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Resumen

En el presente documento se presenta el trabajo realizado sobre el estudio de las
caı́das en adultos mayores, incluyendo simulaciones asociadas. La literatura indica que
la mayorı́a de estas caı́das ocurren en entornos cotidianos, como dentro del hogar o
durante caminatas. Para el análisis de la simulación se implementó un modelo bio-
mecánico computacional en OpenSim, que permitió reproducir el patrón de caı́da más
frecuente y analizar cuantitativamente los resultados obtenidos. Los resultados mostra-
ron que el riesgo de daño cerebral aumentaba de manera considerable según el ángulo
con el que el cuerpo impactaba contra la superficie, llegando, en algunos casos, a incre-
mentarse hasta en un 200 %.
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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 daño cerebral y lesiones de caı́das tı́picas en adultos mayores
en base a la cinemática de impacto de cabeza, a través de una simulación biomecánica.

Objetivos Especı́ficos

Caracterizar tipos de caı́das comunes en adultos mayores según datos estadı́sticos
de casos reales.

Desarrollar una simulación musculoesquelética de un “dummy” que represente
correctamente las caı́das de los adultos mayores, validada por las ecuaciones de
cinemática y mecánica de sólidos.

Obtener y analizar parámetros cinemáticos de impacto en la cabeza.

Establecer riesgo de lesiones en la cabeza mediante los datos cinemáticos ex-
traı́dos de las simulaciones.
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2.1. Estudios de caı́das en adultos mayores . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

2.1.1. Lugares donde ocurren caı́das de adultos mayores . . . . . . . . 2

2.1.2. Tipos de caı́das mas frecuentes y consecuencias fı́sicas . . . . . 3

2.1.3. Tipos de daños cerebrales por impactos . . . . . . . . . . . . . 4

2.1.4. Deformación cerebral . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

2.2. OpenSim . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5

2.2.1. Funcionamiento de OpenSim . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

2.3. Simulaciones previas . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8

2.4. Condiciones requeridas para simulaciones de cuerpo humano . . . . . . 10

2.5. Indicadores de probabilidad de daño cerebral . . . . . . . . . . . . . . 12

2.5.1. Indicadores tradicionales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.5.2. Herramienta de redes neuronales . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
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5.2. Datos cinemáticos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36
5.3. Indicadores de daño cerebral . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37

6. Conclusión 41

7. Trabajos futuros 43

7.1. Extensión del análisis de riesgo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43
7.2. Mejora del modelo computacional . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43

A. Anexo 49

A.1. Gráficos de aceleración angular y lineal vs tiempo según orientación y
velocidad inicial. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49

V
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2.5. Representación esquemática del modelo biomecánico detallando el vec-
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A.1. Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial
de 0.8 [m/s] y 30◦. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49

VI
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A.6. Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial
de 1.2 [m/s] y 90◦. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52
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A.16.Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial
de 1.2 [m/s] y 60◦. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
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Capı́tulo 1

Introducción

En la actualidad, una de las poblaciones más vulnerables corresponde a la tercera
edad, la cual presenta una alta propensión a una de las principales problemáticas del
siglo XXI: la epidemia de las caı́das. En 2021, la Organización Mundial de la Salud
clasificó las caı́das como la segunda causa mundial de muerte por traumatismos invo-
luntarios, afectando principalmente a adultos mayores de 60 años [1].

Dado lo anterior, resulta fundamental estudiar los fenómenos que originan este ti-
po de accidentes y establecer estrategias efectivas para su prevención, considerando
que estas suelen ser significativamente más eficaces y eficientes que los procesos de
recuperación posteriores [2].

De acuerdo con el último Censo de 2024 [3], los adultos mayores representan apro-
ximadamente el 14 % de la población chilena, cifra que evidencia una clara tendencia
al alza respecto al 6 % registrado en 1992. Este cambio demográfico subraya la urgen-
cia de priorizar la prevención de riesgos en este grupo etario, particularmente frente a
eventos de graves consecuencias como las caı́das. En este contexto, resulta fundamental
profundizar en la comprensión de estos fenómenos mediante herramientas avanzadas,
como la simulación computacional y el análisis cuantitativo, con el objetivo de diseñar
estrategias efectivas que mejoren el bienestar y la calidad de vida de esta población.
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Capı́tulo 2

Marco Teórico

2.1. Estudios de caı́das en adultos mayores

Para el desarrollo de este proyecto es necesario comprender primero cuáles son las
formas más comunes en que los adultos mayores sufren accidentes relacionados con
caı́das. Por ello, se consideraron diversos estudios que, además de proporcionar infor-
mación sobre los tipos de caı́das que suelen provocar fracturas, también entregan datos
estadı́sticos sobre los lugares donde estas ocurren, como patios, hospitales o comedores.
Esta información permite obtener una mejor base para simular dichas caı́das y acercar
los modelos lo más posible a situaciones reales.

