UNIVERSIDAD TECNICA FEDERICO SANTA MARIA

DEPARTAMENTO DE INGENIERIA MECANICA
VALPARAISO-CHILE

{IN]
[I,EX UMBRA {=y SOLEM L—I

ESTUDIO DEL RIESGO DE DANO
CEREBRAL Y LESIONES POR MEDIO DEL
ANALISIS CINEMATICO DE
SIMULACIONES DE CAIDAS EN ADULTOS
MAYORES.

JUAN ANDRES MANZO CAPDEVILLE
MEMORIA PARA OPTAR AL TITULO DE INGENIERO CIVIL MECANICO

PROFESOR GUIA : PATRICIO ARRUE
PROFESOR CORREFERENTE : DANILO ESTAY

marzo 2026



CONSTANCIA DE VALIDACION Y CONFIDENCIALIDAD DE
MONOGRAFIA A REPOSITORIO ACADEMICO

1.- IDENTIFICACION DEL TRABAJO ACADEMICO

Tipo de monografia (marcar una opcién): Memoria o trabajo de titulo [0 Tesis de Postgrado

Titulo del trabajo: ESTUDIO DEL RIESGO DE DANO CEREBRAL Y LESIONES POR MEDIO DEL ANALISIS CINEMATICO
DE SIMULACIONES DE CAIDAS EN ADULTOS MAYORES

Nombre del candidato(a): Juan Manzo

Carrera / Grado: Ingenieria Civil Mecanica

Campus: San Joaquin Departamento: Ingenieria Mecénica

2.- VALIDACION DEL PROFESOR GUIA/DIRECTOR DE TESIS

Yo, Patricio Arrué Cornejo . en mi calidad de profesor(a) guia/director(a) del trabajo

académico mencionado anteriormente DEJO CONSTANCIA que:
e Herevisado esta version del documento y corresponde a la version final aprobada del trabajo.

e  Eltrabajo cumple con los requisitos académicos y de formato establecidos por la institucion.
3.- EVALUACION DE CONFIDENCIALIDAD POR PROPIEDAD INDUSTRIAL (marcar una opcién)

#8El trabajo NO contiene informacion que amerite confidencialidad y puede ser publicado de inmediato en repositorio
con acceso abierto.

[0 Eltrabajo CONTIENE informacién con potenciales implicancias de propiedad industrial o intelectual y requiere un
periodo de confidencialidad (embargo) por (marcar una opcion):

06 meses 012 meses [d2 afios O3 afos 5 afios 110 afos

Fundamentacién de la necesidad de confidencialidad (obligatorio si se solicita embargo):

4.- FIRMAS
Profesor(a) guia o director(a) de memoria o tesis:

Fecha: 16/03/26 Firma:

Estudiante o Candidato(a): M
Fecha: 16/03/26 Firma: /

Este formulario debe ser insertado como pégina 2 de la memoiria o tesis, completado yfirmado por estudiante y
profesor(a) antes de la entrega en portal PRISMA de Biblioteca USM.




Resumen

En el presente documento se presenta el trabajo realizado sobre el estudio de las
caidas en adultos mayores, incluyendo simulaciones asociadas. La literatura indica que
la mayoria de estas caidas ocurren en entornos cotidianos, como dentro del hogar o
durante caminatas. Para el andlisis de la simulacién se implementé un modelo bio-
mecanico computacional en OpenSim, que permitié reproducir el patron de caida mas
frecuente y analizar cuantitativamente los resultados obtenidos. Los resultados mostra-
ron que el riesgo de dafio cerebral aumentaba de manera considerable segtin el dngulo
con el que el cuerpo impactaba contra la superficie, llegando, en algunos casos, a incre-

mentarse hasta en un 200 %.



Abstract

This document presents the work conducted on the study of falls in older adults, in-
cluding associated simulations. The literature indicates that the majority of these falls
occur in everyday environments, such as inside the home or during walks. For the simu-
lation analysis, a computational biomechanical model was implemented in OpenSim,
which allowed for the reproduction of the most frequent fall pattern and the quantita-
tive analysis of the results obtained. The results showed that the risk of brain damage
increased considerably depending on the angle at which the body impacted the surface,

reaching, in some cases, an increase of up to 200 %.
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Objetivos

Objetivo General

Analizar el riesgo de dafio cerebral y lesiones de caidas tipicas en adultos mayores

en base a la cinemdtica de impacto de cabeza, a través de una simulacién biomecénica.

Objetivos Especificos

= Caracterizar tipos de caidas comunes en adultos mayores segin datos estadisticos

de casos reales.

= Desarrollar una simulacién musculoesquelética de un “dummy” que represente
correctamente las caidas de los adultos mayores, validada por las ecuaciones de

cinematica y mecdnica de sélidos.
= Obtener y analizar pardmetros cinematicos de impacto en la cabeza.

= Establecer riesgo de lesiones en la cabeza mediante los datos cinematicos ex-

traidos de las simulaciones.
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Capitulo 1

Introduccion

En la actualidad, una de las poblaciones mas vulnerables corresponde a la tercera
edad, la cual presenta una alta propension a una de las principales problemadticas del
siglo XXI: la epidemia de las caidas. En 2021, la Organizacion Mundial de la Salud
clasifico las caidas como la segunda causa mundial de muerte por traumatismos invo-

luntarios, afectando principalmente a adultos mayores de 60 afos [1].

Dado lo anterior, resulta fundamental estudiar los fendmenos que originan este ti-
po de accidentes y establecer estrategias efectivas para su prevencion, considerando
que estas suelen ser significativamente més eficaces y eficientes que los procesos de

recuperacion posteriores [2].

De acuerdo con el ultimo Censo de 2024 [3], los adultos mayores representan apro-
ximadamente el 14 % de la poblacion chilena, cifra que evidencia una clara tendencia
al alza respecto al 6 % registrado en 1992. Este cambio demogréfico subraya la urgen-
cia de priorizar la prevencion de riesgos en este grupo etario, particularmente frente a
eventos de graves consecuencias como las caidas. En este contexto, resulta fundamental
profundizar en la comprension de estos fendmenos mediante herramientas avanzadas,
como la simulacién computacional y el andlisis cuantitativo, con el objetivo de disefiar

estrategias efectivas que mejoren el bienestar y la calidad de vida de esta poblacion.



Capitulo 2

Marco Teorico

2.1. Estudios de caidas en adultos mayores

Para el desarrollo de este proyecto es necesario comprender primero cudles son las
formas mas comunes en que los adultos mayores sufren accidentes relacionados con
caidas. Por ello, se consideraron diversos estudios que, ademds de proporcionar infor-
macion sobre los tipos de caidas que suelen provocar fracturas, también entregan datos
estadisticos sobre los lugares donde estas ocurren, como patios, hospitales o comedores.
Esta informacion permite obtener una mejor base para simular dichas caidas y acercar

los modelos lo més posible a situaciones reales.

2.1.1. Lugares donde ocurren caidas de adultos mayores

Es importante considerar que las caidas en adultos mayores no son comparables a
las caidas en personas mds jovenes, ya que suelen ocurrir en situaciones cotidianas y
generan secuelas fisicas considerablemente mas graves. Por ello, su estudio es funda-

mental para identificar en qué lugares existe un mayor riesgo de este tipo de accidentes.

Un ejemplo de lo anterior se presenta en el estudio realizado por Silva et al. [4],
llevado a cabo en Brasil en el afio 2012, donde se examiné a 240 personas entre 60 y 94
afios, de las cuales 80 habian sufrido una caida en los seis meses previos. Los resultados
muestran que la mayoria de estos accidentes ocurrieron en bafios, patios y habitaciones,

y que casi todos se debieron principalmente a tropiezos.

Si bien la mayoria de las caidas reportadas no provocaron lesiones mds graves que



excoriaciones (irritaciones de la piel producto del impacto), 13 de los 80 participantes
si presentaron heridas de mayor gravedad, como fracturas, esguinces o lesiones que

requirieron sutura.

Estos datos también son respaldados por otro estudio publicado en el afio 2018 en
el consultorio de geriatria de un hospital pablico [5]. En dicho estudio, realizado con
una muestra de 183 adultos mayores de los 60 afios, se observé que aproximadamente
30 % de los participantes sufrié caidas dentro del entorno doméstico, siendo el bafo y

el dormitorio las zonas con mayor incidencia.

Cabe mencionar que, ademds de las secuelas fisicas, las caidas generan consecuen-
cias psicoldgicas que podrian provocar que los adultos mayores se desplacen con in-
seguridad, lo que también aumenta la probabilidad de accidentes y la dependencia de

otros para sus actividades cotidianas.

2.1.2. Tipos de caidas mas frecuentes y consecuencias fisicas

A partir de un estudio realizado en 2002 en el hospital de traumatologia "’ Victorio
de la Fuente Narvéaez”de México, donde se estudiaron 924 pacientes de edades de 74.4

=+ 9.6 anos [6], se identificaron los tipos de caida mas frecuentes en adultos mayores.

