4-3 (izg.). La ortesis esta integrada por dos eslabones unidos por una
articulacion de un grado de libertad, ver Figura 4-3 (der). El actuador es un servomotor
dynamixel EX-106 (Robotis Inc, CA, EUA)[118]. El servomotor dynamixel EX-106 también
incluye los modulos de percepcion de posicion y velocidad. EI modulo de percepcion de
fuerza estd compuesto por una celda de carga TAL220 (HT sensors technology Co LTD,
Xi’an, China)[119] y un amplificador Bridge Amplifier+ (Shimmer sensing, Dublin,
Irlanda)[120]. ElI médulo de percepcion de actividad muscular incluye electrodos Blue
Sensor N (Ambu A/S, Ballerup, Dinamarca) dos sensores de electromiografia EXG
(Shimmer sensing, Dublin, Irlanda)[121].
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El control se realiza en una computadora personal con un médulo de comunicacién U2D2
(Robotis Inc, CA, EUA)[122] para establecer una comunicacion RS485 con el servomotor.
La comunicacién entre el controlador y los modulos de percepcion de fuerza y actividad
muscular se realiza via bluetooth.

Control bio-
cooperativo
Dindmica & Ortesis Paciente
Cinematica :> -Actuador > Funcidn
-Interfaz motora
.| Actividad
(] muscular
Estado del
Paciente
[\ Actividad | .l | Sensores |+,
' muscular | T | sEMG A
Dinamica & | Sensores de fuerza,
Cinematica posicion y velocidad |

Figura 4-2 Diagrama del Sistema. Se muestra un esquema de control bio cooperativo con un
lazo de control biomecanico (dinamica y cinematica) en rojo y un lazo de control fisioldgico
en azul. El lazo de control fisioldgico tiene asociados sensores de electromiografia (SEMG)
mientras que el lazo de control biomecanico tiene asociados sensores de fuerza, posicion y
velocidad (Adaptado de [123]).
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Figura 4-3 (Izq.) Diagrama a bloques de la ortesis, el usuario y el controlador. La Ortesis es
la interfaz con el usuario compuesta por eslabones y que incluye el servomotor, el sensor de
fuerza y los sensores de actividad muscular (SEMG). El servomotor es un actuador que
incluye sensores de posicion y velocidad. El sensor de fuerza esté integrado por una celda de
carga y su amplificador. Los sensores de actividad muscular se integran por los electrodos y
su amplificador. El controlador tiene un mddulo de comunicacion con el servomotor. (Der)
Esquema simplificado de la realizacion de la ortesis integrada por dos eslabones unidos por
una articulacion de un grado de libertad. El eslabon 1 esta integrado de dos partes (ay b). El
eslabon 1a contiene al servomotor mientras que el eslabon 1b es la interfaz entre la parte fija
de la ortesis y el brazo del usuario, y sostiene el amplificador de la celda de carga y el
amplificador de electromiografia (EMG) para el musculo triceps medial y lateral. El eslabon
2 es el eslabon mavil compuesto de 3 partes (a, b, y c). El eslabdn 2a une la celda de carga
con el servomotor. El eslabén 2b es un refuerzo que actda como articulacion mecanica
bloqueable. El eslabon 2c es la interfaz entre el antebrazo del usuario y la ortesis, y sostiene
al amplificador EMG para los musculos biceps y supinador largo.

La equivalencia de fuerza (f) con el voltaje (V) medido en la carga TAL220 con el
amplificador Bridge Amplifier+ fue calibrada con pesos de Okg a 4.5kg mediante una
regresion lineal f=(V+0.6637)/0.2663 con un factor de ajuste (R?) de 99.97% y un error
cuadratico medio (RMSE) de 0.007.

Los componentes fueron seleccionados para responder a los criterios de disefio del usuario (
Tabla 4-1), criterios econdémicos (Tabla 4-11), y criterios técnicos (Tabla 4-111). El desarrollo
de la ortesis se baso en un primer prototipo de Ortesis personalizada basica hecha de material
termopléastico y una articulacion metalica bloqueable, ver Figura 4-4.
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Figura 4-4 Primer prototipo de Ortesis personalizada basica hecha de material termoplastico
y una articulacion metélica bloqueable.

El prototipo de drtesis personalizada bésica se tom6 como base en el disefio de la ortesis
robotica para lograr un desempefio similar en el cumplimiento de los criterios relacionados
con el usuario (confort, facilidad de uso, ajuste, biocompatibilidad, aceptacion cultural y
adaptacion a las condiciones locales de fabricacion, ver Tabla 4-I). El prototipo final de la
ortesis robdtica se aprecia en la siguiente Figura 4-5.

La Ortesis robdtica requiere de materiales y componentes avanzados (servomotor, médulos
de percepcion, controlador) que influyen directamente en el cumplimiento de criterios de
diseio del usuario (Funcionalidad, apariencia, peso, aceptabilidad y adaptabilidad,
adaptabilidad al clima y operabilidad). Por ejemplo, la combinacion del servomotor y los
eslabones permite obtener con el prototipo actual una funcionalidad minima segun los datos
de referencia para el 95% de la poblacion entre 8 y 19 afios del 60% del rango de movimiento,
73% de velocidad maxima de movimiento, 100% de movilizacion pasiva del antebrazo y
100% de ancho de banda de la cinematica y actividad muscular relacionada con el
movimiento de la articulacion del codo. ElI método de fabricacion mediante impresion 3D
permite obtener una apariencia que cumpla los requisitos del usuario. Los materiales PLA 'y
termoplastico cumplen con el requisito de biocompatibilidad.

Figura 4-5 Prototipo final de Ortesis robdtica. A la izquierda modelo CAD con corte en el
plano frontal para mostrar elementos al interior del eslabdn de antebrazo.
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La drtesis puede considerarse ligera pues su peso representa en el peor de los casos el 56%
del peso del brazo del usuario. El disefio de la oOrtesis es aceptable y tiene posibilidad de
adaptarse a la mayoria de los usuarios de entre 8 y 19 afios ya que en el caso extremo de
usuarios en el percentil 5 de longitud de brazo, la longitud minima del disefio actual
representa como maximo el 75% de la longitud y didmetro del antebrazo, lo que deja libre el
cuarto distal del segmento radial para permitir la pronosupinacion del antebrazo sin
comprometer la sujecion de la ortesis. El rango de temperatura de operacion del servomotor
y caracteristicas terminar del material PLA permiten la utilizacion de la ortesis en las
condiciones de temperatura esperadas para lugares como la ciudad de México. La adaptacion
a las condiciones locales de trabajo se garantizd al realizar la fabricacion completa en la
Ciudad de México. Debido a que el prototipo de la drtesis es completamente novedoso
requiere de mantenimiento especializado por el fabricante.

Tabla 4-1 Relacion entre criterios del usuario y caracteristicas de la ortesis.

Criterios de Caracteristica de Ortesis Caracteristica  de ' Dispositivo

usuario dispositivo relacionado
relacionado

Confort Ortesis a la medida hecha de | - T

material  termoplastico para
asegurar una interfaz bien
adaptada entre el segmento del
cuerpo y el dispositivo

Funcionalidad 60-70% ROM, 73-100% - S E
velocidad max., 100% carga
pasiva, 100% ancho banda
cinematica y SEMG
Rango de 140.5-165.9(1); 165(2) 251 S
Movimiento
(ROM) [*]
Rango de 140.5-165.9(1); 165(2) 100 E
Movimiento
(ROM) [*]
Velocidad Méx. 548.61(1);812(2) 546 S
[°/s]
Carga pasiva del 0.3-2.0(1);1.5(2) 10.9Nm (0°/s) a S
antebrazo [Nm] 0.6Nm(546°/s);
2.0Nm(472°/s)
Fuerza Maxima 7N a 443 N (1) 2N (546°/s,0.3m)a S
aplicable 85 N (0°/s, 0.13 m)
Ancho de banda 1.9+ 1.3(1) 15.6Hz S
de cinemética
[Hz]
Ancho de banda 50-500 (1) 8000 SEMG

de sSEMG [HZz]
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Tabla 4 | continuacion.

Criterios de usuario Caracteristica de Ortesis Caracteristica de = Dispositivo
dispositivo relacionado
relacionado

Facil de poner y quitar; | Ajuste con velcro - E

Apariencia  cosmética | Forma minimalista, acabado P

posible (por ejemplo, ' plastico, color variable

forma, acabado, color);

Biocompatible termoplastico y PLA son P, T

biocompatibles y no causan
alergias
Ligera 0.5kg Total 12 a 56% S, Amp,
SEMG, E
Peso Brazo + antebrazo | Peso 0.9-4.2 kg (1)
Peso [Kg] | Peso 0.9-4.2 kg (1) 0.154 S
Peso [Kg] | Peso 0.9-4.2 kg (1) 0.031 Amp
Peso [Kg] | Peso 0.9-4.2 kg (1) 0.031 SEMG
Peso [Kg] | Peso 0.9-4.2 kg (1) 0.126 E
Peso antebrazo | Peso 0.4-1.7 kg (1) 9 a39% SEMG, E
Peso [Kg] | Peso 0.4-1.7 kg (1) 0.031 SEMG
Peso [Kg]  Peso 0.4-1.7 kg (1) 0.126 E
Aceptable y adaptable Max de 50% longitud de | - S,C,T
brazo (1), 75% longitud de
antebrazo (2), 70%
diametro de brazo (1); 74%
diametro antebrazo (1)

Culturalmente apropiado | Respeta el estilo de vida de | - -

las personas

Adaptable al clima Resistente a condiciones - -

humedas, -5°C(servomotor)
a 45°C(PLA)
Temperatura de 3-30(3) -5a80 S
operacion [°C]
Temperatura de | 3-30(3) <60 T

operacion [°C]

Adaptarse a las
condiciones locales de
trabajo

Operabilidad

Si, desarrollado en México

Facil de controlar, poco
adaptable a cambios de
tamafio del usuario y nivel
de discapacidad

S: servomotor EX106; C: celda de carga TAL220; T: termoplastico; P: PLA; Amp: Amplificador de celda
de carga; SEMG: amplificador SEMG; B: Fuente de alimentacion; (1) a partir de valores de referencia para
poblacién de 0 a 19 afios; (2) datos de voluntario adulto sano; (3) valores de referencia para Ciudad de

México; ND: no definido
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Los materiales y componentes avanzados de la ortesis robotica (servomotor, médulos de
percepcion, controlador) influyen también en el cumplimiento de criterios econémicos
(accesibilidad econdmica, efectividad, fabricacion, mantenimiento y accesibilidad de
componentes), ver Tabla 4-11. Por ejemplo, los componentes utilizados en la fabricacién de
la ortesis (servomotor, amplificador de electromiografia, amplificador celda de carga e
impresora 3D) son equipos avanzados, costosos, de importacion con accesibilidad nacional
limitada.