2.1.1. Lugares donde ocurren caı́das de adultos mayores

Es importante considerar que las caı́das en adultos mayores no son comparables a
las caı́das en personas más jóvenes, ya que suelen ocurrir en situaciones cotidianas y
generan secuelas fı́sicas considerablemente más 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 año 2012, donde se examinó a 240 personas entre 60 y 94
años, de las cuales 80 habı́an sufrido una caı́da en los seis meses previos. Los resultados
muestran que la mayorı́a de estos accidentes ocurrieron en baños, patios y habitaciones,
y que casi todos se debieron principalmente a tropiezos.

Si bien la mayorı́a de las caı́das reportadas no provocaron lesiones más graves que
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excoriaciones (irritaciones de la piel producto del impacto), 13 de los 80 participantes
sı́ presentaron heridas de mayor gravedad, como fracturas, esguinces o lesiones que
requirieron sutura.

Estos datos también son respaldados por otro estudio publicado en el año 2018 en
el consultorio de geriatrı́a de un hospital público [5]. En dicho estudio, realizado con
una muestra de 183 adultos mayores de los 60 años, se observó que aproximadamente
30 % de los participantes sufrió caı́das dentro del entorno doméstico, siendo el baño y
el dormitorio las zonas con mayor incidencia.

Cabe mencionar que, además de las secuelas fı́sicas, las caı́das generan consecuen-
cias psicológicas que podrı́an 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 caı́das mas frecuentes y consecuencias fı́sicas

A partir de un estudio realizado en 2002 en el hospital de traumatologı́a ”Victorio
de la Fuente Narváez”de México, donde se estudiaron 924 pacientes de edades de 74.4
± 9.6 años [6], se identificaron los tipos de caı́da más frecuentes en adultos mayores.

Los resultados muestran que una de las causas principales de caı́da corresponde
a resbalones, generalmente provocados por pisos lisos o húmedos, 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
caı́das asociadas a pérdidas de equilibrio, las cuales eran ocasionadas principalmente
por empujones, episodios de mareo o disminución de la fuerza en las extremidades
inferiores. En el mismo estudio también se reportan los tipos de lesiones ocasionadas
por estas caı́das, observándose que la mayorı́a 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 prevención de caı́das en adultos mayores indica que las estrategias
más efectivas suelen centrarse en entrenamientos para mejorar el equilibrio durante la
marcha y en la reducción del uso de medicamentos psicotrópicos, los cuales pueden

3



afectar las capacidades motrices. Estas medidas permiten disminuir, como mı́nimo, un
14 % el riesgo de caı́das en este grupo poblacional.

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

2.1.3. Tipos de daños cerebrales por impactos

Los impactos craneales en adultos mayores derivados de caı́das pueden provocar
distintos efectos en el cerebro, desde contusiones hasta daños neuronales irreparables.
Estos efectos suelen ser categorizados en tres niveles de gravedad: leve, moderado y
severo. Sin embargo, debido a que estas categorı́as son amplias, se han propuesto cla-
sificaciones más detalladas, como se muestra en el estudio de [8].

A pesar de lo anterior, en el presente trabajo se utilizan las categorı́as clásicas que
se mencionaron, dado que la mayorı́a de los datos y coeficientes que se usan se basan
en éstas. Estas clasificaciones se complementan con consideraciones más especı́ficas,
como contusiones o derrames cerebrales evaluados a partir de parámetros como la de-
formación cerebral, lo que permite un análisis más preciso y completo.

2.1.4. Deformación cerebral

La deformación 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 caracterı́sti-
cas cinemáticas de los impactos laterales en la cabeza con la deformación inducida en
el cerebro. Los resultados indicaron que la aceleración rotacional es la que contribuye
en un 90 % a la deformación 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 sección que se estudia para calcular la deformación cerebral. La magnitud de la
deformación que se induce sobre esta región se asocia directamente a la probabilidad de
que exista una contusión. Esto se ve reflejado en el estudio realizado por la universidad
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Figura 2.1: Diagrama del cerebro con el Corpus Callosum resaltado.

tecnológica de Dublı́n [11], en donde se relacionaron los ángulos de caı́da con daños
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 caracterı́sticas fı́sicas, como centro de gravedad, masa,
inercia y aceleración, entre otras.