Los resultados muestran que una de las causas principales de caida corresponde
a resbalones, generalmente provocados por pisos lisos o himedos, irregularidades en
el suelo o al intentar sentarse en sillas, camas o sillones. Otra causa frecuente son
los tropiezos, que suelen originarse por desniveles en las banquetas o por toparse con
objetos, cuerdas, animales o incluso otras personas. Finalmente, también se observaron
caidas asociadas a pérdidas de equilibrio, las cuales eran ocasionadas principalmente
por empujones, episodios de mareo o disminucion de la fuerza en las extremidades
inferiores. En el mismo estudio también se reportan los tipos de lesiones ocasionadas
por estas caidas, observandose que la mayoria de los participantes sufrieron heridas en

las caderas, seguidas de lesiones en la cabeza y el rostro.

Por otro lado, un estudio publicado en el New England Journal of Medicine [7]
sobre métodos de prevencion de caidas en adultos mayores indica que las estrategias
mas efectivas suelen centrarse en entrenamientos para mejorar el equilibrio durante la

marcha y en la reduccion del uso de medicamentos psicotropicos, los cuales pueden



afectar las capacidades motrices. Estas medidas permiten disminuir, como minimo, un

14 % el riesgo de caidas en este grupo poblacional.

Con los datos presentados, es posible determinar los tipos de caidas que pueden ser
abordadas mediante las simulaciones. Debido a las limitaciones del programa, se prio-
rizardn aquellas provocadas por pérdida de equilibrio, ya que representan un porcentaje

significativo de las caidas en adultos mayores.

2.1.3. Tipos de danos cerebrales por impactos

Los impactos craneales en adultos mayores derivados de caidas pueden provocar
distintos efectos en el cerebro, desde contusiones hasta dafios neuronales irreparables.
Estos efectos suelen ser categorizados en tres niveles de gravedad: leve, moderado y
severo. Sin embargo, debido a que estas categorias son amplias, se han propuesto cla-

sificaciones mas detalladas, como se muestra en el estudio de [8].

A pesar de lo anterior, en el presente trabajo se utilizan las categorias clasicas que
se mencionaron, dado que la mayoria de los datos y coeficientes que se usan se basan
en éstas. Estas clasificaciones se complementan con consideraciones mds especificas,
como contusiones o derrames cerebrales evaluados a partir de pardmetros como la de-

formacion cerebral, lo que permite un andlisis mds preciso y completo.

2.1.4. Deformacion cerebral

La deformacién cerebral es provocada por los impactos la cual, al superar la tole-
rancia del tejido, puede causar lesiones, como se presenta en el estudio realizado por el
colegio médico de Wisconsin [9]. En este estudio se buscaba relacionar las caracteristi-
cas cinematicas de los impactos laterales en la cabeza con la deformacién inducida en
el cerebro. Los resultados indicaron que la aceleracion rotacional es la que contribuye

en un 90 % a la deformacion provocada sobre el tejido cerebral.

El corpus callosum, la cual es la zona principal de materia blanca del cerebro interno
que conecta los hemisferios izquierdo y derecho [10], como se ve en la figura 2.1, y
es la seccion que se estudia para calcular la deformacion cerebral. La magnitud de la
deformacion que se induce sobre esta region se asocia directamente a la probabilidad de

que exista una contusion. Esto se ve reflejado en el estudio realizado por la universidad



Figura 2.1: Diagrama del cerebro con el Corpus Callosum resaltado.

tecnoldgica de Dublin [11], en donde se relacionaron los dngulos de caida con dafios
en distintas zonas del cerebro, encontrando que los golpes laterales afectaban mas al

corpus callosum, y los frontales al cerebro medio.

2.2. OpenSim

OpenSim es un programa gratuito desarrollado por la Universidad de Stanford que
opera en base a modelos 3D que pueden ser importados en distintos formatos. Dentro
del editor se asignan distintas caracteristicas fisicas, como centro de gravedad, masa,

inercia y aceleracion, entre otras.

Cabe destacar que este programa estd especializado en la simulacién de cuerpos
humanos, incluyendo de manera predeterminada modelos esquelético-musculares con

dimensiones y fuerzas realistas, especialmente en lo que respecta al tren inferior.

La simulacién fisica del cuerpo se realiza, a partir de las condiciones iniciales que
se inducen en el modelo. Sin embargo, en lugar de utilizar nodos en un mallado co-
mo ocurre con la mayoria de programas de simulacion de solidos, se ajustan distintos
puntos asociados a secciones del modelo con funciones especificas, como puntos de

contacto o marcadores destinados a conocer las condiciones cinematicas.

Con este programa se puede analizar fotograma a fotograma la simulacién mientras
esta se calcula; es decir, es posible observar en el mismo momento en que se genera el

movimiento como se comporta el modelo y cudles son los datos que se van obteniendo.

Uno de los puntos en contra del programa OpenSim es que el modelo que esta pre-
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Figura 2.2: Interfaz de OpenSimCreator

instalado en el programa requiere algunas modificaciones para funcionar correctamente
al momento de simular, como agregar una articulacion en el cuello, puntos de contacto
y/o musculos adicionales. Aun asi, dicho problema puede solucionarse gracias al pro-
grama OpenSim Creator, el cual permite modificar modelos y simularlos en €l mismo,

como se puede apreciar en la figura 2.2 que muestra toda la interfaz de simulacion.

2.2.1. Funcionamiento de OpenSim

En esta seccion se presenta como OpenSim funciona en aspectos relevantes a las
pruebas que se buscan realizar en el estudio. Se consideran caracteristicas importantes
como el tipo de simulaciones que se pueden hacer en el programa, como se simulan las
fuerzas y cudl es el funcionamiento de la construccion de modelos, todo de acuerdo a

la documentacion del mismo software.

Proceso de simulacion

El proceso por el cual OpenSim simula el movimiento es por medio de la solucion

de dos tipos de problema: ’Cinematica Inversa’ y *Dindmica Inversa’.

Antes de todo célculo se establece el escalado del cuerpo en términos de dimen-



siones de las partes del modelo y de sus caracteristicas. Los modelos que estdn pre-

instalados en el programa ya estdn con un escalado adecuado para su funcionamiento.

Luego el programa por medio de cdlculos por cada fotograma de la simulacién pro-
cede a resolver geométricamente la posicion de las partes del modelo a través de la
solucion del problema de cinematica inversa. Seguidamente, por medio de la dindmi-
ca inversa, segun los resultados del proceso previo, fuerzas establecidas previamente
(como la gravitacional o de reaccion) e inercial del cuerpo se calculan las fuerzas y

momentos de cada parte del modelo.

Este proceso se realiza para cualquier simulacion, ya sea por medio del uso de mo-
vimientos pre-establecidos por medio de de grabaciones y/o animaciones, o por medio

de datos cinematicos iniciales y de posicion del cuerpo.

Fuerzas simuladas

En términos de fuerzas, OpenSim ofrece varias opciones, entre las cuales se inclu-
yen fuerzas de contacto, fuerzas eldsticas, fuerzas que se activan bajo ciertas condicio-
nes y la fuerza de gravedad. En los modelos normalmente se utilizan cuatro: la fuerza
de Hunt—Crossley para el contacto, la fuerza de Millard para musculos de actuacion y

de equilibrio, y la fuerza de gravedad.

La fuerza de Hunt—Crossley se utiliza principalmente como fuerza de contacto con
disipacién. Segun el sitio oficial de OpenSim y distintos estudios, como el realizado
por el Departamento de Ingenieria Biomédica de Florida [12], que la comparaba con
la fuerza de fundacidn elastica, este método resulta ser el mds adecuado para simular

fuerzas de contacto en los dedos, considerados como cuerpos blandos.

La fuerza de Millard se usa principalmente para la simulacién de musculos, como se
menciond previamente, y presenta dos categorias: musculos de equilibrio y musculos
de actuacion. El musculo de equilibrio actia unicamente cuando se estira, es decir,
funciona como una fuerza de reaccion; mientras que los musculos de actuacion reciben
un valor de esfuerzo que aplican al contraerse. Los musculos de Millard funcionan
en base a la simulacién de fibras musculares considerando principalmente su largo
natural y minimo, el dngulo que poseen respecto del soporte desde el cual se sostiene

el musculo y la fuerza generada segun la distancia estirada o contraida. Esto se muestra



en el trabajo donde se desarroll6 esta aproximacién a un musculo real en la Universidad
de Stanford [13].

La fuerza de gravedad en OpenSim no se basa en un método matemaético especifico
como los mencionados previamente, sino que se implementa asignando a cada modelo
una aceleracion constante en direccion del eje y negativo de 9,81 metros por segundo

cuadrado.