El prototipo de drtesis personalizada bésica se tom6 como base en el disefio de la ortesis
robética para lograr un desempefio similar en el cumplimiento de los criterios técnicos
(seguridad, duracion, capacitacion, seguridad en la produccién), ver Tabla 4-11l. Los
materiales y componentes avanzados de la ortesis robotica (servomotor, médulos de
percepcion, controlador) influyen también en el cumplimiento de criterios técnicos (eficacia,
seguridad, cumplimiento de estdndares internacionales, duracion, ajuste, mantenimiento,
capacitacion, almacenamiento y confiabilidad). La combinacion del servomotor, eslabones y
fuente de alimentacion permiten proporcionar medios redundantes de seguridad con limites
configurables por hardware y software de rango de movimiento, velocidad de movimiento,
fuerza guia para el movimiento. El disefio de los eslabones permite obtener un grado de
proteccion contra ingreso de objetos como dedos o pliegues cutaneos (> 1.25 c¢cm) y
salpicaduras de agua (goteo).

Tabla 4-11 Relacion entre criterios economicos y caracteristicas de la ortesis.

Criterios econdmicos Caracteristica de = Caracteristica de Dispositivo
Ortesis dispositivo relacionado
relacionado

Asequibles para el sistema = $50,000 prototipo - S, Amp, SEMG,
y / o el individuo. E

Costo [$] $15,000 S

Costo [$] $10,000 Amp

Costo [$] $20,000 SEMG

Costo [$] $5,000 E
Fabricacion rapida Si 18 horas P, E
No uso de equipo No - S, SEMG, Amp,
avanzado y costoso E
Mantenimiento Poco ND ND
Residuos minimo - -
Componentes y materiales = No Irlanda SEMG, Amp
asequibles nacionalmente
Componentes locales No - -

S: servomotor EX106; C: celda de carga TAL220; T: termoplastico; P: PLA; Amp:
Amplificador de celda de carga; SEMG: amplificador SEMG; B: Fuente de alimentacion;
(1) a partir de valores de referencia para poblacion de 0 a 19 afios; (2) datos de voluntario
adulto sano; (3) valores de referencia para Ciudad de México; ND: no definido
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La resistencia de los engranes del servomotor, la celda de carga, los eslabones y el material
termoplastico cubren completamente el rango de fuerzas a las que el sistema puede ser
expuesto por la accion del usuario. Sin embargo, la alineacion de la ortesis robética puede
ser dificil, aunque la capacitacion es factible con los conocimientos basicos de los ortesistas.
La produccion es segura. El almacenamiento de los componentes y la ortesis terminada es

facil.

Tabla 4-111 Relacion entre criterios técnicos y caracteristicas de la ortesis.

Criterios técnicos Caracteristica de Caracteristica de ' Dispositivo
Ortesis dispositivo relacionado
relacionado
Eficacia ND ND ND
Estandares Servomotor, sensor | ND ND
internacionales. SEMG, amplificador
celda de carga, celda
de carga, PLA,
termoplastico
Seguridad Limites de ROM, - S E,B
velocidad, fuerza,
P21
Limite de ROM | Dependiente del = Configurable  por S
usuario software
Limite de ROM | Dependiente del = Configurable  por E
usuario hardware
Limite de fuerza Dependiente del = Configurable  por S
usuario software
Limite de fuerza Dependiente del ' Configurable, B
usuario limitado por
corriente 2Nm a 2A
Grado de proteccion = Contra objetos >1.25 | IP21 E
cm y goteo de agua
Duracion Engranes de metal S
Sobrecarga maxima  0.7kg (2Nma 0.3m) 15 kg ~ 173% a C
a 26kg (75.4 Nm a | 400% par maximo
0.3m) (1) servomotor
Resistencia a la tensién | 2MPa (98N) (4) 45.6 MPa P
Resistencia a la tensién ' 2MPa (98N) (4) 20 MPa T

Alineacion adecuada

Dificil
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Tabla 4 111 continuacién

Criterios técnicos

Caracteristica de
dispositivo
relacionado

Caraqteristica de
Ortesis

Dispositivo
relacionado

Ajuste facil

Longitud del brazo [cm]
Longitud del brazo [cm]
Longitud del antebrazo
[cm]

Longitud del antebrazo
[cm]

Circunferencia brazo [cm]
Diametro brazo [cm]
Diametro brazo [cm]
Circunferencia antebrazo
[cm]

Diametro antebrazo [cm]
Diametro antebrazo [cm]
Mantenimiento

Capacitacion

Puede adaptarse en
general a las
necesidades del
usuario.
Longitud min
componente de brazo
(10.9 cm) = 28% a 50%
longitud de brazo (1),
60% (2); longitud min
de componente de
antebrazo (12.8 cm)=
43% a 75% longitud de
antebrazo (1), 76% (2);
diametro min
componente de brazo
(5.1 cm) = 46% a 70%
diametro de brazo (1),
55% (2); diametro
minimo de componente
de antebrazo (4.2 cm) =
47% a 74% diametro
antebrazo (1), 55% (2).
22-39(1);31(2) 6.5
22-39(1);31(2) >10.9
17-30(1);25(2) 8
17-30(1);25(2) >12.8
23-35(1);29(2) A la medida
7.3-11.1(1);9.2(2) 4
7.3-11.1(1);9.2(2) >5.1
18-28(1);25(2) A la medida

5.7-8.9(1);8(2) 1.27
5.7-8.9(1);8(2) >4.2
Especializado porel | -
fabricante
Factible con -
conocimientos base de
ortesistas

S,C, T

—mw 4 m w

OO0
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Tabla 4 111 continuacién

Criterios técnicos Caracteristica de Caracteristica de Dispositivo
Ortesis dispositivo relacionado
relacionado
Mantenimiento Especializado por el | - -
fabricante
Capacitacion Factible con | - -
conocimientos base de
ortesistas
Seguridad de produccion | Si - -
Almacenamiento Facil - -
Confiabilidad Precision 0.06° ND ND
servomotor; error, no
linealidad

S: servomotor EX106; C: celda de carga TAL220; T: termopléstico; P: PLA; Amp:
Amplificador de celda de carga; SEMG: amplificador SEMG; B: Fuente de alimentacion;
(1) a partir de valores de referencia para poblacién de 0 a 19 afios; (2) datos de voluntario
adulto sano; (3) valores de referencia para Ciudad de Mexico; (4) valores obtenidos por
simulacion; ND: no definido

4.3 MODELO MECANICO DE LA ORTESIS.

En esta seccion se describe el modelo mecanico, la cinematica y la dindmica de la ortesis.
También se describe el modelo del cuerpo humano y el modelo de la interaccion hombre-
maquina.

El modelo mecéanico simplificado se muestra en la Figura 4-6. El eje Y o eje cefalocaudal y
el eje x o eje anteroposterior definen el plano sagital. Todo el analisis considera que el
movimiento de la ortesis sucede en el plano sagital. El analisis asume que los dos eslabones
de la ortesis (brazo y antebrazo) son segmentos rigidos unidos mediante una articulacién de
un grado de libertad (codo).

q my,

Figura 4-6. Modelo mecanico simplificado de la ortesis
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Cada segmento tiene caracteristicas de inercia rotacional (J) y longitud (L). [, representa la
distancia del centro de la articulacion al centro de gravedad en el sistema coordenado de
referencia (Oo) fijo en la articulacion de codo. Los pardmetros de la értesis son brazo
(Lg,lg,]q), antebrazo (Lg, L, J¢). El angulo del codo es representado por ¢ con direccion
positiva en sentido contrario a las manecillas del reloj.

4.4 MODELO CINEMATICO
El modelo cinemaético describe la relacion entre la pose en el espacio y el angulo de la
articulacion. La posicion del punto p, en el marco de referencia 0,. Es

pr = [lrsin(q) —lscos(q) 0]" (4.2)
La velocidad angular se representa como ¢

ar=[0 0 q] (4.3)

4.5 MODELO DINAMICO
El modelo dinamico del sistema se puede expresar como

H(@)§+Fq+G(q) =T (4.4)

Donde H(q) representa la inercia, G(q) representa el término de la gravedad, F representa la
friccion, T es el momento externo que actla sobre la ortesis. EI modelo es lineal para
parametros fisicos [124]. H(q) es positiva definida para una q arbitraria, H(q) y F(q) estan
uniformemente acotadas [124]. EI modelo en términos de los parametros fisicos es:

U+ mulflg + Foq + [mely + myly]gsin(q) =T (4.5)

Donde

J: inercia de la drtesis sin carga (cuando m;, = 0), con respecto al eje de rotacién 0O,

m,: masa del antebrazo de la drtesis (sin carga)

Ly distancia del centro de rotacion al centro de masa del antebrazo de la ortesis (sin carga)
my,. masa de la carga en el extremo del brazo (se supone puntual)

l,,: distancia del eje de rotacion a la carga my,

T: Par aplicado al eje de rotacion

F,: coeficiente de friccidn del brazo y su carga

El par T es generado por un actuador que tiene su propia dindmica y puede tener su propio
control. Para el caso de un servomotor se tiene una dinamica lineal[125]:

Um + 4]+ [B+2q+2L=ku=T (4.6)
Donde:

Jm: inercia del motor

J.- inercia de la carga

B: amortiguamiento del motor

F,: friccion de la carga

g(q): fuerzas gravitacionales
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r: razon de engranes (generalmente r>>1)
k: constante del motor
u: sefial de control
T: par
El modelo dindmico se simplifica cuando r>>1 [125]:
JG+Bq=T 4.7)

4.6 MODELO DE CONTROL

El control de la interaccion fisica entre la értesis y la persona se plantea como un control de
par-velocidad o de admitancia [126]. En este esquema la ortesis se comporta con una
admitancia Y donde la velocidad de movimiento de la ortesis ¢ es el resultado de aplicar un
par T a la entrada:

y =4 (4.8)

El par 7 resulta de la interaccion del par generado por el usuario 7, y el par generado por el
control de la drtesis 7. El par t pasa a través de un control de lazo externo de la ortesis Co
para generar una referencia de velocidad e,. El controlador interno del servomotor C; trata
de que la ortesis con dinamica G, alcance la velocidad de referencia e, mediante la
generacion del par t, por el servomotor. El par T es medido mediante un sensor de par/fuerza

que posee una inercia Zps posterior al punto de medicion [126], ver Figura 4-7 Diagrama del
modelo de control de admitancia de laFigura 4-7.