Cabe destacar que este programa está especializado en la simulación de cuerpos
humanos, incluyendo de manera predeterminada modelos esquelético-musculares con
dimensiones y fuerzas realistas, especialmente en lo que respecta al tren inferior.

La simulación fı́sica 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 mayorı́a de programas de simulación de sólidos, se ajustan distintos
puntos asociados a secciones del modelo con funciones especı́ficas, como puntos de
contacto o marcadores destinados a conocer las condiciones cinemáticas.

Con este programa se puede analizar fotograma a fotograma la simulación mientras
esta se calcula; es decir, es posible observar en el mismo momento en que se genera el
movimiento cómo se comporta el modelo y cuáles son los datos que se van obteniendo.

Uno de los puntos en contra del programa OpenSim es que el modelo que está pre-

5



Figura 2.2: Interfaz de OpenSimCreator

instalado en el programa requiere algunas modificaciones para funcionar correctamente
al momento de simular, como agregar una articulación en el cuello, puntos de contacto
y/o músculos adicionales. Aun ası́, dicho problema puede solucionarse gracias al pro-
grama OpenSim Creator, el cual permite modificar modelos y simularlos en él mismo,
como se puede apreciar en la figura 2.2 que muestra toda la interfaz de simulación.

2.2.1. Funcionamiento de OpenSim

En esta sección se presenta como OpenSim funciona en aspectos relevantes a las
pruebas que se buscan realizar en el estudio. Se consideran caracterı́sticas importantes
como el tipo de simulaciones que se pueden hacer en el programa, como se simulan las
fuerzas y cuál es el funcionamiento de la construcción de modelos, todo de acuerdo a
la documentación del mismo software.

Proceso de simulación

El proceso por el cual OpenSim simula el movimiento es por medio de la solución
de dos tipos de problema: ’Cinemática Inversa’ y ’Dinámica Inversa’.

Antes de todo cálculo se establece el escalado del cuerpo en términos de dimen-
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siones de las partes del modelo y de sus caracterı́sticas. Los modelos que están pre-
instalados en el programa ya están con un escalado adecuado para su funcionamiento.

Luego el programa por medio de cálculos por cada fotograma de la simulación pro-
cede a resolver geométricamente la posición de las partes del modelo a través de la
solución del problema de cinemática inversa. Seguidamente, por medio de la dinámi-
ca inversa, según los resultados del proceso previo, fuerzas establecidas previamente
(como la gravitacional o de reacción) e inercial del cuerpo se calculan las fuerzas y
momentos de cada parte del modelo.

Este proceso se realiza para cualquier simulación, ya sea por medio del uso de mo-
vimientos pre-establecidos por medio de de grabaciones y/o animaciones, o por medio
de datos cinemáticos iniciales y de posición del cuerpo.

Fuerzas simuladas

En términos de fuerzas, OpenSim ofrece varias opciones, entre las cuales se inclu-
yen fuerzas de contacto, fuerzas elásticas, 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 músculos de actuación y
de equilibrio, y la fuerza de gravedad.

La fuerza de Hunt–Crossley se utiliza principalmente como fuerza de contacto con
disipación. Según el sitio oficial de OpenSim y distintos estudios, como el realizado
por el Departamento de Ingenierı́a Biomédica de Florida [12], que la comparaba con
la fuerza de fundación elástica, este método resulta ser el más adecuado para simular
fuerzas de contacto en los dedos, considerados como cuerpos blandos.

La fuerza de Millard se usa principalmente para la simulación de músculos, como se
mencionó previamente, y presenta dos categorı́as: músculos de equilibrio y músculos
de actuación. El músculo de equilibrio actúa únicamente cuando se estira, es decir,
funciona como una fuerza de reacción; mientras que los músculos de actuación reciben
un valor de esfuerzo que aplican al contraerse. Los músculos de Millard funcionan
en base a la simulación de fibras musculares considerando principalmente su largo
natural y mı́nimo, el ángulo que poseen respecto del soporte desde el cual se sostiene
el músculo y la fuerza generada según la distancia estirada o contraı́da. Esto se muestra
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en el trabajo donde se desarrolló esta aproximación a un músculo real en la Universidad
de Stanford [13].

La fuerza de gravedad en OpenSim no se basa en un método matemático especı́fico
como los mencionados previamente, sino que se implementa asignando a cada modelo
una aceleración constante en dirección del eje y negativo de 9,81 metros por segundo
cuadrado.