Construccion de modelos

Si bien el programa OpenSim en si no permite modificar o construir modelos, existe
también el programa OpenSimCreator, en el cual si es posible hacerlo. Este programa
ofrece distintas opciones para construir modelos, pero principalmente funciona en base
a la utilizacién de distintos cuerpos geométricos que, mediante condiciones de unidn,
se conectan entre si. Dichas uniones utilizan un método que se basa en modelos padre
e hijo, donde los modelos hijos se unen a un padre en funcién de una condicién de
union. Entre estas condiciones se encuentran: soldadura, rétula y bisagra. La soldadura
conecta al modelo hijo sin otorgarle grados de libertad respecto del padre, mientras que
el ball joint permite rotacién en todos los ejes, y el hinge solo permite rotacién en un

eje seleccionado.

También es posible en OpenSimCreator incluir cuerpos que requieren fuerzas de
contacto, como se menciond previamente, los cuales pueden agregarse mediante planos
o esferas que se integran a los distintos modelos. Otra opcidn es agregar musculatura,
como fue mencionado anteriormente, para lo cual se deben escoger dos cuerpos distin-

tos pertenecientes al mismo modelo y seleccionar los puntos de anclaje entre ambos.

2.3. Simulaciones previas

Si bien en el presente estudio se trabaja con simulaciones computacionales, tam-
bién es necesario conocer las simulaciones originales de caidas realizadas con sujetos
de prueba reales, a partir de las cuales se pueden obtener guias para determinar qué
tipos de condiciones iniciales utilizar. En el estudio realizado por el Departamento de

Ingenieria Mecanica de la Universidad de Michigan [14], cuyo objetivo era conocer la



velocidad de reaccion de adultos ante caidas inminentes, se presentan diversas consi-
deraciones respecto a las aceleraciones y posiciones iniciales que pueden emplearse en

la simulacién computacional.

El programa OpenSim se ha utilizado para simulaciones del movimiento de cuerpos
humanos, empleando movimientos grabados mediante marcadores, como se muestra en
el estudio de la Universidad de Tennessee y Stanford [15], donde se utilizé6 OpenSim
para determinar factores de riesgo en movimientos de atletas y encontrar relaciones

entre esfuerzos musculares, posturas corporales y las fuerzas de reaccion del suelo.

También existen estudios sobre caidas previamente realizados en OpenSim, como
el llevado a cabo por Jiang et al. [16], en el que se analizoé el efecto de distintas posturas
en caidas simuladas. En este estudio se utilizé un modelo predeterminado del programa,
modificado mediante la inclusion de puntos de contacto en posiciones clave, ya que sin

estos, el modelo no podria simular impactos con el piso o con planos.

Otras simulaciones aprovechan la capacidad de OpenSim para modificar los pardme-
tros musculares de los modelos, permitiendo observar como estos afectan el movimien-
to del cuerpo en distintas situaciones. Un ejemplo de ello es el estudio realizado por la
Universidad de Estudios Econémicos de Bucarest [17], donde se busco caracterizar los
efectos de la simetria de las extremidades mediante cambios geométricos y de fuerzas

musculares en los modelos.

Algunos de los modelos mas completos de cuerpo humano utilizan la totalidad de
las herramientas de OpenSim, como el desarrollado por la Universidad Nacional de
Seul [18], cuyo objetivo fue generar un modelo lo mas cercano posible a la realidad

para simulaciones completas de caminatas y movimientos humanoides realistas.

Estos estudios demuestran que OpenSim es un programa capaz de entregar datos

fidedignos mediante herramientas especificas para el andlisis del cuerpo humano.



2.4. Condiciones requeridas para simulaciones de cuer-

po humano

Para que la simulacion pueda funcionar de manera correcta y entregue valores cer-

canos a la realidad, se requieren distintos elementos en el modelo del cuerpo humano.

Estos requerimientos han sido estudiados a profundidad, especificamente en lo re-
ferente a la ubicacion de las articulaciones y los puntos de contacto del cuerpo, como se
presenta en el trabajo realizado por Liu et al. [19]. En dicho estudio se muestra un mo-
delo disenado especificamente para la simulacién de movimientos humanoides, en el

cual se definen los puntos de articulacion, alcanzando un total de 48 grados de libertad.

Articulacion Parte 1 Parte 2 Grados de libertad (DOF) | Grados de libertad totales
Cervical Cabeza Cuello 3 3
Tordcica Cuello Torso superior 3
Lumbar Torso superior |Torso inferior 3 3
Sacral Torsoinferior  |Pelvis 3 3
Clavicula |Torsosuperior |Clavicula 3 6
Hombro Clavicula Brazo 3 6
Codo Brazo Antebrazo 2 4
Mufieca Antebrazo Mano 2 4
Cadera Pelvis Pierna superior 3 6
Rodilla Pierna superior |Pierna inferior 2 4
Tobillo Pierna inferior |Talén 2 4
Tarsiana Talén Sesamoideo 1 2

Figura 2.3: Modelo computacional con puntos de articulacion

Como se aprecia en la imagen 2.3, el modelo posee articulaciones correspondientes
a las de un cuerpo humano real. La mayoria de estas presentan 3 grados de libertad,
como ocurre en las articulaciones cervical, toracica, lumbar, sacra, claviculas, hombros
y caderas. En cambio, los codos, muiiecas, rodillas y tobillos poseen solo 2 grados de

libertad, y finalmente, la zona tarsal presenta inicamente 1 grado de libertad.

Con estos puntos de articulacidn, cabe destacar que el cuerpo humano no posee
rangos de movimiento ilimitados; toda articulacion tiene un rango maximo. En el caso
del cuello, se han realizado estudios que especifican los rangos de movimiento y que
también se consideran en simulaciones, especialmente cuando se analiza a poblacion de
edad avanzada, como en el presente trabajo. En el estudio desarrollado por Kuhlman et

al. en 1993 [20], se cuantificaron los rangos de movilidad cervical, incluyendo flexion
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lateral, extension y rotacion, en distintos grupos demograficos. Para los fines de esta
investigacion, se seleccionaron los datos correspondientes al rango etario de 70 a 90

afnos, por considerarse los mds representativos para la poblacion objetivo.

Tabla 2.1: Rangos de movimiento generales del cuello para mayores de 70 anos

Tipo de movimiento Promedio | Desviacion estindar | Minimo | Méximo
Flexion 58.1° 9.9° 53.0° 63.2°
Extension 51.2° 11.6° 45.3° 57.2°
Flexion lateral derecha | 34.5° 6.0° 31.5° 37.6°
Flexion lateral izquierda | 35.9° 5.2° 33.3° 38.6°
Rotacion derecha 71.4° 9.3° 66.6° 76.1°
Rotacioén izquierda 70.1° 8.5° 65.7° 74.4°

Los resultados del estudio se detallan en la Tabla 2.1. A pesar de que se observan
variaciones en los rangos de movimiento entre hombres y mujeres, la discrepancia en-
tre ambos grupos es inferior al 10 %. En consecuencia, se han adoptado los valores

masculinos para el presente andlisis.

En el caso de la zona lumbar, se tienen distintos limites de movimiento segin la
edad, como se muestra en el estudio realizado por Fitzgerald et al. [21], en el cual se
evaluaron los rangos de movimiento lumbar en 172 personas de entre 20 y 79 afios.
Para efectos practicos en el presente trabajo, se consideraran los rangos de movimiento
lumbar con un 95 % de confianza correspondientes a las edades desde los 60 afios en

adelante.

Tabla 2.2: Rango de movimiento lumbar de mayores de 60 afios

Tipo de movimiento Minimo | Maximo
Flexién (Schober) 1.7 [ecm] | 2.7 [cm]
Extension 10.3° 22.9°
Flexion lateral derecha 14.7° 22.1°
Flexion lateral izquierda | 14.7° 23.1°

En la tabla 2.2 se muestran los valores de rango de movimiento de la zona lumbar
en adultos mayores de 60 afios. Se puede apreciar que el valor maximo de la flexion de
Schober es de 2.7 [cm], lo cual representa la movilidad reducida de un adulto mayor,
dado que en un adulto joven esta medicion es mds cercana a los 5 [cm], como se muestra

en el estudio realizado en Turquia por Cidem et al. [22].
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Para las rodillas, codos y hombros, el limite estd dado por el contacto del mismo
cuerpo; es decir, si el modelo esta correctamente definido en tamanos, basta con esta-
blecer puntos de contacto para obtener directamente un limite de movimiento realista.
Aun asi, esto no es necesariamente cierto para otras articulaciones, como la lumbar,
donde el rango se muestra en el trabajo realizado por Bruno et al. [23], correspondiente

a la validacion de un modelo digital construido en OpenSim.

En los estudios que se muestran en la seccion de simulaciones previas se demuestra
que OpenSim es capaz de simular correctamente la musculatura humana en un modelo
digital. La musculatura puede emplearse para limitar los rangos de movimiento del
cuerpo, por lo que puede ser una herramienta muy util al momento de construir un
modelo. Esto se evidencia en el estudio realizado por la Universidad de Stanford [24],
en el cual se desarrollé un modelo musculoesquelético de la extremidad superior que

abarca, especificamente, el brazo y la region pectoral.