4.7 ORTESIS SIN CONTROLADOR DE LAZO EXTERNO

En el caso donde no se aplique un controlador de lazo externo, el movimiento de la ortesis
(9) depende completamente del par producido por el usuario (T=Thm), ver Figura 4-7. El par
de la interaccion del usuario con la ortesis (Thm) es resultado de la diferencia de pose entre el
usuario (gn) y la pose de la ortesis (q) bajo el modelo dindmico de la interaccion usuario-
ortesis (Ghm).

|
5‘3
(@]
o
n
Q
=
<
O
%;i
()]
o
=
v

Figura 4-7 Diagrama del modelo de control de admitancia de la ortesis modificado de [126].
El acoplamiento con el usuario se realiza a través del par t;,. El bloque sat es una saturacion
en la sefial de control del servomotor e4 controlado en modo velocidad. El blogue G

representa la dindmica interna de la ortesis sin el control Co.
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4.8 MODELO DE INTERACCION HOMBRE MAQUINA.

La Ortesis percibe la intencion de movimiento del usuario mediante el contacto con el cuerpo,
que genera una fuerza, la cual genera una sefial de control para que la ortesis siga el
movimiento del usuario. Cuando el contacto es consistente la fuerza/par de contacto del
usuario en la Ortesis serd cero. La oOrtesis se sujeta al usuario mediante plastico termo
conformado y velcro. Cuando existe un error en la trayectoria entre el usuario y la ortesis, se
produciré una fuerza de interaccién entre ellos.

El par de interaccién entre el usuario y la értesis puede verse como una combinacion lineal
de un componente inercial, un resorte y un amortiguador[124].

Thm = Kpr(qn — @) + Kpr(@n — @) + Kyr(Gn — §) (4.9)

Donde gy, q, Kpr, Kpr, Ky pson la posicion del brazo del usuario, la posicién de la ortesis, el
coeficiente del resorte, coeficiente de amortiguamiento e inercia respectivamente.

4.9 IDENTIFICACION DEL MODELO

El modelo dindmico del sistema representa un sistema cuyos parametros pueden ser
identificados mediante algoritmos de minimos cuadrados, el cual tiene como objetivo
minimizar los residuos o discrepancias cuadraticas (J) entre mediciones reales del sistema
(Y) y valores obtenidos a partir del modelo lineal del sistema encontrado (f(X,Q)) al
solucionar un sistema de ecuaciones sobre determinado del tipo Y=XQ [127]. Si
(XTX)~1 existe entonces Q = (XTX)~1XTY es la solucion oOptima respecto a las
discrepancias cuadraticas. EI método de minimos cuadrados supone (fuera de la relacion
entre X y Y), no relacion con errores en el modelo o variables no observadas (relacién
exogena). En caso de que se sospeche correlacion entre las variables explicativas y el error
en el modelo debido a relacion causal inversa, omision de variables o errores de medicion no
aleatorio en variables explicativas (relacion enddgena), puede usarse método de variables
instrumentales [128]. EI método de variables instrumentales aisla la relacion entre variables
a partir de la definicidn de una tercera variable (Z) no perteneciente a la ecuacion inicial que
se correlacione con la variable resultado Unicamente a través de la entrada y que sea
independiente del error del modelo, con un estimador del tipo Q = (Z7X)~1ZTY.

Los datos de entrada y salida se obtienen con el modelo directo de la 6rtesis, donde el usuario
aplica una sefial de par de ruido blanco sobre la articulacion (medido por la celda de carga),
y el movimiento resultante en la ortesis es medido por el servomotor. Para la identificacion
de los parametros del modelo el movimiento resultante (velocidad angular) se usa como sefial
objetivo (dimension uno) y la entrada es la sefial de par medida en ese instante (dimensién
uno). La identificacion de los pardmetros del modelo en el espacio de Laplace G(s) con un
polo, ningln cero se realiz6 en MATLAB R2019b (Natick, MA, EUA).

G(s) = — (4.10)

Ss+a

Se obtuvo un error final de prediccion (FPE) de 218, un error cuadratico medio (MSE) de
211.1 y un ajuste a los datos estimados de 67.21%. A partir de los parametros identificados
se calculan los parametros fisicos del sistema de la ecuacién 4.7 como:
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J =1 =10.0014 kg m? (4.11)

B =+ =0.0283 kgm/s (4.12)

El modelo identificado del sistema se probd con una entrada simulada de par sinusoidal con
una amplitud de 2Nm y una frecuencia de 5Hz. Los resultados de la identificacion y
resultados de la prueba del sistema con los parametros encontrados se muestran en Figura

4-8. La figura muestra una buena identificacion del modelo.
Se realizd la identificacion del modelo inverso en el espacio de Laplace G’(s) con dos polo
y dos ceros en MATLAB R2019b (Natick, MA, EUA). Se obtuvo un error final de prediccion

(FPE) de 0.271, un error cuadratico medio (MSE) de 0.260 y un ajuste a los datos estimados
de 57.25%. La Figura 4-9 muestra una identificacion aceptable del modelo inverso del

sistema.

80 : . . 80 .
;’\1 Datos de entrenamiento /’\ /'\ Datos de prueba
60 - [ Salida del Modelo identificado | - o Salida del Modelo | _|
\ T A TT T / \ / T \
I M |- AN [
aor J{_}"‘“ } | N I “‘ a 40
z o | | ] 7
e, 20F | I I I e
= ,J I | Il = 20
s | I S
> 0 | . | >
& | ‘ | & 0F
B -20 g“ & | 3
o " | | | ©
8 I : I \ g 20r
@ -40r/| l | |1 o
> I \ I L >
r |V - \
-60 7“ nJ ‘ | “‘ 0
| I\ \
Il J U Y \ \ /
-80 U 60 / \ /
\/ U/
-100 L 80 L \ L
0 2 4 6 8 10 12 0 2 4 6 8 10 12
tiempo [s]

tiempo [s]

Figura 4-8. (lzquierda) Identificacion del modelo. (Derecha) Resultados simulacién con
modelo identificado.

Datos de entrenamiento
Salida del Modelo identificado

/ I

/‘u \ | i
H»‘\s"‘ J/&g (“ ’H

tiempo [s]
Figura 4-9. Identificacion de modelo de sistema inverso.
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4.10 ORTESIS CON CONTROLADOR DE LAZO EXTERNO

Cuando al modelo de la Figura 4-7, se le agrega actuacion mediante un control externo de la
ortesis C, se obtiene un control de admitancia o de fuerza basado en velocidad. La sefial de
control del actuador es calculada por el controlador de acuerdo con la informacién de la
propia ortesis.

El controlador del lazo externo de la értesis C, se propone como un controlador proporcional-
integral (P1):

Co(s) = 2L+ Ky (4.13)

donde k,, y k; son las constantes proporcional e integral respectivamente. El controlador del
lazo externo de la Ortesis C, genera una referencia de velocidad e;. La referencia de
velocidad estd limitada por la capacidad de velocidad del servomotor representada en la
Figura 4-7 por el bloque de saturacion, lo cual impone limites para las ganancias k, y k; con
el fin de evitar saturacion continua del control. Por ejemplo, en el caso del servomotor
dynamixel EX-106 (Robotis Inc, CA, EUA) el limite de las ganancias k, y k; es 682
considerando la velocidad méxima alcanzable por el servomotor.

Para verificar el efecto del controlador de lazo externo C, se propone el factor humano
méaximo (HFM) definido como la razon entre el valor maximo absoluto de par/fuerza
empleado para mover la ortesis bajo la accion del control de lazo externo C, entre el valor
méaximo absoluto del par/fuerza necesario por el usuario para mover la ortesis sin la accion
del control de lazo externo Co, tomado de [124].

max |T¢, ol

HFM = (4.14)

max |T¢,=o

El factor humano maximo (HFM) debe ser cercano a cero lo que se traduce en un menor
esfuerzo del usuario para mover el sistema bajo la accion del control.

4.11 ANALISIS DE ESTABILIDAD.
El modelo dinamico del sistema de la Figura 4-7 en lazo cerrado es:

CoG
H(S) = m (415)

Suponiendo un controlador del lazo externo de la értesis C, de acuerdo con la ecuacion (4.13)
se obtiene un sistema de segundo orden con una ecuacion caracteristica de la forma:

A(s) = s? +2{wp,s + w,2 =0 (4.16)
Donde ¢ es la razon de amortiguamiento y w, es el factor de amortiguamiento en
amortiguamiento critico. Asi la ecuacidn caracteristica del sistema de la ecuacién (4.15) es:

b+k;+aky

A(s) =s? + s+Zi=9 (4.17)

p kp

donde
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wy = E (418)
y
__ btkitakyp
=t (4.19)

Las raices de la ecuacion caracteristica (4.16) son:

S1,S; = =X Fjwp/1 — {? (4.20)
con

Cuando ¢>1 se garantiza un comportamiento sobre amortiguado para que la salida del
sistema no presente sobretiros. Bajo esta condicion las raices del sistema seran reales y
negativas garantizando la estabilidad del sistema.

Para obtener una razon de amortiguamiento ¢ cercana a la unidad en el sistema representado
por la ecuacion (4.14) con {>1se propone k;>>k,,. De esta forma se fija el valor k;=682 y se
busca el valor de k,, que produzca la razon de amortiguamiento ¢ mas cercana a la unidad
con ¢>1. De esta forma se obtiene un valor { = 1.32, w, = 6.03, para k,, = 150.

4,12 RESULTADOS EXPERIMENTALES

El controlador de la drtesis fue probado con un adulto voluntario sano durante la realizacion
de 4 ciclos de flexo-extension del codo a velocidad variable en un tiempo de 18 segundos,
ver Figura 4-10.

Se registro el par (T) necesario para movilizar el sistema y la velocidad angular resultante
(g) con el controlador activado con kp=150 y ki=682, ver Figura 4-11. El servomotor fue
controlado en modo control de velocidad. Con los resultados de velocidad angular se utilizo
el modelo inverso del sistema obtenido en la seccidn anterior para calcular el par necesario
para movilizar la drtesis sin la accion del control del lazo externo (Co=0).

Figura 4-10 Prueba de értesis con actuacion y control en voluntario adulto sano.
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Figura 4-11 (izquierdo) Velocidad angular de la oOrtesis durante prueba experimental.
(derecho) Comparacién de registro de par (T) medido a la entrada del sistema con control y
actuacion y calculo de par requerido para mover la ortesis sin actuacién con base en

simulacion.

En éste caso se obtuvo un factor humano maximo (HFM) de 0.125. Lo que representa un
12.5% de esfuerzo por parte del usuario para mover la drtesis bajo la accion del control.

104



5INTEGRACION

Esta seccion aborda la integracion mecénica y de software de todos los componentes de la
Ortesis robotica para codo de nifios con parélisis cerebral espéastica. Se presentan resultados
de la integracién en dos casos: 1) en simulacion sobre sefiales cinemaéticas y de actividad
electromiografica de nifios con parélisis cerebral descritos en la seccion 2.4 sobre patrones
de coordinacion muscular de sujetos con paralisis cerebral durante movimientos de flexion-
extension a velocidad y resistencia controladas, 2) en pruebas dinamicas con un voluntario
adultos sano.