También es importante mencionar que se requieren puntos de contacto que permitan
que el modelo reaccione correctamente ante cuerpos externos o ante si mismo. Esto
se ve reflejado en el estudio presentado previamente en el modelo desarrollado por la
Universidad de Seul [18], donde en la figura 2.4 se observa cémo se colocaron las zonas

de contacto en el modelo, representadas por las esferas azules.

Con estas consideraciones, ya es posible construir un modelo que permita realizar

una simulacién adecuada del cuerpo humano real.

2.5. Indicadores de probabilidad de dano cerebral

Para determinar en la simulacion si alguno de los datos podria significar un tipo
de lesion en el cerebro, se utilizan tres indicadores principales: el HIC15 (Head Injury
Criterion), el RIC36 (Rotational Injury Criterion) y el BrIC (Brain Injury Criterion).
Estos valores son presentados en el estudio de la Universidad de Stanford [25], donde

se comparan distintos criterios para determinar tipos de lesiones.



Figura 2.4: Modelo utilizado en el estudio realizado por la Universidad de Seul

2.5.1. Indicadores tradicionales

EL HICI15 es un indicador utilizado en biomecanica para evaluar riesgos de dafio
cerebral, originalmente creado para determinar si en un impacto vehicular las condicio-
nes cinematicas generadas provocan que se superen los limites de lesion en el cerebro
como se muestra en la publicacion de Chou & Nyquist [26] realizada en el 1974. Este
indicador se calcula en base a la aceleracion lineal de un cuerpo en un intervalo de
tiempo determinado, en este caso 15 milisegundos. Segun el estudio realizado por Mar-
joux et al. [27] se tiene que, con un HIC de 525, existe un 0.1 % de probabilidad de
provocar una contusion, y con un valor de 1032 se estaria generando dafio neurolégico
moderado en aproximadamente la mitad de los casos. El cédlculo de este indicador se
rige por la ecuacion 2.1, en el cual se incluye el tiempo final ¢, y tiempo inicial ¢; del

impacto junto a la aceleracién del cuerpo en cada momento indicado por a(t).

(ts — 1) {Fltl) /tt a(t)dt}%] @.1)

max

HIC =
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El RIC36 es un indicador que se crea a partir de las bases del HIC donde, en vez
de considerar la aceleracion lineal del cuerpo para el c4clulo, considera la aceleracion
angular del mismo en un intervalo de tiempo de 36 milisegundos como se presenta en la
ecuacion 2.2. También indica la gravedad del impacto, pero en rangos distintos, y sirve
para corroborar resultados de los demads indicadores. En este caso, segtin el estudio
realizado por Kimpara et al. [28], se considera que con un RIC de 1,03 x 107 existe un
50 % de probabilidad de que ocurra un mTBI (Mild Traumatic Brain Injury).

RIC = |(ts — 1) {%itl)/ja@)dt} |

(2.2)

max

El BrIC es un indicador de dafio cerebral creado por Takhounts et al. [29] en base
a modelos de elementos finitos validados con datos reales de respuestas humanas ce-
rebrales, criterios escalados de lesiones cerebrales en animales, tanto en estrés como
deformacion, y utilizando los modelos tipo “dummy” como el “Hybrid III”. Para el
desarrollo de este se aplicaron datos cinemaéticos de impactos de jugadores de futbol
americano en los modelos computacionales para determinar los valores maximos de
velocidad angular con los cuales se provocarian lesiones cerebrales segin los valores
escalados de estrés y deformacion en lesiones de animales. Se define la ecuacion 2.3
en donde las velocidades angulares maximas en los distintos ejes de la cabeza (w., Wy
y W) son los valores criticos 66.2, 59.1 y 44.2 [rad/s] para cada eje, respectivamente.
Con este indice se obtiene directamente la probabilidad de que el impacto resulte en
un mTBI donde un valor de BrIC de 0.5 equivale a un 50 % de probabilidad, lo cual se

presenta en el mismo trabajo en el cual se cre6 el indicador [29].

BriC = J (:’:)2 + (:3)2 + <:}’>2 2.3)

Con estos tres indicadores se busca estimar qué tipos de lesiones en la cabeza

podrian producirse en las caidas simuladas con los dummy.

2.5.2. Herramienta de redes neuronales

Finalmente como complemento a los indicadores mencionados también se utiliza el

concepto de deformacion cerebral. Este hace referencia a la manera en que los impactos
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inducen deformaciones en el tejido del cerebro. La herramienta que se usa en el presente
trabajo es la desarrollada por Ghazi et al. [30] que funciona en base a redes neuronales
que predicen, segun las velocidades y aceleraciones angulares en un periodo de tiempo,
cual seria la deformacién maxima en el tejido cerebral. La base de esta herramienta
depende del modelo de elemento finito "Modelo de Lesiones de Cabeza de Worcester”
(WHIM V1.0).

Para el entrenamiento de la red neuronal convolucional (CNN), se utilizé una base
de datos cineméticos de impactos en la cabeza provenientes de deportes de contacto de
la Universidad de Stanford, de la NFL y de fiitbol americano de secundaria. El conjunto
inicial constaba de 3069 casos, al cual se sumaron 2592 casos adicionales enfocados
en impactos mas leves, alcanzando un total de 5661 muestras. Mediante técnicas de
aumento de datos, las magnitudes méximas de velocidad angular de las muestras se
ajustaron al intervalo de 2 a 40 rad/s. Previo a su ingreso a la red, los datos requi-
rieron un preprocesamiento para combinar los perfiles de velocidad y aceleracién en
representaciones bidimensionales. La arquitectura del modelo fue implementada utili-
zando las librerias Keras (V2.2.4) y TensorFlow (V1.11.0). Durante el entrenamiento,
la red aprendié comparando sus estimaciones con las simulaciones precisas obtenidas a
través del modelo de elementos finitos WHIM. Finalmente, para validar su eficacia en
un escenario real, se comprob6 que las predicciones de la herramienta lograron un ren-
dimiento casi idéntico al modelo WHIM al evaluar un conjunto de datos independiente
de lesiones de la NFL.

2.6. Movimiento teérico del cuerpo

En esta seccion se plantea como deberia ser el movimiento de un cuerpo que im-
pacta su cabeza contra un muro hasta el momento mismo del impacto y unos instantes
después para poder tener una base tedrica fisica que permita generar una simulacion
correcta. Existen tres estados a considerar en el impacto del cuerpo los cuales son el

momento previo del movimiento, el impacto mismo y el instante posterior al impacto.

2.6.1. Movimiento previo al impacto

En este momento el cuerpo posee una velocidad en direccion al muro y la acelera-

cion que se considerard la de gravedad ya que es una caida. Las condiciones iniciales
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para cada caida son las mismas en términos cineméticos, lo que varia principalmente es
la orientacion. Para realizar un caso genérico inicial se considerard la cabeza de fren-
te al muro que impactara. Considerando que el cuerpo en movimiento posee masa es
correcto decir que posee un momento angular que depende tanto de la velocidad del

cuerpo, la posicion y la masa del mismo.

Lcabeza = mcabeza(rcabeza X Ucabeza) (24)

En la ecuacién 2.4 se puede apreciar la relacion existente entre los términos men-
cionados previamente donde la posicién de la cabeza esta dada por 7o que es el
vector de posicién utilizando como punto 0 la base del muro, V.., €s el vector velo-
cidad lineal de la cabeza, M qpe.q €5 la masa de la misma y L 4pe.q €5 SU momentum

angular.

La posicion del cuerpo a través del tiempo estd dada por la ecuacién 2.5 en la cual
se muestra a partir de la posicién inicial, la velocidad y la aceleracién del mismo es
posible, segiin el tiempo, conocer las condiciones del mismo en cualquier momento del

movimiento.

TF =77+ (v(t) x t) + (a(t) x 1/2 x t?) (2.5)

En la figura 2.5 se aprecia la disposicion del sistema en este momento donde el
punto cero desde el cual se dibuja el vector posicion de la cabeza es la base del muro

en el cual impactara el cuerpo.

2.6.2. Momento del impacto e instantes posteriores

En este estado es en el cual la cabeza impacta con el muro. En un impacto se con-
sidera que el momento angular se mantiene constante y para este caso se considera
un impacto elastico con la superficie. En la ecuacién 2.6 se muestra que el momento

angular se mantiene constante y como este hecho se puede usar para correlacionar las
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Muro
Y (Plano de impacto)

Figura 2.5: Representacion esquematica del modelo biomecanico detallando el vector
de posicién () y el dngulo de inclinacion (6).

condiciones cinematicas en ambos instantes como se muestra en la ecuacion de impulso
2.7.

Lcabezai - Lcabezaf (26)

Fxt=(mxv})—(mx7) 2.7)

Finalmente después del impacto se mantiene el momento angular donde la cabeza
tendra condiciones cinematicas que son las que se analizan para la deteccion de lesiones

cerebrales.
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Capitulo 3

Método

La eleccion de usar OpenSim (4.5) y OpenSim Creator (0.5.13) para este estudio
se basé en su robustez para la obtencion de datos biomecanicos y su entorno grafico
interactivo. A diferencia de otros simuladores puramente numéricos, OpenSim permite
una inspeccion visual continua del modelo musculoesquelético. Esto proporciona una
retroalimentacion inmediata que es critica para validar la coherencia del movimiento,
corregir configuraciones erroneas y analizar simultdneamente la respuesta dindmica del

cuerpo frente a distintas condiciones de carga.

Para el desarrollo de las simulaciones fue necesario realizar distintos procesos pre-
vios, entre los cuales se encuentran la obtenciéon y modificacion del modelo, el esta-
blecimiento de los limites de la simulacién y la definicién del tipo de datos a registrar,

ademds del analisis posterior de éstos.

3.1. Modelo de cuerpo humano

De acuerdo a lo mencionado en el marco tedrico, se decidio utilizar el programa
OpenSim debido a sus amplias capacidades para la simulacién de cuerpos humanos
y su facilidad de uso. Este software incluye un modelo desarrollado por la ”Agencia
de Proyectos de Investigacion Avanzada de Defensa de los Estados Unidos” (DARPA)
[31], el cual presenta un cuerpo humano completo con musculatura del tren inferior.
Dicho modelo cumple en gran medida con las necesidades para una simulacion realista,
en especial respecto de las proporciones y dimensiones de un adulto. En la siguiente

seccion se describen con mayor detalle sus caracteristicas.
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3.1.1. Caracteristicas del modelo Rajagopal

El modelo posee propiedades que son necesarias en la simulacion biomecdanica.
Presenta 13 articulaciones: cadera, rodillas y tobillos en el tren inferior, y hombros,
codos, mufiecas y zona lumbar en el tren superior. En los hombros, muiiecas, tobillos,
cadera y columna lumbar se permite la rotacion en los tres ejes, mientras que en codos
y rodillas sélo existe un eje de rotacién. Como se aprecia en la figura 3.1, el modelo
presenta varias esferas de color rosado, las cuales corresponden a marcadores utilizados

para registrar datos de simulacion, tales como velocidad lineal y aceleracion lineal.

Figura 3.1: Modelo original de Rajagopal

A pesar de sus ventajas, el modelo presenta algunas caracteristicas que no se ajustan
adecuadamente a las necesidades de este estudio, considerando los estandares mencio-

nados en el marco tedrico:

= E] cuello, la cabeza y el torso conforman un tinico cuerpo rigido.
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= Los brazos y la pelvis presentan rangos articulares no naturales conforme a los

valores biomecanicos reales.

= El modelo no incorpora fuerzas de contacto para calcular impactos con otros

cuerpos.

3.1.2. Modificaciones

Para resolver estas limitaciones, se realizaron las siguientes modificaciones al mo-
delo:

= Se reemplazé el cuello por un cilindro conectado al torso mediante una articula-

cién tipo rétula. La cabeza se uni6 al cilindro mediante una unién rigida.

= Se incorporaron topes mediante puntos de contacto que permiten limitar el mo-
vimiento de la cadera y el cuello a rangos realistas, segin lo descrito en el marco

tedrico.

= Se afiadieron puntos de contacto en las zonas necesarias para evitar que el modelo

atraviese el piso u otros cuerpos solidos.

Estos cambios requirieron también la modificacion de pardmetros fisicos del mode-
lo, como masa e inercia de los nuevos segmentos. En el caso del cuello, se asigné una
masa aproximada de 500 gramos, acorde con las dimensiones del modelo original. La
inercia del cilindro, considerada como un cuerpo regular, fue de 0.011946, 0.004121 y
0.013409 kg-m? en los tres ejes.

Para el crdneo agregado, se considerd una masa de 5 kilogramos, con la inercia
correspondiente a una esfera homogénea centrada en su centro de masa, igual a 2.312

[kg-m?] en cada eje.
3.1.3. Limitaciones del modelo
A pesar de las modificaciones, el modelo presenta ciertas limitaciones relevantes:

= Aunque la cadera dispone de 3 grados de libertad, no fue posible implementar la

movilidad equivalente en la region lumbar.
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= Debido a las restricciones del software, no es posible agregar cuerpos geométri-
cos adicionales con capacidad de contacto, exceptuando planos infinitos o esfe-

ras.

Sin embargo, dado que el estudio se centra principalmente en los impactos de la ca-
beza durante el primer contacto, las articulaciones mas relevantes son las del cuello, las
cuales si se adecuaron correctamente. El modelo final utilizado para las simulaciones
puede ser apreciado en la figura 3.2 con los puntos de contacto y postura inicial que se
considerara 0°.

Figura 3.2: Modelo final utilizado en las simulaciones
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3.2. Simulacion de movimiento

OpenSim Creator permite simular tanto el movimiento tridimensional del cuerpo
como sus respuestas fisicas frente a impactos. Para obtener los datos cinemadticos se
tomaron como referencia situaciones reales descritas en estudios estadisticos, reprodu-

ciendo dichas condiciones mediante configuraciones iniciales adecuadas.

El estudio se acot6 a un tipo de caida representativa: la pérdida de balance que
provoca el impacto de la cabeza contra un muro. El cuerpo se posiciona a un costado
de un muro infinito y sobre un piso también modelado como plano infinito, como se

muestra en la figura 3.3.

Figura 3.3: Modelo inicial a 0 grados de giro respecto del muro

Se realizaron distintas simulaciones variando el dngulo del cuerpo respecto del mu-

ro y la velocidad de caida. Las condiciones de prueba fueron:

= Dos velocidades iniciales: 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s], valores cercanos al promedio

reportado en el estudio de Bendall et al. [32].

= Angulos de 0° a 150° de rotacién del cuerpo respecto del muro en incrementos
de 30°.
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En las figuras 3.3, 3.4 y 3.5 se aprecian las posiciones iniciales del modelo para las

pruebas de 0°, 90° y 150° respectivamente.

Figura 3.4: Modelo inicial a 90 grados respecto del muro

El andlisis se centrd exclusivamente en el primer segundo de simulacién, ya que el
impacto de la cabeza ocurre generalmente dentro de los primeros 400 ms. Se configuro

el software para que registrara los datos resultantes por cada milisegundo de simulacion.

Para el registro de datos, se selecciond el craneo como cuerpo principal, solicitando
a OpenSim almacenar aceleracion angular, aceleracion tangencial y velocidades angu-

lares en los tres ejes a lo largo de la simulacion.

3.3. Obtencion de datos

OpenSim permite exportar los datos registrados en formato de archivo compatible
con Excel. En dichos archivos se almacenan, separados por comas, los valores de acele-
raciones y velocidades en cada milisegundo. Para su utilizacion posterior, fue necesario
transformar estos valores a tablas estructuradas que permitieran aplicar los distintos cri-

terios de prediccion de dafio cerebral presentados en el marco tedrico: HIC1S5, RIC36,
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Figura 3.5: Modelo inicial a 150 grados respecto del muro

BrIC y deformacioén cerebral.

3.4. Tratamiento de datos

Para el célculo del HIC15 se utilizan los datos de aceleracion lineal, considerando
una ventana de 15 ms centrada en el instante del impacto (7 datos previos y 7 posterio-
res). El RIC36 se calcula de manera andloga, pero utilizando aceleracidn angular y una

ventana de 36 ms. El BrIC se calcula a partir de las velocidades angulares médximas.

Sin embargo, en este estudio s6lo se consideran los valores del instante del impacto,
ya que la simulacion pierde realismo después de dicho evento debido a las limitaciones

previamente mencionadas.

Para el calculo del deformacion cerebral a partir de la velocidad angular se utiliza
la herramienta mencionada en el marco tedrico para al cual es necesario utilizar el

lenguaje de programacion Python (3.8) y el programa de célculo MatLab (2021b). Esta
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herramienta es de c6digo abierto y es proporcionada por los mismo desarrolladores en

su repositorio de GitHub donde se entregan las siguientes instrucciones para su uso:

= Se deben seleccionar los datos a utilizar que se encuentran en un rango de tiempo

de 100 ms en los tres ejes.

= Estos datos se deben introducir en el programa de MatLab para su pre-procesado

y que puedan ser ingresados en el algoritmo de prediccion de Python.

= Con los resultados del algoritmo usar MatLab nuevamente para su visualizacion

en un grafico 3D.

Con el objetivo de que los resultados sean pertinentes a los casos de estudio, el
rango de datos que se selecciona es el que contiene los valores méximos de velocidad

angular.

3.5. Analisis de datos

El andlisis de los resultados se realiza comparando los valores obtenidos con sus
umbrales nominales: para HIC15, 525 indica un 0.1 % de probabilidad de contusién y
1032 corresponde a un 50 % de dafo neuroldgico moderado. Para RIC36, un valor de
1,03 x 107 indica un 50 % de probabilidad de mTBI. En el caso del BrIC con un valor
de 0.5 equivale a un 50 % de probabilidad de contusion.