5.1 INTEGRACION MECANICA Y DE SOFTWARE

Para la integracion de todos los componentes se desarrollé el software de aplicacion
SmartMove App en Matlab R2019b (Natick, MA, EUA), ver Figura 5-1. La aplicacion
SmartMove contiene dos paneles que permiten realizar dos cosas: 1) configuracion y
seleccion del tipo de comportamiento de la oOrtesis robética y 2) visualizacion y
biorretroalimentacion de cinematica del movimiento para el usuario. EI modelo de
configuracion permite 1) inicializar componentes de hardware, 2) Establecer los limites de
seguridad de rango de movimiento de la articulacion de codo por software y 3) seleccionar
el tipo de comportamiento de la ortesis robotica.

La inicializacion de componentes establece la conexion y configuracion del actuador y de los
sensores de actividad electromiogréafica y fuerza. La configuracion de los limites de seguridad
permite al usuario o al operador el libre movimiento de la articulacion de codo hasta los
rangos de movimiento maximos funcionales para cada usuario con el fin de establecer por
software los limites en la configuracion del rango de movimiento de la ortesis.

Initialize

Sataty i i e
Sate limns

el [ 8| | set|
Fax’]l | 88| | sat
Test Salection
Tes! | Actvewt. ¥ &0

omcutty | Run

Figura 5-1 Aplicacion de Software SmartMove App.
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La Grtesis robdtica tiene tres tipos de comportamiento que pueden ser seleccionados mediante
la aplicacion SmartMove App 1) movilizador pasivo, 2) movilizacion activa con
biorretroalimentacion sin asistencia y 3) movilizacion activa con biorretroalimentacion y con
asistencia. El movilizador pasivo mueve la articulacion de codo del usuario de manera similar
a los dispositivos para evaluacion pasiva de espasticidad descritos en la seccion 1. El
movimiento se realiza, dentro del rango de movimiento funcional de la articulacién, con
ciclos de flexion y extension intercalados a tres diferentes velocidades para flexion y
extension (baja = 228°/s, mediana = 456°/s y alta = 684°/s), ver Figura 5-2. Este modo
permite al operador observar alteraciones en el movimiento debidas a rigidez o limitacion en
el rango de movimiento de la articulacion del usuario. Este modo le permite a la drtesis
roboética establecer la respuesta al escaldn del sistema ante los pulsos de velocidad, de la

forma:
k
1+sT

G(s) =

st (5.1)

Donde k es una ganancia fija, L es un retardo de tiempo, T es la constante de tiempo y un
parametro a definido como:

_ il
a=k: (5.2)

La respuesta al escalon unitario de la ortesis robotica es k=0.554, L=0.643, T=1, y a=0.356
con un L/T=0.643, ver Figura 5-3.

Intizlize
Safety limita 0 Title
Safe imis - .
Ext [ a St -
»
Fexil | o | set Tof - * *
»
Test Sslgction
Test |Pesske W .

" et 5o} -
Dificulty Fun - .

Ext *

Figura 5-2 Pantalla de SmartMove App al término de su uso como movilizador pasivo.
Pueden observarse tres rampas de flexion y tres rampas de extension intercaladas con
velocidades crecientes (baja = 228°/s, mediana = 456°/s y alta = 684°/s) y precedidas de un
movimiento de inicializacion al limite del rango de movimiento del usuario.
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Figura 5-3 Respuesta al impulso unitario de la értesis robdtica.

En el segundo modo de movilizacién activa con biorretroalimentacién sin asistencia al
usuario se le muestra en pantalla una trayectoria objetivo y biorretroalimentacion sobre el
movimiento real realizado con la intension de que el usuario controle voluntariamente la
velocidad de su movimiento. La trayectoria objetivo consiste en ciclos de flexo-extension a
tres velocidades promedio diferentes (9°/s, 81°/s y 153°/s). Este modo es similar al empleado
para obtener los patrones de coordinacion muscular de sujetos sanos y con paralisis cerebral
durante movimientos de flexion-extension a velocidad controlada de las secciones 2.2 y 2.4
y permite al sistema la identificacion del modelo de forma similar a lo presentado en la
seccion 4.6, ver Figura 5-4. En este modo el actuador se encuentra apagado para no
proporcionar ni asistencia ni resistencia al movimiento.

# Ut Figure - o X

Salety s
Sate Amis

Ex['] 6| | 8el

Test Saiactian
Fast | Achvene . ¥

Difiicugy Run

Figura 5-4 Pantalla de SmartMove App al término de su uso en el modo movilizacion activa
con biorretroalimentacion sin asistencia. Pueden observarse seis ciclos de flexion y extension
a 3 velocidades promedio crecientes y decrecientes (9°/s, 81°/s y 153°/s).
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En el tercer modo de movilizacion activa con biorretroalimentacion y asistencia al usuario se
le muestra en pantalla la misma trayectoria objetivo y biorretroalimentacion del caso anterior.
Este es un modo para entrenamiento y evaluacion de la oOrtesis robotica., ver Figura 5-5. Méas
detalles sobre los resultados obtenidos se daran en la siguiente seccion.

5.2 MOVILIZACION ACTIVA Y ASISTENCIA CON CONTROL DE ESPASTICIDAD

El modo de movilizacién activa y asistencia combina la értesis y control presentado en la
seccion 4, junto con el médulo de deteccion y prediccion de espasticidad presentado en la
seccion 3 el cual se integra en un nuevo madulo Ilamado control de espasticidad, ver Figura
5-6.

La implementacién del control de drtesis y control de espasticidad en software se realiza en
una version discretizada del controlador con un lazo en constante actualizacion iniciado
dentro del modo de movilizacion activa con biorretroalimentacion y asistencia del software
de aplicacion SmartMove App, ver Figura 5-7.

En este modo el software adquiere y procesa las sefiales de posicion y velocidad del
servomotor, asi como las sefiales de los sensores de actividad electromiografica y del sensor
de fuerza. La implementacion del control de velocidad emplea Unicamente actividad
electromiografica del muasculo biceps (con base en los resultados mostrados en la seccion 3),
aunque dentro del programa también se realiza adquisicion y procesamiento de los muasculos
supinador largo y triceps.

v - 8 x

Safaty fimis &

Tast Selecton
Test | Achvewil

Officuity | Run

Figura 5-5 Pantalla de SmartMove App al término de su uso en el modo movilizacién activa
con biorretroalimentacion y asistencia. Pueden observarse seis ciclos de flexion y extension
a 3 velocidades promedio crecientes y decrecientes (9°/s, 81°/s y 153°/s).
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Figura 5-6 Diagrama de bloques del sistema con control de értesis y control de espasticidad.

A partir del valor del par registrado en el sensor de fuerza T (i) se calcula un estimado de la
velocidad futura g (i + 1) mediante un control de lazo externo de la ortesis C, proporcional-
integral

Py ki .

qi+1) = (K, + :)T(L) (5.3)
Con este valor se calcula referencia de velocidad ey.

egi+1) =g +q@i+1) (5.4)

Posteriormente se calcula el valor de actividad muscular dependiente de la velocidad definida
en la seccion 3.
y() = sEMG(i) = q(i)* (5.5)

y se realiza la prediccion del valor futuro de actividad muscular dependiente de la velocidad
y(i + 1) mediante con base en una regresion lineal de los datos

Y@+ =y@p+e¢ (5.6)

Si el valor de actividad muscular dependiente de la velocidad y (i + 1)es menor que el umbral
encontrado en la seccion 3 VMA-fit100=12391, se acepta el estimado de la velocidad futura
e4(i + 1), de lo contrario se calcula un el estimado de la velocidad futura (i + 1) a partir

del control de espasticidad:
< VMA —fit100, e;(i+1) =¢;(i + 1)

v+ 1){ > VMA — {it100, e4(i+1) =q¢(i + 1) .7
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4
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A

| Estima valor futuroy (i + 1) |

Modifica estimado de
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Y(i+1)>VMA — fit100 velocidad ¢(i + 1)

no y

[Actualiza velocidad del servomotoi]

Figura 5-7 Diagrama de Flujo de la implementacion en software del control de ortesis y
control de espasticidad.

El estimado de la velocidad futura ¢(i + 1) por el control de espasticidad se realiza de la
siguiente forma:

qi+1) =kqQ@ (5.8)

VMA-fit100
k= e (9)

Donde ¢ (i) es el valor de velocidad en el momento de deteccion de la espasticidad, y kg es
una ganancia para reducir la velocidad de movimiento de la articulacion.

5.3 RESULTADOS EXPERIMENTALES EN VOLUNTARIO ADULTO SANO
El controlador de la drtesis incluyendo el control de espasticidad fue probado con un adulto
voluntario sano durante la realizacion de 4 pruebas con 4 ganancias diferentes k, =

[0227 454 682] y k; = [0 682 682 682] respectivamente, consistente cada una en 6 ciclos
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de flexo-extension del codo a velocidad variable en un tiempo de 23.4 segundos. Se registro
la posicion articularv(qg), la velocidad angular resultante (g), el par (T) necesario para
movilizar la drtesis y la actividad electromiogréfica (EMG), ver Figura 5-8. En este caso se
obtuvo un factor humano maximo (HFM) en las pruebas k, = [227 454 682] y k; =
[682 682 682], con relacion a la prueba con k, =0y k; =0 de 0.51, 0.41 y 0.37
respectivamente. En estas pruebas no se activo el control de espasticidad debido a que el

sujeto al ser sano no presentd incremento excesivo de la actividad muscular dependiente de
la velocidad.

5.4 SIMULACION EN PACIENTES CON PARALISIS CEREBRAL ESPASTICA

Para la validacion de la integracién del sistema junto con el controlador de espasticidad se
realiz6 simulacion con los datos del experimento de la seccién 3.4 simulando el
procesamiento de los datos en linea con una frecuencia de muestreo para las sefiales de
electromiografia de superficie de 102.4Hz y una frecuencia de muestreo de 15.06 Hz. El valor
limite normal de actividad-muscular dependiente de la velocidad utilizado fue el obtenido en
la misma seccion 3.4 (VMA-fit100=12351). La simulacion del controlador se realizo en
Simulink R2019b (Natick, MA, EUA) utilizando como entradas la posicion articular(q), la
velocidad angular (q) y la actividad electromiografica del masculo biceps. El par (T) medido
en la celda de carga fue calculado utilizando el modelo dinamico de la drtesis Robotica
SmartMove identificado en la seccion 4.6, ver Figura 5-9

100 T T T T T N T T
A 111 e I \ 7N 11 / /™ i VA
— /o (NN . /N \ | / | f / \ [\ ‘\ ‘ /
£ /o I ] i /\ ‘\‘M L J \u‘“ \ / I JARR
5 50 [0 I HH I / \ “‘H \ / vl \U / \ J ‘ ‘ / -
2 i l / N \ i/ o/ \ ‘H \
2 i N/ \ \“‘ / \ / | HM \ \ U/ \
s / LI M \ Y Vo \ I/ \ o/ \ I/ \
N [ NI \ A \ \ L/ \
ol NARA S N UM N \ “UM |/ \\‘MJ \ _
/ M | SR u/ y I |
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 10
400 T T T
— | I
7 o . Al 1M Il .
= i n nif Ul
S ok ) " I ‘ | — [ frn—n | | ‘\ ’l}\\7 JI— /mrv,_/‘_l\[[\""u'\_‘} I\ L\fw«w~<‘“’\"”“’%‘\r»*_»/ ey | }‘ e it _
3 \ \( | v “J Vil 1\\ “ ) |
2 200 ' i " ! ‘J\,‘ -
400 ! ! ! ! ! ! ! ! !
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 10(
2 ] \ T T \
[
0 L\ o~ J(‘\ “‘ “\ AT A "‘\ ”W ~ A m’\ "\ "Jw J,J[U" M
= ~ I N | ety A [y e VY Py |11/}t —
5 | e S L 1] Ui——— || ——
= It
5, Il |
|
4 L | | | | | | | |
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 10

Tiempo [s]

Figura 5-8 Posicion, velocidad y par durante 4 pruebas experimentales con 4 ganancias
diferentes k, = [0 227 454 682] y k; = [0 682 682 682] respectivamente, consistente

cada una en 6 ciclos de flexo-extension del codo a velocidad variable en un tiempo de 23.4
segundos.
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Se realiz6 simulacién del control de espasticidad en eventos identificados por la presencia de
hiperactividad muscular dependiente de la velocidad en la poblacion de nifios con parélisis
cerebral, ver Figura 5-10.