Para el andlisis de los resultados del algoritmo predictivo, se evalua el valor de la
Deformacion Principal Maxima (MPS) especificamente en la region del corpus callo-
sum. Tomando como referencia el estudio de la Universidad de Transporte de China
del Sur [33], cuyo objetivo fue correlacionar los niveles de deformacién con tipos es-
pecificos de trauma, se establece que un valor de 0.15 en el corpus callosum implica un
50 % de probabilidad de sufrir una contusion. Asimismo, dicha investigacion concluye
que un MPS de 0.2 es un limite objetivo para considerar que se ha generado una lesién

en el cerebro.

Cabe mencionar que el impacto no necesariamente ocurre directamente en la cabe-
za; debido a la fisionomia del modelo, éste puede producirse en el hombro, generando

igualmente cambios bruscos de velocidad en la cabeza que podrian provocar lesiones.
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Por ello, es necesario complementar los datos con la observacién visual de la simula-

cién, ya que no todos los picos de aceleracion corresponden al impacto principal.
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Capitulo 4
Resultados

A continuacion se presentan los andlisis de los datos obtenidos a partir de las simu-

laciones, de los cuales se derivaran las conclusiones del presente trabajo.

4.1. Datos cinematicos

A partir de las simulaciones realizadas, se construyeron los graficos correspondien-
tes a los datos cinemdticos del impacto de la cabeza. En dichos graficos es posible
identificar el momento exacto del impacto gracias a los cambios abruptos en la veloci-
dad y los aumentos repentinos en la aceleracion. Los graficos se muestran inicamente
hasta los primeros 400 ms, ya que Gnicamente ese intervalo se considera pertinente para

describir el fendmeno del impacto.

Cabe destacar que algunos graficos presentan distintos maximos locales que no ne-
cesariamente corresponden al impacto principal. Se utilizan unicamente los graficos de
aceleracion angular, dado que son los que mejor representan el movimiento del modelo
y permiten identificar con mayor claridad el momento del impacto. También es impor-
tante destacar que los graficos de aceleracion lineal entregan informacion redundante

respecto de los de aceleracion angular.

En la figura 4.1 se observan dos maximos. Solo uno corresponde al impacto de la
cabeza con el muro, alrededor del segundo 0.2. En el mismo gréfico se observa que el

valor maximo de aceleracion angular en este caso es cercano a los 24 [rad/s?].

27



Aceleracién angular [rad/s2]

_5 | | | | | | | |
0O 5.10-2 01 015 02 025 03 035 04 045

Tiempo [s]

Figura 4.1: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y angulo inicial de 0°.
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Figura 4.2: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 0°.



A diferencia del primer caso, en la figura 4.2 el primer méximo si corresponde al
momento del impacto. Aunque la velocidad inicial es mayor, la aceleracion angular en

el instante del impacto no varia mas de un 10 % respecto al caso anterior.

Los demas perfiles de aceleracion angular exhiben una morfologia similar, diferen-
ciandose principalmente por el instante del impacto en funcién de la velocidad inicial
y la orientacion del cuerpo (ver grificos en el Anexo). No obstante, el andlisis de las
magnitudes revela diferencias importantes. Como se evidencia en las figuras A.5y A.6,
cuando el modelo se posiciona a 90° respecto a su ubicacion inicial, la aceleracién an-
gular maxima se aproxima a los 300 [rad/s?], valor considerablemente superior al pico

de 200 [rad/s?] registrado en la configuracién de 60°.

4.2. Datos de HIC15

El valor HIC15 depende de la aceleracion lineal; por tanto, en los graficos de la sec-
cion previa se utiliza el valor maximo de dicha aceleracion. A continuacion se presentan

los valores de HIC15 para cada dngulo de caida:

Tabla 4.1: Valores de HIC15 segun dngulo y velocidad

Velocidad / Angulo | 0° 30° 60° 90° 120° 150°
0.8 m/s 576.63 | 1373.47 | 1500.52 | 1078.98 | 854.31 | 1788.09
1.2 m/s 1023.74 | 2050.05 | 1812.19 | 3250.91 | 2145.20 | 3421.19

De esta tabla se aprecia que los valores mas altos se presentan, en promedio, a
la mayor velocidad inicial (1,2 [m/s]). El mdximo absoluto ocurre a los 90°, es decir,
cuando el modelo impacta de frente contra el muro, con un valor de 3250,91. Dado que
este valor supera ampliamente el umbral de 1032, indica mds de un 50 % de probabili-
dad de contusion. Ademds, el promedio general de HIC15 a 1,2 [m/s] es mayor que el

correspondiente a 0,8 [m/s].

En las figuras 4.3 y 4.4 se presentan graficos de barra donde se comparan los valores
de HIC15 dependiendo del dngulo con velocidades iniciales de 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s]

respectivamente.
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4.3. Datos de RIC36

Este indicador se calcula a partir de la aceleracion angular, por lo que se utiliza el
valor méximo de los graficos correspondientes. A continuacion se presentan los valores

de RIC36 para cada dngulo:

Tabla 4.2: Valores de RIC36 segtn angulo y velocidad

Velocidad / Angulo | 0° 30° 60° 90° 120° 150°
0.8 m/s 1.05e+5 | 2.99e+5 | 2.18e+7 | 9.41e+7 | 1.59e+5 | 3.32e+5
1.2 m/s 1.10e+4 | 4.09e+5 | 7.61e+6 | 4.10e+7 | 2.49¢e+5 | 4.49e+5

Como se observa en la tabla 4.2, el valor de RIC36 aumenta drasticamente cuando
el dngulo inicial es de 90° con una velocidad inicial de 0.8 [m/s] (9.41e+7), situacién
en la que la cabeza impacta frontalmente contra el muro, lo que implica una mayor
probabilidad de contusion. El segundo valor mas alto se registra a 90° con una velocidad
inicial de 1.2 [m/s] (4.10e+7), probablemente también asociado a un impacto directo

de la cabeza con el muro, en concordancia con los resultados de HIC15.

107 | g
v om B B m m |
10° | g
10! |

0 30 60 90 120 150
Angulo [°]

RIC36

Figura 4.5: Grafico de RIC36 segtn dngulo con velocidad inicial de 0.8 [m/s]

En las figuras 4.5 y 4.6 se presentan graficos de barra donde se comparan los valores
de RIC36 dependiendo del dngulo con velocidades iniciales de 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s]

respectivamente
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Figura 4.6: Grafico de RIC36 segtn dngulo con velocidad inicial de 1.2 [m/s]

4.4. Datos de BriC

Angulo [°]

150

Para el calculo de BrIC se utilizan, en teoria, los valores maximos de velocidad

angular; sin embargo, para fines practicos en este estudio se emplean los valores co-

rrespondientes al momento exacto del impacto. A continuacion se presentan dichos

valores:
Tabla 4.3: Valores de BrIC segin dngulo y velocidad
Velocidad / Angulo | 0° 30° 60° 90° 120° 150°
0.8 m/s 0.006905 | 0.007072 | 0.027062 | 0.049911 | 0.006663 | 0.00798
1.2 m/s 0.008866 | 0.009433 | 0.017723 | 0.712789 | 0.007419 | 0.009824

De la tabla 4.3 se aprecia un aumento significativo en los dngulos de 60° y 90°

respecto al muro, siendo el mayor valor 0.712789, equivalente a un 71,28 % de proba-
bilidad de contusién en un adulto. En contraste, a 0°, 30°, 120° y 150°, la probabilidad

disminuye a menos del 1 %, siendo el maximo en ese grupo 0,009824 (0,98 %), corres-
pondiente a 150° y 1,2 [m/s].

En las figuras 4.7 y 4.8 se presentan graficos de barra donde se comparan los valores
de BrIC dependiendo del angulo con velocidades iniciales de 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s]

respectivamente.
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4.5. Datos de Brain Strain

A partir de las predicciones del algoritmo se obtuvieron los siguientes valores de

MPS méximo en el corpus callosum:

Tabla 4.4: Valores de MPS segun dngulo y velocidad

Velocidad / Angulo | 0° 30° 60° 90° 120° 150°
0.8 m/s 0.0235 | 0.0234 | 0.0309 | 0.0258 | 0.0240 | 0.0241
1.2 m/s 0.0231 | 0.0235 | 0.0254 | 0.6607 | 0.0240 | 0.0241

Como se aprecia en la Tabla 4.4,1a mayoria de los valores de MPS permanece bajo
el umbral critico de 0.5, limite asociado al riesgo de contusién cerebral. No obstante,
se identifica una excepcion significativa en el escenario de impacto frontal (90°) a una
velocidad de 1.2 [m/s], alcanzando un MPS de 0.6607. Dicho valor excede el margen
de seguridad, sugiriendo una elevada probabilidad de lesion. Adicionalmente, aunque
las demds mediciones oscilan en torno al 30 % del médximo registrado, se observa una
clara tendencia ascendente en la deformacion conforme el dngulo del cuerpo se acerca
alos 90°.