Evento 1 Evento 2

Pes o, Pos SM Pog oel. Pos S
T —

Posicion [°]

Wl or, Vel 34 Vel orl, Vel 3M

vl |
Vol 5M |

o

L L L
o 2 4

|

2

ie]

@

< 20 \.‘j s00 ‘J

> : - : : ; : : ;

o i T T — —
2l . .

n | ~ f\

% oz || | 0z lﬂ A | \ jnl

D| o 'Il \A | f { e g'\ [\ J|| f'b

% P | W J . Tl J\-MV"\_-A-\{ el “’P\,-J LSVPVNCPRY V\,\,%‘ﬁ/l S,

3 1) 1 o 7 1

w0t EMG-wul orl, EMG-vel SM, EMG-vol Galg 0 EMG-val grl, EMG-vul SM. EMG-ve! cale
T T T

SEMG-vel

C]

Par [Nm]
l

Figura 5-10 Simulacion de control de espasticidad en eventos caracterizados por
hiperactividad de biceps-dependiente de la velocidad. Se muestra por filas de arriba hacia
abajo, posicién articular, velocidad articular, envolvente de actividad electromiografica
(SEMG), actividad muscular dependiente de la velocidad (SEMG-vel) y par medido en sensor
de fuerza. Las sefiales en negro indican los valores originales (ori) registrados en nifios con
paralisis cerebral espastica. Sefiales en rojo indican el resultado de la simulacion de la accion
de la ortesis robotica SmartMove (SM). Las sefiales en azul indican prediccién de actividad
muscular dependiente de la velocidad utilizada por el controlador de espasticidad (calc).
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En la gréafica se muestran dos eventos caracterizados por hiperactividad de biceps-
dependiente de la velocidad en una ventana de tiempo de £6 segundos antes y después de la
localizacion del evento. Se muestran los valores originales (ori) registrados en nifios con
paréalisis cerebral espastica de posicidn articular, velocidad angular, envolvente de actividad
electromiografica (SEMG), actividad muscular dependiente de la velocidad (SEMG-vel) y
par medido en sensor de fuerza. También se muestran el resultado de la simulacion de la
accion de la értesis robotica SmartMove (SM) sobre las variables anteriores. Adicionalmente
se muestran la prediccién de actividad muscular dependiente de la velocidad utilizada por el
controlador de espasticidad (calc). Como puede verse al predecirse la aparicion de
espasticidad el control de espasticidad realiza el estimado de la velocidad futura (i + 1) de
acuerdo con las ecuaciones 5.8, 5.9 y 5.10. El nuevo estimado de velocidad futura ¢(i + 1)
se traduce en cambios en la trayectoria articular, actividad muscular dependiente de la
velocidad y par. El nuevo estimado de velocidad futura ¢ (i + 1) reduce la velocidad de la
articulacién, lo que disminuye la actividad muscular dependiente de la velocidad. En
consecuencia, se espera un aumento del par medido en el sensor de fuerza. En la figura se
aprecia que el cambio de velocidad no se traduce en una limitacion del movimiento pues,
sino que Unicamente altera ligeramente la trayectoria permitiendo continuar con el
movimiento, posterior al fin del evento de hiperactividad dependiente de la velocidad, segun
los datos registrados originalmente.
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6 DISCUSION Y CONCLUSIONES

6.1 MODELADO Y CARACTERIZACION.

En la seccion de modelado y caracterizacion se utilizaron herramientas de modelado
neuromusculoesquelético computacional para explorar su uso en el analisis de la relacién
entre la dindmica del movimiento y el control neuromuscular para el disefio de métodos de
deteccion de espasticidad. Asi se implement6 en el software MSMS una version simplificada
del modelo de referencia para miembro superior MoBL ARMS elaborado en OpenSim [84]
compuesto por 5 segmentos rigidos, 5 articulaciones con 5 grados de libertad, 12 musculos
mediante 21 actuadores tipo Hill combinando el modelo muscular dindmico de Schutte con
el musculo virtual de Cheng propio de MSMS. EI modelo implementado presentd buena
validez en comparacion con el modelo original demostrado por una alta correlacion (R>0.95)
y bajo error en el calculo de los parametros fundamentales de longitud del fasciculo muscular
(RMSE<0.0037) y fuerza muscular activa (RMSE<22.01). A pesar de los buenos resultados
obtenidos con el modelo desarrollado se decidio utilizar el modelo de referencia MoBL
ARMS para disminuir cualquier incertidumbre en la validez para explorar el uso de
herramientas computacionales en la obtencion de estrategias de control motor durante
movimientos de flexo-extension del codo a diferentes velocidades. Este analisis se desarrollo
utilizando el marco de referencia definido en trabajos para evaluacion del control muscular
activo en la articulacién de codo [89] y con fines de deteccion de espasticidad [31]. Las
sefiales de control cinematica y control muscular obtenidas fueron procesadas dentro del
marco de referencia anterior para obtener resultados comparables con la literatura y datos
provenientes de valoraciones biomecanicas funcionales reales. Aqui fue necesario obtener
informacion sobre la dinamica y control muscular activo en un estudio de valoracion
funcional clinico utilizando meétodos para adquisicién de informacion controlados y
confiables [93] [94] con el objetivo de asegurar la validez de los datos obtenidos. La
informacion sobre el control muscular obtenido por simulacion y los valores experimentales
presentaron diferencias estadisticamente significativas (p<0.01) tanto para mediciones en el
dominio del tiempo como parametros como la coherencia muscular tiempo-frecuencia. En
general los valores de actividad y coherencia muscular reales fueron mayores las sintéticas.
Estas diferencias pueden deberse a diferencias en las condiciones dinamicas de la simulacion
(resistencia a la flexidn/extension) o a limitaciones de los paquetes de modelado
neuromusculoesquelético reportadas como ausencia de activaciones musculares
anticipatorias a eventos o sobreestimacion de co-contracciones musculares en casos donde la
gravedad o la inercia juegan un papel importante ya que las mayores diferencias se
presentaron a altas velocidades [99]. Debido a las diferencias observadas entre el control
muscular sintético y experimental se decidié continuar el desarrollo de la drtesis robdtica
empleando datos reales de individuos sanos e individuos con paralisis cerebral.

Como parte de la investigacion experimental para un posterior desarrollo y evaluacion mas
cercana al uso de la ortesis robdtica en la vida cotidiana aprovechando la disponibilidad de
recursos e infraestructura, se adquirieron patrones de coordinacion muscular haciendo uso de
la bateria de movimientos propios de actividades de la vida diaria propuesta en la seccion
anterior. Los resultados demuestran que las actividades de la vida diaria presentan mayor
demanda en el desempefio en cuanto a ancho de banda (2.98+1.02 Hz) y velocidad angular
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(377.10 a 747.66 °/s) para la articulacion del codo. Se observo un comportamiento
decreciente en la coherencia muscular ante el incremento de velocidad angular en la
articulacion que no varia con la actividad realizada o con la posicion articular de la
articulacion, lo que sugiere un control muscular coman. El célculo de la coherencia muscular
tiempo-frecuencia requirié el uso de grandes series de tiempo de datos de entrada del orden
de segundos y una buena capacidad de procesamiento para realizar los célculos. El tiempo
de procesamiento en nuestro caso utilizando una computadora personal fue del orden de
segundos. Asi la implementacién en linea del analisis de coherencia muscular tiempo-
frecuencia parece dificil debido a su complejidad.

Dentro de la investigacion experimental se evalud la dinamica y control muscular de un grupo
de 5 individuos con paralisis cerebral espastica con un grado de afectaciobn moderado
(Tardieu <2). Los datos de dindmica y control muscular de nifios sanos y nifios con paralisis
cerebral fueron comparados en el dominio del tiempo con el objetivo de encontrar
indicadores para la deteccion de espasticidad. El algoritmo de categorizacion utilizando
previamente fue modificado de su version original [31] [89] con el objetivo de garantizar la
deteccidn de incluso pequerias diferencias (5%) con una potencia estadistica adecuada (80%).
Este anélisis demostré diferencias evidentes en el tiempo entre grupos principalmente en la
relacion existente entre la actividad muscular y la velocidad articular. Los nifios con paralisis
cerebral mostraron un mayor incremento en la actividad muscular con incremento de la
velocidad a comparacion de los nifios sanos (p <0.01). Por lo que el incremento de actividad
muscular con incremento de la velocidad en nifios con paralisis cerebral pareceria estar
relacionado con la definicion de espasticidad en este grupo de individuos [8].

6.2 PREDICCION DE ESPASTICIDAD.

En la seccidn de prediccion de espasticidad se presentd un modelo para la relacion entre la
actividad muscular del musculo biceps y la velocidad articular durante los movimientos de
estiramiento o extension, debido a que el musculo biceps es el musculo mas propenso a
presentar espasticidad en nifios con paralisis cerebral [7]. A partir de los datos de la
cinematica articular y control muscular normal y alterada fue posible detectar diferencias en
la actividad muscular dependiente de la velocidad entre ambos grupos. EI método para la
deteccidn de diferencias en la actividad muscular dependiente de la velocidad fue pensado
para aplicarse en linea y permitir no solo la deteccion de espasticidad sino la estimacion del
cambio en la dindmica de la articulacion evitar permanecer en esta region de actividad
muscular dependiente de velocidad alterada. Como se menciond en la seccion 1 la mayoria
de los métodos para evaluar espasticidad se basan en movimiento pasivo. Aunque a la fecha
se han tratado de desarrollar métodos para evaluacién de espasticidad en movimiento activo
de miembro superior [31] [32] sus métodos también son dificiles de implementar en linea
pues requieren una gran cantidad de datos para alimentar métodos de procesamiento tiempo-
frecuencia o requieren de gran cantidad de datos para calcular valores promedio de la sefial
en los que se basa su deteccidn. Adicionalmente los algoritmos de categorizacion discretizan
los valores de velocidad lo que no permite una deteccion o control. Lo anterior Esto puede
limitar su desempefio y consecuentemente su uso en linea. EI método de deteccion
desarrollado en la seccion 3, permite detectar el incremento en la actividad muscular
dependiente de la velocidad puede identificarse en los nifios con PC sin necesidad de aplicar
algoritmos de categorizacion comparando Unicamente los valores observados con la
actividad muscular dependiente de la velocidad observada de sujetos sanos. La actividad
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muscular dependiente de la velocidad de los nifios con PC no excedi6 todo el tiempo la linea
de base fisioldgica definida por los datos de nifios sanos. Esto podria atribuirse al bajo nivel
de espasticidad encontrado en la muestra de nifios con PC analizada (puntaje en la escala
modificada de Tardieu <2). Nifios con mayor nivel de podrian sobrepasar el umbral de
actividad muscular dependiente de la velocidad normal por una mayor parte del tiempo.
Aunque algunos datos de actividad muscular dependiente de la velocidad de nifios con
parélisis cerebral espastica se encuentran dentro de la regién definida como normal por los
datos de actividad muscular dependiente de la velocidad de nifios sanos, si es posible
identificar diferencias entre grupos. En general, la actividad muscular dependiente de la
velocidad es mayor en los pacientes con espasticidad. En un futuro seria interesante analizar
datos de nifios con paralisis cerebral con diferentes niveles de espasticidad y probar si el
método presentado es capaz de encontrar diferencias entre ellos, lo que podria ayudar no solo
a detectar la espasticidad sino a calificarla. Por otro lado, la actividad muscular dependiente
de la velocidad mostr6 un efecto grupal en el que la actividad muscular dependiente de la
velocidad aumenta significativamente en los nifios con PC maés afectados por la espasticidad.
El sujeto con mayor nivel de espasticidad fue el que presentd los momentos de hiperactividad
muscular dependiente de la velocidad. Asi la validez de los resultados del método
desarrollado se explora analizando las caracteristicas clinicas y del movimiento en los
individuos e instantes de tiempo detectados. en comparacion con los datos clinicos. El
método desarrollado es altamente especifico para aquellos momentos donde se presenta un
incremento de actividad muscular dependiente de la velocidad fuera de los limites normales
y donde es necesaria la modificacion de la dinamica articular evitando la accion de la ortesis
robotica en situaciones no tan comprometidas para los nifios con paralisis cerebral o incluso
en sujetos normales. ElI método desarrollado podria refinarse para considerar la influencia
del &ngulo articular para la deteccion de espasticidad.

En este estudio, solo se consideraron pequefias condiciones de carga (hasta 1 kg) y
velocidades medias moderadas (hasta 100 ° / s) para la realizacion de ciclos de flexion-
extension sinusoidales con el fin de evaluar el control preciso del movimiento y permitir la
comparacion de datos entre nifios sanos y nifios con paralisis cerebral, ya que existen reportes
de las limitaciones presentes en individuos con espasticidad para realizar movimientos con
mayores resistencias o velocidades altas [31]. Anteriormente se habia reportado que
pacientes adultos con accidente cerebrovascular con espasticidad y puntuacion de Tardieu
promedio de 2, no podian alcanzar velocidades de la articulacion del codo superiores a 100
°/scon cargas de 1 kg y 5 kg [31]. En nuestra caracterizacion de la dindmica del movimiento
(seccion 2) encontramos que los nifios con paralisis cerebral pudieron alcanzar, con cargas
de 0,5 kg y 1 kg, velocidades instantaneas superiores a 300 ° / s con un ancho de banda de
1.9741.36 Hz, lo cual tiene implicaciones directas para el disefio de la ortesis robotica pues
define los requisitos dindmicos del actuador a utilizar. En esta misma seccién se propusieron
métodos utilizando regresiones lineales para predecir los incrementos de actividad muscular
dependiente de la velocidad mas alla del limite normal antes de que sucedan. Las
simulaciones a partir de los datos experimentales recabados demostraron la capacidad de
prediccidn en ventanas de tiempo de 128.2 ms, lo cual parece ser un tiempo razonable para
un sistema robdtico para realizar el procesamiento de la informacién y las consecuentes
modificaciones en la dindmica articular.
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6.3 DESARROLLO DE ORTESIS ROBOTICA

En la seccion de desarrollo de la ortesis se aplicaron conceptos de disefio centrado en el
usuario para definir y ponderar requisitos de disefio. El andlisis de la Casa de la Calidad
(HoQ) determind que el volumen, la comodidad y el rango de movimiento son las
caracteristicas mas importantes para los usuarios, mientras que los electrodos, el control y la
fuente de energia son las caracteristicas de ingenieria mas importantes. El prototipo de ortesis
robdtica desarrollado minimiza el volumen lo que le permite adaptarse a la mayoria de los
usuarios de entre 8 y 19 afios ya que en el caso extremo de usuarios en el percentil 5 de
longitud de brazo, la longitud minima del disefio actual representa como maximo el 75% de
la longitud y didmetro del antebrazo. Las partes que integran la ortesis fueron disefiadas para
cubrir con el minimo volumen posible componentes sensibles como el actuador y la celda de
carga. La comodidad se trata de garantizar de la misma forma que se hace actualmente con
las ortesis convencionales a través del uso de materiales termoplasticos para sujecion
conformados a la medida de cada usuario. El prototipo de odrtesis actual presenta una
limitacion en el rango de movimiento de la articulacion en 100° lo que puede representar
hasta el 60% del rango de movimiento reportado. El prototipo actual sacrifica rango de
movimiento para asegurar de forma mecanica la seguridad del usuario durante las pruebas
preliminares. La seguridad es un requisito que, aunque no fue identificado como
preponderante por los usuarios es fundamental para cualquier dispositivo robdtico en
rehabilitacion. Por lo tanto, se tomo la decision de colocar limites mecanicos a la flexion y
extension del componente de antebrazo de la articulacion, para proveer un mecanismo de
minimizacion de riesgo para cualquier usuario. Los mecanismos de minimizacion de riesgos
son importantes para lograr la aprobacion ética de cualquier estudio de evaluacion funcional
futura con usuarios reales. Una vez demostrada la seguridad para el usuario los limites del
rango de movimiento son relativamente faciles de modificar con un adecuado redisefio de las
piezas debido a que éstas son construidas mediante técnicas altamente flexibles como la
impresion 3D. Los electrodos Blue Sensor N (Ambu A/S, Ballerup, Dinamarca) utilizados
son electrodos comerciales de alta calidad empleados en estudios clinicos de electromiografia
de superficie. El prototipo actual emplea una fuente de energia externa con el objetivo de
asegurar el maximo desempefio del servomotor a lo largo de todas las pruebas realizadas. En
una futura validacién experimental del dispositivo con nifios con pardlisis cerebral sera
necesario cambiar la fuente de energia por baterias de 12V y proporcionar los medios para
asegurar el suministro 6ptimo de energia al sistema. EIl control de la ortesis robotica define
aspectos de desemperfio y seguridad del dispositivo. Se propuso un control bio cooperativo
en base a un control de fuerza /par— velocidad o admitancia, similar a otros aplicados
previamente en el area [126]. Para el disefio del controlador se realiz6 la identificacion
experimental de la planta con un ajuste a los datos estimados de alrededor del 60%. La ortesis
robotica desarrollada toma en consideracion condiciones para garantizar la seguridad en base
a la estabilidad de la interaccion acoplada con el individuo (seccién 5). Para este fin se definid
un comportamiento sobre amortiguado del sistema acoplado. Como se demostrd en las
evaluaciones experimentales el controlador implementado cumple las condiciones para
obtener un comportamiento estable en su interaccién con el individuo, sin limitar la intensién
de movimiento de éste y sin requerir un esfuerzo excesivo para su manejo.
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6.4 INTEGRACION

En la seccién de integracion se presenta el desempefio conjunto del sistema fisico y el
software del prototipo. Se desarrollo una interfaz de usuario que permite al individuo
configurar los dispositivos empleados, asi como el comportamiento de la drtesis robdtica.
Ademas, le permite al usuario tener un medio de biorretroalimentacion de cinematica del
movimiento para el usuario. La interfaz es una herramienta para evaluacion genérica que sera
potencialmente Util en estudios de evaluacion posteriores. En esta seccion se integraron las
estrategias de control bio cooperativo, con la la deteccién y prediccién de espasticidad
auxiliada por el monitoreo en linea de la activacion muscular mediante SEMG. Esta
integracion fue evaluada mediante experimentacion con un voluntario sano y mediante
simulacion con la informacion de la base de datos de los individuos con y sin espasticidad.
En la evaluacion se pudo apreciar como todo el sistema de la Ortesis robdtica tiene
comportamiento estable en su interaccién con el individuo, sin limitar su movimiento, sin
una demanda excesiva de esfuerzo para su manejo y sin activaciones incorrectas o falsos
positivos.

6.5 PERSPECTIVAS

La ortesis robotica desarrollada es Gnicamente un prototipo que tiene que seguir su desarrollo
mediante iteraciones de prueba y validacion con usuarios potenciales reales (nifios con
paralisis cerebral espastica, familiares, médicos y profesionales de la salud). Sin embargo,
este prototipo es un buen primer inicio ya que dentro de su desarrollo considerd no solo
objetivos cientificos y tecnoldgicos sino aquellos relacionados en aspectos de los usuarios,
economicos y de la tarea. Aunque en este trabajo se realizd una primera evaluacion
Unicamente con gestos de flexion y extension del codo, la posterior aplicacion de algunas
herramientas desarrolladas como la bateria de evaluacion funcional podria permitir realizar
evaluaciones mas apegadas al uso real con mayor trascendencia clinica.

Realizar la validacién experimental en nifios mas sanos y nifios con PC con niveles de
espasticidad similares y mayores necesario para verificar los resultados. Sin embargo, el
objetivo fundamental de este estudio se logré con la introduccion de un nuevo método de
deteccidn y control de la espasticidad a partir de sefiales SEMG que muestra diferencias entre
individuos sanos y pacientes espasticos.