Capitulo 5
Discusion

5.1. Modelo de cuerpo humano

El modelo de cuerpo humano desarrollado, basado en modificaciones al modelo
original de OpenSim para la simulacion de caidas, presenta restricciones en los movi-

mientos articulares conforme a lo establecido en el marco tedrico.

En relacion con los grados de libertad articulares, se adoptaron las condiciones
descritas por Liu et al. [19] (Figura 2.3). Dicho trabajo estipula que las articulaciones
cuello-torso y cabeza-cuello deben poseer 3 grados de libertad, especificamente para el
movimiento rotacional; por consiguiente, la articulacion tipo rétula resulta ser la mas
adecuada para ambos casos, ya que tiene estos exactos grados de libertad, imitando de
manera satisfactoria el movimiento real de estas articulaciones del cuerpo. Este crite-
rio se aplicé también a la articulacién de la cadera que conecta la pelvis con el torso
inferior. Cabe destacar que estas consideraciones son aproximaciones a la realidad y
no significa que las articulaciones reales se comporten directamente de esta manera,
pero que de todas formas permiten poder traducir los movimientos humanos de manera

satisfactoria a un entorno digital.

Respecto a la limitacion del rango de movimiento, se implementaron esferas de
contacto tal como se detalla en la seccion de metodologia. Esta solucion satisface,
en términos generales, las caracteristicas biomecénicas de una persona mayor de 60
aflos, alinedndose con los estudios de Kuhlman et al. [20] para la flexibilidad cervical

y de Fitzgerald et al. [21] para la flexibilidad lumbar. No obstante, el modelo presen-
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ta limitaciones en la rotacion del cuello; si bien se incluyé musculatura en posiciones
anatomicamente correctas, esta no generd los esfuerzos necesarios para restringir el
movimiento adecuadamente. Por el contrario, en las articulaciones del tren inferior se
respetan los limites de movimiento gracias a la musculatura que el modelo posee por

defecto.

Las simulaciones ejecutadas con el modelo desarrollado se centran principalmen-
te en escenarios que involucran planos infinitos con condiciones cinematicas inicia-
les aplicadas a distintas zonas del cuerpo. Aunque OpenSim permite agregar modelos
adicionales, la interaccién por contacto de mallado propio no fue posible con figuras
complejas, limitando las pruebas a impactos contra muros infinitos. A pesar de esta
restriccion, el rango de pruebas realizables es amplio, permitiendo variaciones en el
posicionamiento del modelo, sus configuraciones cinematicas iniciales e incluso la in-
clusién de animaciones predefinidas para movimientos complejos como la marcha o el

trote.

Finalmente, se defini6 una ventana de simulacion de 5 segundos; sin embargo, el
andlisis de los impactos se restringio a los primeros 400 ms, dado que todos los eventos
de interés ocurrieron en este intervalo. Se observo que, tras los 2 [s] de simulacidn,
el comportamiento del cuerpo pierde fidelidad respecto a la realidad, impidiendo la
extraccion de datos vélidos en instantes posteriores. Cabe destacar que esta inestabili-
dad tardia no compromete la integridad de los datos previos, por lo que la informacion

recopilada durante el momento del impacto se considera valida.

5.2. Datos cinematicos

Como se aprecia en las Figuras 4.1 y 4.2, los picos de aceleracion angular se inter-
pretan como los instantes precisos de impacto cefalico contra el muro. Si bien ambos
registros presentan multiples oscilaciones, en el primer caso se ha determinado que el
impacto efectivo ocurre a los 0.2 [s]. El pico previo observado se atribuye a un valor no
comun de la simulacién, provocado por el impacto del modelo con el piso en los prime-
ros instantes de la misma, que no compromete la integridad de los datos subsiguientes
ni el cdlculo de los indicadores, ademéds de no repetirse en el resto de pruebas. Por su
parte, en el segundo grafico, el méximo absoluto se sitia en el entorno de los 0.1 [s],

coincidiendo con el momento del impacto principal.
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En los gréficos de aceleracion angular A.5 y A.6, que son los casos con mayor valor
maximo de datos entre todas las pruebas, se puede notar como existe un unico pico a
diferencia de los casos presentados en las figuras 4.1 y 4.2. Este comportamiento tam-
bién se repite en las demds pruebas realizadas de las que sus graficos correspondientes
se encuentran en el anexo. A partir de lo anterior se confirma que los valores pico, que
no representan momentos de impacto y que se aprecian en las dos primeras pruebas son

anomalias que no afectan a la validez de los resultados.

Por su parte, la aceleracion lineal exhibe perfiles andlogos a su contraparte angu-
lar. Esta similitud es evidente en los gréficos del Anexo (figuras A.11 a A.22), donde
se observa una sincronia temporal en el instante del impacto respecto a los datos an-
gulares. En términos de magnitud, los valores pico ascienden hasta los 250 [m/s?],
predominando notablemente en las configuraciones de 90° y 150°. La concordancia en
las condiciones temporales del impacto valida el andlisis previo de la aceleracion an-
gular, demostrando la robustez de los resultados al arribar a las mismas conclusiones,

respecto al momento del impacto, mediante dos variables fisicas independientes.

5.3. Indicadores de dano cerebral

Los datos obtenidos muestran una correlacion clara entre los dngulos de posicion
inicial del cuerpo y las variaciones en los valores de los indicadores HIC15, RIC36
y BrIC. En general, las relaciones observadas indican que mientras mas cercano es el
angulo a 90° el impacto de la cabeza contra el muro, mayor es la probabilidad de gene-
rar una contusion, es decir, una lesioén cerebral. Esto se aprecia especialmente cuando
el modelo se encuentra a 90°, posicion en la cual la cabeza impacta frontalmente contra
el muro. Este resultado evidencia la relevancia que tiene la orientacion corporal en el
momento de la caida y, simultineamente, la vulnerabilidad asociada a la movilidad re-
ducida de los adultos mayores, quienes presentan mayores dificultades para amortiguar

o desviar el impacto.

Sin embargo, existen ciertos valores que no siguen completamente esta tendencia.
Un caso notable se observa en el dangulo de 150° dentro del indicador HIC15, donde
se registra el valor mds alto. Este resultado puede interpretarse como un posible dato
atipico, ya que el resto de los datos mantiene la tendencia esperada, con maximos con-

centrados entre los 60° y 120°, rangos en los cuales la cabeza experimenta impactos
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directos contra el muro.

Como se menciond anteriormente, en ciertas configuraciones experimentales la ca-
beza no sufre un impacto directo contra el muro; en su lugar, es el hombro el que
absorbe el primer contacto, transmitiendo el cambio de aceleracién al resto del cuerpo.
Este fendmeno predomina cuando el modelo se encuentra en las orientaciones de 0°,
30°y 150°, donde la geometria del impacto favorece el contacto inicial del torso, tal co-
mo se evidencia en las figuras 3.3 y 3.5. Es fundamental destacar que, aun en ausencia
de un golpe directo en el craneo, los indicadores HIC15 y RIC36 registran valores aso-
ciados a una alta probabilidad de contusion. Esto demuestra que las fuerzas inerciales
generadas por el movimiento violento de la cabeza son suficientes para inducir lesiones

cerebrales sin necesidad de contacto fisico directo.

Al analizar las figuras 4.3, 4.4, 4.5 y 4.6, se observa que la velocidad inicial ejerce
una influencia significativamente mayor sobre el comportamiento del HIC15 en com-
paracién con el RIC36. Esta discrepancia es atribuible a la formulacién matemaética
del HIC15; al basarse exclusivamente en la aceleracidn lineal resultante, este indicador
presenta una sensibilidad directa a las condiciones cinemdticas lineales de entrada. La
velocidad lineal inicial, la ser mayor, en el momento del impacto el cambio de la misma
es mayor aumentando la aceleracion lineal. En consecuencia, aunque el HIC15 ofrece
la ventaja de una mayor simplicidad de calculo al requerir datos mds accesibles, su
omision de los componentes rotacionales compromete su fidelidad predictiva. Por ello,
resulta una métrica menos robusta que el RIC36 cuando se requiere una estimacion

precisa y fiable del dafio cerebral.

Es necesario destacar también que los umbrales utilizados para interpretar los in-
dicadores corresponden a poblaciones adultas que no pertenecen al grupo etario es-
tudiado. En consecuencia, al considerar los resultados presentes, debe asumirse que
las condiciones reales para adultos mayores serian ain més criticas, debido a su ma-
yor fragilidad estructural y fisioldgica, lo que incrementa la probabilidad de desarrollar

lesiones cerebrales ante impactos equivalentes.