Los resultados sugieren que la ortesis robdtica desarrollada permitira predecir y prevenir la
aparicion del reflejo espastico durante movimientos activos en codo de individuos con
paralisis cerebral. El prototipo desarrollado cumple con los objetivos planteados ya que la
ortesis robdtica permite controlar la velocidad del movimiento de tal manera que se inhibe la
espasticidad relacionada, y se evita el aumento patoldgico del reflejo de estiramiento
dependiente de la velocidad. El dispositivo logra realizar la prediccién de la ocurrencia de
espasticidad a partir del monitoreo en linea de las sefiales de electromiografia de superficie
(SEMG). En el proceso de desarrollo pudieron integrarse adecuadamente caracteristicas de
los pacientes y aspectos de usabilidad.

Adicionalmente dentro de los logros de este trabajo se encuentra: 1) la elaboracion y

aprobacion del protocolo para medicién de la coordinacion muscular de los pacientes con
espasticidad en condiciones de laboratorio ante el Comité de Etica y el Comité de
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Investigacion del INR-LGII, 2) el desarrollo de una base de datos de patrones de coordinacion
muscular de pacientes y voluntarios sanos, 3) el desarrollo de estrategias de control basadas
en la prediccion de espasticidad, 4) la validacion de algoritmos de prediccion de espasticidad,
5) el disefio mecénico de la ortesis, 6) la integracion mecénica y de software de todos los
componentes, 7) la evaluacion experimental de la ortesis, 8) el desarrollo de 3 mini -
simposios para presentar resultados del proyecto, 9) 10 presentaciones en 8 congresos
cientificos y publicacion cientifica sobre control y desarrollo de la drtesis, 10) el fomento del
didlogo entre ingenieros, médicos, terapeutas, y empresas, 11) Apoyo y capacitacion de
Investigadores Jovenes (ECIs) de Alemania y México, 12) creacion de alianzas més alla de
la vida del proyecto que han permitido la propuesta de nuevos trabajos en el area con arbitraje
de organismos nacionales e internacionales (CONACyT, SECTEI). Todo esto para
identificar y tratar de reducir la brecha entre la investigacion, el desarrollo tecnoldgico y la
aplicacion clinica en nuestro pais.
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Anexos

Al Modelado Neuromusculoesquelético computacional

El modelado neuromusculoesquelético computacional permite evaluar el efecto de las
sefiales neuroldgicas de control, el movimiento y de fuerzas externas sobre la dinamica del
cuerpo humano. Las sefiales neuroldgicas de control se traducen en sefiales de control que
actlian sobre la dinamica muasculo-tendén y producen las fuerzas musculares que acttan sobre
la geometria musculoesquelética para producir los pares articulares responsables de parte de
la dindmica del cuerpo. La dindmica corporal se traduce en aceleracién y velocidades
angulares del movimiento. EI movimiento permite interactuar con el ambiente que produce
fuerzas externas que acttan sobre la dindmica del cuerpo. Finalmente, el movimiento se
retroalimenta al controlador que genera las sefiales neuroldgicas para ajustar dicho
movimiento, ver Figura Al-1.
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Figura Al-1 Modelado Neuromusculoesquelético computacional.
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posicion

La estructura de cualquier modelo neuromusculoesquelético computacional consta de tres
niveles: nivel de fibra muscular, nivel de musculo completo y nivel articular, ver Figura Al-

2y Al-3.
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Figura Al1-2 Estructura de modelos neuromusculoesqueléticos computacionales.

A nivel de fibra muscular se utilizan modelos del comportamiento de los sarcomeros del
musculo[129]. A nivel de musculo completo se emplean modelos tipo Hill del musculo [130]
que consideran el nimero de unidades motoras y el area fisioldgica transversal del musculo.
Aqui se modelan los elementos contractiles cuya produccion de fuerza total (Ftotal) depende
de elementos contractiles activos y de elementos elasticos en paralelo[88].

- (T e Moy F‘

T (In e
f VTEY

Figura A1-3 Modelado neuromusculoesquelético computacional a nivel de unidad musculo-
tendinosa de[131].

Los actuadores musculo-tendinosos constan de un elemento contractil activo, un elemento
elastico pasivo y un tenddn elastico como se detalla en la literatura [131]y se resume a
continuacion.

La fuerza muscular activa f* se representa mediante la curva fuerza activa-longitud f-(#")
utilizando una funcion gausiana:
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£ (zm) = e~ @-D%y (A1.2)

donde #M es la longitud muscular normalizad por la longitud muscular 6ptima 2 y y es un
factor de forma. La fuerza muscular en contracciones no isométricas f” varia de forma no
lineal respecto a la velocidad muscular v representada mediante la curva fuerza-velocidad
fV (M) expresada en funcion de la velocidad muscular normalizada ¥ por la velocidad
muscular maximav,,. La fuerza del elemento elastico pasivo fF£ se representa mediante
la curva fuerza pasiva-longitud 77 (#M) utilizando una funcién exponencial:

PE 3M M
eK " -1 /gg -1

FrE(eM) = ——r (AL.2)

-1

donde KFE es un factor de formay £/ es el esfuerzo muscular pasivo. La fuerza generada por
la fibra muscular f™ es funcién de activacién muscular a, longitud de la fibra muscular £
y la velocidad de contraccion de la fibra muscular v:

£ = £ (af (BM)f7 M) + FPE(21)) (AL3)

donde f§! es la fuerza muscular maxima. La activacion muscular a tiene una dindmica que
depende de una sefial de excitacion neuroldgica u, una activacion muscular normalizada a
con rango de amin hasta 1 y una constante de activacion o desactivacion t, de la forma:

g =22 (Al.4)

T

La fuerza producida por el tendon elastico varia en forma no lineal respecto a la longitud
tendinosa ¢7 representada mediante la curva fuerza-longitud f7 expresada en funcion de la
longitud tendinosa normalizada #7 por la longitud tendinosa de aflojamiento £7. Las fibras
musculares se unen a los musculos con un angulo de penacién a. Si se supone que los
musculos y tendones no tienen masa, en el equilibrio se cumple:

fMcosa—fMfr(27) =0 (A1.5)

para simular la dindmica musculo-tendinosa se integra la velocidad muscular obtenida
invirtiendo la curva fuerza-velocidad f;%, de la forma:

<

mnv

v = fi, (FEL ) (ALS)

A nivel articular se utilizan modelos de diferentes masculos completos actuando sobre la
geometria musculoesquelética. Para un modelo de miembro superior [84], la correspondencia
entre las coordenadas generalizadas g y los grados de libertad:

q={a".q"", ¢} (AL7)

donde g* es la posicidn traslacional segmento de referencia del modelo, p.ej. el torax, gP son
los angulos de rotacion en el marco de referencia del cuerpo que describen la orientacion del
torax y q* son vectores de tamafio [m x 1] de los angulos articulares del miembro superior,
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donde m son los grados de libertad o &ngulos articulares del modelo. Los &ngulos articulares
incluyen rotaciones para describir la orientacion del himero respecto al térax, un angulo de
flexion del codo y, angulos de rotacion de la mano y antebrazo. Las ecuaciones de
movimiento del sistema

M(@) 4+ C@.0)+ 6@) = e |- 7 (@L8)
Donde g son las velocidades generalizadas, M es la matriz de masa del sistema, G es el vector
de fuerzas generalizadas debidas a la gravedad, C es un vector de fuerzas generalizadas
proveniente de las fuerzas de Coriolis y centrifugas, 0,,,,, €S Una matriz de ceros para
representar que las fuerzas musculares no actdan directamente en la posicion y orientacion
del térax, es una matriz de brazos de palanca musculares momentos articulares musculares.

La herramienta calculo de control muscular (CMC) de OpenSim calcula las excitaciones o
controles musculares requeridos para que el modelo musculoesquelético dindmico realice
una trayectoria determinada. Esto lo realiza mediante un control proporcional derivativo (PD)
y optimizacion estatica[132]. Se calculan las aceleraciones articulares ¢!* que deben
obtenerse en un intervalo de tiempo corto (T=0.01 s), utilizando el error de seguimiento
(e?,e7) entre los estados simulados (e?,é9) y los experimentales, en cada tiempo de
simulacion t.

U+ T) =T+ T+ k[0 — ¢ O] + k[P (O - ¢'(®)]  (AL9)

donde k,, y k,, son las ganancias del error de velocidad y posicion respectivamente. Valores
tipicos son k,, = 20y k,, = 100. A continuacion, se calculan los controles de los actuadores
(u) para alcanzar las aceleraciones deseadas ¢'" (¢t + T), distribuyendo cargas entre mésculos

sinergistas con la minimizacién de la funcion de costo (J), con un conjunto de restricciones
k;=0 para obtener las aceleraciones deseadas dentro de una tolerancia dada

my
] = Z u?
i=1
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kj=dj—d;V)
Optimizacion | Simulacién

& b

Figura Al-4 Esquema de Algoritmo para calculo de control muscular CMC de OpenSim,
modificado de [132].

El modelado neuromusculoesquelético computacional puede ayudar en el disefio de Ortesis
roboéticas y ayudas técnicas ya que pueden proporcionar informacion sobre el control motor
y el rendimiento del movimiento del individuo. Esta informacion puede aprovecharse para el
desarrollo del controlador de los dispositivos robéticos y para tener una evaluacion del
funcionamiento y riesgos del dispositivo antes de iniciar su fabricacién, ver Figura A1-5.

musculoesqueletico

Modelado Sistema Robdtico
|

_]
s Tl

ensores

<),

OperSinm
Seguridad

Figura A1-5 Interaccion de modelado musculoesquelético y disefio de dispositivos robéticos.

Hoy en dia hay disponibles varias plataformas de software para realizar modelado
neuromusculoesquelético computacional como OpenSim (National Center for Simulation in
Rehabilitation Research, USA) y MSMS (University of Southern California, USA). Aunque
los conceptos fundamentales de estas plataformas de software son similares, existen
diferencias de implementacion que pueden arrojar resultados diferentes y que deben ser
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evaluadas. El software MSMS permite la creacion automatica de modelos de Simulink, ver
Figura Al-6.

~

«Codificacion del Modelo Musculoesquelético XML

+Generacion de archivos y directorios MSMS

«Generacion de Modelo Simulink

Figura A1-6 Proceso de generacion de Modelos Musculoesqueléticos computacionales en
Simulink.

Asi se propone la evaluacion de estas diferencias mediante la implementacion y comparacion
de los resultados de la simulacion de modelos de referencia en diferentes plataformas [84].
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A2 Electromiografia de superficie (SEMG)

Debido a la interconexién existente entre el sistema muscular y el sistema nervioso para
lograr el movimiento, puede entenderse que el anélisis de las sefiales de electromiografia de
superficie proporciona un medio para estudiar tanto al sistema de actuadores como al sistema
de control del cuerpo humano.

El registro de actividad electromiogréfica realizado sobre la superficie corporal es conocido
como ELECTROMIOGRAFIA DE SUPERFICIE (SEMG). Esta técnica registra la
actividad de las unidades motoras que se encuentren proximas a los electrodos,
principalmente de los mas cercanos. De esta forma se obtiene informacion general de la
actividad electromiogréfica sobre un volumen de deteccién que esta definido en funcién de
las caracteristicas de los electrodos empleados como materiales, geometria, distancia entre
electrodos.

La realizacion de un esfuerzo muscular requiere de la activacion de multiples unidades
motoras, lo cual resulta en una superposicion de sefiales que dan origen de una sefial compleja
de analizar.

Tipicamente la amplitud de esta sefial es del orden de micro-volts llegando a ser de milivolts
en atletas, con un ancho de banda entre 50 y 500 Hz. La actividad estatica es dificil de
analizar, ya que generalmente hay ruido en la linea de base. Sin embargo, la activacion
repetitiva es facil de observar.

La mayoria de los sistemas de registro utilizan configuraciones de dos electrodos para realizar
un registro diferencial de la actividad eléctrica muscular. Aunque actualmente existen
técnicas basadas en arreglos unidimensionales o mallas bidimensionales de electrodos que
hacen posible implementar filtros espaciales que permitan deducir la actividad de unidades
motoras individuales. Por otro lado, el tejido graso y conectivo entre el musculo esquelético
y los electrodos tienen un efecto de emborronamiento, pérdida de informacion y
contaminacion de la sefial registrada lo cual dificulta su analisis y ha impulsado el desarrollo
de variadas técnicas de deteccidn, acondicionamiento y analisis de informacion.

Existen multiples factores que afectan a la sefial de electromiografia de superficie entre los
factores intrinsecos o propios de la persona pueden mencionarse: niumero y didmetro de las
fibras musculares registradas, tipo, localizacion y velocidad de conduccion de las fibras
musculares involucradas, nimero de unidades motoras activas, taza de disparo de las
unidades motoras, flujo sanguineo y temperatura en la zona de medicion, distancia del
electrodo a la fibra muscular bajo registro, cantidad y tipo de tejido alrededor del mdsculo,
estado de hidrataciéon del mdsculo. En los factores externos podemos mencionar:
caracteristicas de la interfaz electrodo-piel, caracteristicas y forma de los electrodos, espacio
entre electrodos, distancia del electrodo al punto motor, caracteristicas de los amplificadores
y acondicionamiento de la sefial, ruido ambiental y ruido proveniente de sefiales de otros
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musculos diferentes a los que se quiere registrar y que se conoce como ruido cruzado o
CROSS-TALK.

Debido a la importancia y a la cantidad de factores que afectan a la electromiografia de
superficie, se identifico la necesidad de llegar a un consenso en el &rea. Como resultado en
1996, un grupo de investigadores establecid, con financiamiento de la comunidad europea,
el consorcio SURFACE EMG FOR NONINVASIVE ASSESMENT OF MUSCLES
SENIAM (www.seniam.org). De esta cooperacion se generaron recomendaciones y guias
para la adquisicion, procesamiento y modelado de las sefiales de electromiografia de
superficie.

La frecuencia de muestreo recomendada para estudios de electromiografia es entre 1200 y
1500 Hz. Una frecuencia demasiado baja puede producir efectos a ALIASING y una
frecuencia demasiado alta puede registrar arménicos que interfieran con la sefial original. Se
recomienda el uso de filtros digitales a los analdgicos. Los filtros son de tipo pasa bandas con
frecuencias de corte entre 10 y 500 Hz y filtros rechaza bandas a frecuencias de 60 Hz. Los
electrodos tradicionales son electrodos redondos de Ag/AgClI.

Se prefiere el uso de amplificadores colocados muy cerca del electrodo para tratar de
disminuir la influencia del ruido extrinseco a la medicion. Los electrodos con amplificadores
incluidos se conocen como electrodos activos. Aungue en algunos casos pueden ser no
recomendables debido a su volumen y peso. Los sistemas tradicionales para registro de
SEMG son aldmbricos, pero los hay también inalambricos. La configuracion de registro mas
utilizada es la bipolar con el objetivo de cancelar el ruido el cual es comin para ambos
electrodos.

Las recomendaciones del SENIAM pueden consultarse para mas detalles sobre frecuencia de
muestreo, filtrado, seleccion y colocacion de electrodos, preparacion del paciente y
realizacion de maniobras preliminares para probar la veracidad del registro.

El procesamiento de la sefial involucra pasos como 1) remocién de la linea base o
componente de DC mediante filtros pasa-altas o un promediador cuando la sefial tiene una
distribucion normal,2) rectificacion, 3) célculo de la envolvente de la sefial mediante filtros
pasa bajas ya sea en el dominio espacial o frecuencial.

Posteriormente se da paso a otros metodos de procesamiento como integracion,
normalizacion de amplitud respecto a MVIC o RVIC, normalizacion en tiempo, y/o el célculo
de parametros de amplitud como maximo, minimo, promedio, desviacién estandar, valor
cuadratico medio. Utilizando el valor promedio y desviacion estandar de la sefial de SEMG
normalizada en tiempo y amplitud se construyen las bandas de confianza del movimiento
para diferentes pruebas del mismo sujeto o sujetos diferentes.

Otros parametros que se calculan son momento y duracién de activacion, tiempo al tipico de
activacioén. Las caracteristicas en frecuencia calculadas incluyen el célculo del espectro de
frecuencia y sus correspondientes valores en frecuencia de promedio, mediana, pico de
frecuencia u otras caracteristicas de la sefial como nimero de cruces por cero.
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La electromiografia SEMG ha sido utilizada anteriormente para el control de ayudas técnicas
para rehabilitacion. EI mayor ejemplo son las prétesis en las cuales la funcién de la
extremidad artificialmente substituida es controlada mediante SEMG. El control de értesis
mediante SEMG se relaciona principalmente con electroestimulacion, en la cual la SEMG
activa la estimulacion eléctrica de los mdsculos paralizados, mientras que una Ortesis
estabiliza el movimiento. Sin embargo, la espasticidad es una contraindicacion clara para la
aplicacion de tales dispositivos ortésicos, por lo que los pacientes que sufren de espasticidad
no se benefician de este tipo de dispositivos.
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A3 Diseno de Eslabones de ortesis robotica

Los planos de disefio de eslabones de ortesis robotica para un voluntario sano, el cual queda
comprendido dentro de los requisitos de disefio antropométricos del 95% de la poblacion

entre 8 y 19 afios.

Tabla A3-1. Resumen de caracteristicas antropométricas relevantes de usuario voluntario

adulto sano para evaluacion de ortesis.

caracteristicas Valor
Longitud de brazo [cm] 31
Longitud de antebrazo [cm] 25
Diametro brazo [cm] 9.2
Diametro antebrazo [cm] 8.0
Ubicacion centro de masa brazo (1) 12.5cm
Ubicacion centro de masa antebrazo (1) | 9 cm

A continuacion, se muestran los planos del refuerzo de la articulacion con tope mecanico
(Figura A3-1), cubierta de celda de carga (Figura A3-2), componente de antebrazo de oOrtesis
con sujecion para celda de carga (Figura A3-3), cubierta de actuador (Figura A3-4) y

componente de brazo de ortesis (Figura A3-5)
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Figura A3-1 Planos de articulacion mecanica con tope mecanico.
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Figura A3-3 Planos de componente de antebrazo de értesis con sujecion para celda de carga.
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Figura A3-5 Planos de componente de brazo de ortesis.
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Mediante célculo y anélisis de elemento finito (FEA) se comprobd la resistencia y
desplazamiento de los componentes de antebrazo de la oOrtesis bajo una carga supuesta de
10N perpendicular al radio de giro de la ortesis. El célculo de esfuerzos se realiz6 sobre una
barra de 167 mm de largo, en el punto (b) situado a 72 mm del punto de sujecidn con una
seccion transversal de 22mm de alto por 13.5 mm de base. Para este andlisis se consideré la
aplicacion de una fuerza vertical de 10 N a los 167 mm. El analisis de elemento finito se
realizé en Solidworks 2018 (Dassault Systemes SolidWorks Corporation, MA, EUA)[133]
utilizando el modelo CAD del elemento de antebrazo de la ortesis, aplicando una aleacion de
aluminio 1060 para la celda de carga y PLA para los eslabones. Las propiedades mecénicas
del PLA de los eslabones se definieron utilizando valores reportados[134], ver tabla A3-I.

Tabla A3-1 Propiedades mecanicas de los materiales empleados para analisis en Solidworks.

Propiedad PLA Aleacion de Aluminio 1060
Modulo elastico 3.5x10° N/m? 6.9x10%° N/m?
Razon de Poisson 0.33 0.35

Maodulo de corte 24x10°% N/m? 27x10° N/m?
Densidad 1250 kg/m3 2700 kg/m3
Resistencia a la tension | 55 x10% N/m? 68.9 x10% N/m?
Limite elastico 49.5 x10° N/m? 27.6 x10% N/m?

Los resultados del analisis FEA analizados y graficados para el mismo punto usando
diagrama de Mohr y esfuerzo de Von Mises definido como:

Oy = \/% ((Ux - Uy)z + (Uy - Uz)z + (0, — Ux)z) + \/3(Txy2 +1y,7 + szz) (A3.1)

Los resultados para el calculo y la simulacién se muestran en la tabla A3-11 y en la Figura
A3-6.

Tabla A3-11 Valores de calculo y anélisis de esfuerzo en Solidworks de la ortesis robdtica en
el punto b.

Parametro Célculo [1x10° N/m~2] | Solidworks [1x10° N/m~2]
Esfuerzo normal(cx) 2.7 11.9
Esfuerzo normal(cy) - -0.5
Esfuerzo normal(c;) - 2.1
Esfuerzo cortante(txy) 0.08 0.1
Esfuerzo cortante(tx;) - -2.5
Esfuerzo cortante(ty,) - 0.1
Esfuerzo principal 1(ox) - 11.9
Esfuerzo principal 2(oy) - 3.6
Esfuerzo principal 3(c7) - -2
Esfuerzo cortante max 1 (Tmax1) - 2.8
Esfuerzo cortante max 2 (tmax2) - 7
Esfuerzo cortante max 3 (tmaxz) - 4.2
Esfuerzo Von mises (6v) - 12.1
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Figura A3-6 lzquierda pruebas de esfuerzo y deformacion en Solidworks. Derecha circulo
de Mohr con los datos del analisis de esfuerzo en el punto b. lzquierda arriba vista de
elementos analizados. Izquierda en medio analisis de desplazamiento. Izquierda abajo grafica
del esfuerzo de Von Mises.

La diferencia entre los esfuerzos obtenidos por célculo y analisis FEA se debe a que los
calculos utilizan un modelo simplificado de una barra sin geometrias como orificios. El
esfuerzo méximo de von Mises en los eslabones de PLA de la ortesis es de alrededor de
11x10°% N/m?, el cual es por debajo del limite del material de 50x108 N/m?. El desplazamiento
que experimenta el dispositivo en el punto a tiene un valor maximo de 2.8 mm, que es
aceptable para el espacio entre las piezas del disefio.
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