Aunque los estimadores HIC15, RIC36 y BrIC proyectan probabilidades elevadas
de lesion en diversos escenarios evaluados, el andlisis basado en brain strain (MPS) pre-

senta un escenario menos critico, indicando probabilidades de dafo inferiores al 50 %
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al mantenerse bajo el umbral de falla. No obstante, existe una excepcion en la configu-
racion de 90° a 1.2 [m/s], donde el MPS se alinea con las predicciones de alto riesgo de
los indicadores previos. Esto revela una diferencia de sensibilidad entre las métricas,
aunque ambas confirman que la gravedad del impacto es directamente proporcional a

la proximidad del angulo de incidencia a los 90°.

El estudio permitié comparar la eficacia predictiva de distintos indicadores frente al
dafio cerebral. En primer lugar, se observé que el HIC15 presenta la menor correlacién
con la realidad biomecdnica, ya que al basarse exclusivamente en aceleraciones linea-
les, omite el componente rotacional y direccional, ambos factores criticos en lesiones

cerebrales.

Por su parte, el RIC36 incorpora la aceleracion angular, pero su limitacion también
radica en que utiliza solo la magnitud escalar del vector, perdiendo informacién rele-
vante sobre la direccionalidad del impacto. En contraste, el BrIC se posiciona como el
indicador tradicional mas completo; al considerar los maximos de velocidad angular en
los tres ejes (X, y, z), integra simultdneamente la magnitud y la direccién de la rotacién

del crdneo al momento del impacto.

Respecto al modelo de prediccion basado en inteligencia artificial (IA), este de-
mostré ser una herramienta superior para estimar la ubicacién y magnitud de las de-
formaciones tisulares. No obstante, dado que este modelo fue entrenado con datos de
impactos deportivos (de alta energia), su capacidad para generalizar consecuencias en
impactos mds leves, como los analizados en este estudio, podria presentar limitaciones

de precision.

Finalmente al comparar los dos métodos que usan velocidad angular, siendo éstos
el BrIC y el de prediccion por inteligencia artificial, se aprecia una convergencia en
los resultados de los casos mas extremos, es decir, donde los impactos significan dafios
cerebrales severos. Atin con esto existen notables diferencias entre los niveles de peligro
en los impactos en los demas casos, como es posible identificar al utilizar la herramienta
BrIC, que retorna mas casos con altos niveles de riesgo de dafio cerebral, mientras
que la herramienta de redes neuronales solo considera una situacién como severa. Esta
divergencia entre ambos métodos genera la necesidad de realizar mas pruebas para

identificar el origen de la inconsistencia y lograr un consenso entre ambos modelos
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predictivos.
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Capitulo 6
Conclusion

En el presente trabajo se analizaron diversos estudios que permitieron identificar
los tipos de caidas mds frecuentes en adultos mayores, observandose que la mayoria
ocurren en situaciones cotidianas asociadas a irregularidades en la superficie, pisos res-
baladizos, cambios bruscos de postura o pérdidas de balance durante la marcha. Estas
condiciones, generalmente vinculadas a una menor fuerza en el tren inferior o a tiem-
pos de reaccion reducidos, se relacionan directamente con los escenarios reproducidos

en las simulaciones realizadas.

Para dichas simulaciones se desarrollé un modelo dummy basado en el modelo in-
cluido en el software OpenSim. Las modificaciones implementadas se enfocaron en
restringir los rangos articulares a valores realistas y en incorporar puntos de contacto
que permitieran el cdlculo adecuado de los impactos. Aunque el modelo cumple satis-
factoriamente con los requisitos para representar caidas simples, presenta limitaciones
al abordar estudios mas complejos o que requieren mayor detalle en la interaccion entre

segmentos corporales.

Respecto a los datos obtenidos, fue posible analizar como las variables cinematicas
se comportan durante un impacto de la cabeza contra un muro, mostrando variacio-
nes sensibles en funcion del dngulo de incidencia y de la velocidad inicial. A partir de
estos resultados se identificé que tanto la aceleracion lineal como la velocidad angu-
lar experimentan incrementos abruptos durante un intervalo de aproximadamente 10

milisegundos, reflejando de forma clara el instante de impacto.

Finalmente, el andlisis de los indicadores de riesgo permitié cuantificar la probabi-
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lidad de dafio cerebral asociado a los distintos escenarios simulados. Tres de los indica-
dores —HIC15, RIC36 y BrIC— mostraron consistentemente que las caidas de frente,
es decir, aquellas cercanas o directamente a 90°, representan el mayor riesgo debido a la
alineacion directa entre la cabeza y el muro. Si bien la velocidad influye en la magnitud
del impacto, al considerar los rangos minimo y maximo de desplazamiento habituales
en adultos mayores, el factor determinante resulté ser el dngulo de impacto, indicando
que la orientacion del cuerpo en el momento de la caida ejerce una influencia critica en

la severidad potencial del daio cerebral.

En virtud de los hallazgos expuestos, se concluye que los objetivos de la investi-
gacion se han cumplido satisfactoriamente. Se logr6 caracterizar caidas de adultos ma-
yores segin datos estadisticos, desarrollar un modelo “dummy” funcional, analizar los
parametros cinematicos de los impactos en la cabeza y establecer los riesgos de lesio-
nes a partir de los datos asociados de las simulaciones. Todo ello valida la metodologia

empleada y aporta una base sélida para futuros estudios de biomecénica.
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Capitulo 7
Trabajos futuros

A partir de los resultados obtenidos en la presente investigacion se ha logrado es-
tablecer una metodologia robusta para la simulacion de caidas en OpenSim logrando
determinar las condiciones cinematicas de éstas. Sin embargo para lograr simulaciones
de mayor complejidad requiere un mayor desarrollo del modelo musculo-esqueléti-
co. Por lo tanto, el trabajo futuro se centrard en dos aspectos principales: aumentar el
rigor bio-mecédnico del modelo (integrando la respuesta activa del sistema musculo-
esquelético) y extender el andlisis de riesgo a otras lesiones de alta prevalencia, como
la fractura de cadera. Las siguientes lineas de investigacion y desarrollo muestran las

posibles continuaciones de este proyecto:

7.1. Extension del analisis de riesgo

= [Incluir lesiones de extremidades como fracturas en la cadera y establecer criterios

de falla dsea al ser €sta al otra zona mas afectada segun la literatura en caidas.

= Generar mapas de riesgo predictivo utilizando los dngulos de caida criticos para

detectar zonas de peligro en hogares.

7.2. Mejora del modelo computacional

= Integrar en la simulacidn activacion muscular reactiva de adultos mayores utili-

zando las herramientas de control muscular de OpenSim.
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= Ajustar el modelo para considerar rigidez articular de la poblacién de adultos

mayores de Chile.

= Cambiar condiciones de superficie de impacto para detectar materiales mas se-

guros a los impactos.
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Anexo A

Anexo

A.1. Graficos de aceleracion angular y lineal vs tiempo

segun orientacion y velocidad inicial.

En esta seccion se encuentran los graficos de aceleracion angular versus tiempo
separados por velocidad inicial del cuerpo y dngulo con el cual se encuentra el cuerpo

respectiva desde su posicidn inicial.
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Figura A.1: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 30°.
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Figura A.2: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 30°.
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Figura A.3: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 60°.
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Figura A.4: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 60°.
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Figura A.5: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 90°.

51



350
300 |- N
250 < o

200 | I$ |
150 |

100 | ‘ |

50 [ ]
0 . . o L—;
0,

- - - - -
0 5.10"2 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3 0,35 4 0,45
Tiempo [s]

Aceleraci6n angular [rad/ s2]

Figura A.6: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 90°.
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Figura A.7: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 120°.
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Figura A.8: Grafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 120°.
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Figura A.9: Gréfico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 150°.
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Figura A.10: Gréafico de aceleracion angular a través del tiempo con velocidad inicial
de 1.2 [m/s] y 150°.
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Figura A.11: Grafico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 0°.
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Figura A.12: Gréfico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 0°.

180
160 2
140 -
120 |-
100 |-
80 |-
60 |-
40 +

20 |

0 | ? e —1 | | |
0 5.1072 01 0,15 0,2 0,25 0,3 0,35 0,4 0,45

Tiempo [s]

Aceleracién [m/s2]

Figura A.13: Grafico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 30°.
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Figura A.14: Gréfico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 30°.
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Figura A.15: Grafico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 60°.
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Figura A.16: Gréfico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 60°.
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Figura A.17: Grafico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 90°.
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Figura A.18: Gréfico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 90°.

200
180
160 | N
140 | N
120 | N
100 | N
80 | N
60 | q N
40 | N

20 ) ‘ N, .

— ° ‘ il w

0 4 ® !
0 5.1072 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3 0,35 0,4 0,45
Tiempo [s]

Aceleracién [m/s2]

O~

Figura A.19: Gréfico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 120°.
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Figura A.20: Gréfico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 120°.
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Figura A.21: Grafico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 150°.
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Figura A.22: Grafico de aceleracion lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 150°.
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