Construcción de modelos

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

También es posible en OpenSimCreator incluir cuerpos que requieren fuerzas de
contacto, como se mencionó previamente, los cuales pueden agregarse mediante planos
o esferas que se integran a los distintos modelos. Otra opción 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 caı́das realizadas con sujetos
de prueba reales, a partir de las cuales se pueden obtener guı́as para determinar qué
tipos de condiciones iniciales utilizar. En el estudio realizado por el Departamento de
Ingenierı́a Mecánica de la Universidad de Michigan [14], cuyo objetivo era conocer la
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velocidad de reacción de adultos ante caı́das inminentes, se presentan diversas consi-
deraciones respecto a las aceleraciones y posiciones iniciales que pueden emplearse en
la simulación 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 utilizó OpenSim
para determinar factores de riesgo en movimientos de atletas y encontrar relaciones
entre esfuerzos musculares, posturas corporales y las fuerzas de reacción del suelo.

También existen estudios sobre caı́das previamente realizados en OpenSim, como
el llevado a cabo por Jiang et al. [16], en el que se analizó el efecto de distintas posturas
en caı́das simuladas. En este estudio se utilizó un modelo predeterminado del programa,
modificado mediante la inclusión de puntos de contacto en posiciones clave, ya que sin
estos, el modelo no podrı́a simular impactos con el piso o con planos.

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

Algunos de los modelos más completos de cuerpo humano utilizan la totalidad de
las herramientas de OpenSim, como el desarrollado por la Universidad Nacional de
Seúl [18], cuyo objetivo fue generar un modelo lo más 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 especı́ficas para el análisis del cuerpo humano.
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2.4. Condiciones requeridas para simulaciones de cuer-
po humano

Para que la simulación 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, especı́ficamente en lo re-
ferente a la ubicación 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 diseñado especı́ficamente para la simulación de movimientos humanoides, en el
cual se definen los puntos de articulación, alcanzando un total de 48 grados de libertad.

Figura 2.3: Modelo computacional con puntos de articulación

Como se aprecia en la imagen 2.3, el modelo posee articulaciones correspondientes
a las de un cuerpo humano real. La mayorı́a de estas presentan 3 grados de libertad,
como ocurre en las articulaciones cervical, torácica, lumbar, sacra, clavı́culas, hombros
y caderas. En cambio, los codos, muñecas, rodillas y tobillos poseen solo 2 grados de
libertad, y finalmente, la zona tarsal presenta únicamente 1 grado de libertad.

Con estos puntos de articulación, cabe destacar que el cuerpo humano no posee
rangos de movimiento ilimitados; toda articulación tiene un rango máximo. 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 población 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 flexión
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lateral, extensión y rotación, en distintos grupos demográficos. Para los fines de esta
investigación, se seleccionaron los datos correspondientes al rango etario de 70 a 90
años, por considerarse los más representativos para la población objetivo.

Tabla 2.1: Rangos de movimiento generales del cuello para mayores de 70 años
Tipo de movimiento Promedio Desviación estándar Mı́nimo Máximo
Flexión 58.1° 9.9° 53.0° 63.2°
Extensión 51.2° 11.6° 45.3° 57.2°
Flexión lateral derecha 34.5° 6.0° 31.5° 37.6°
Flexión lateral izquierda 35.9° 5.2° 33.3° 38.6°
Rotación derecha 71.4° 9.3° 66.6° 76.1°
Rotación 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 análisis.

En el caso de la zona lumbar, se tienen distintos lı́mites de movimiento según 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 años.
Para efectos prácticos en el presente trabajo, se considerarán los rangos de movimiento
lumbar con un 95 % de confianza correspondientes a las edades desde los 60 años en
adelante.

Tabla 2.2: Rango de movimiento lumbar de mayores de 60 años
Tipo de movimiento Mı́nimo Máximo
Flexión (Schober) 1.7 [cm] 2.7 [cm]
Extensión 10.3° 22.9°
Flexión lateral derecha 14.7° 22.1°
Flexión 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 años. Se puede apreciar que el valor máximo de la flexión de
Schober es de 2.7 [cm], lo cual representa la movilidad reducida de un adulto mayor,
dado que en un adulto joven esta medición es más cercana a los 5 [cm], como se muestra
en el estudio realizado en Turquı́a por Cidem et al. [22].
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Para las rodillas, codos y hombros, el lı́mite está dado por el contacto del mismo
cuerpo; es decir, si el modelo está correctamente definido en tamaños, basta con esta-
blecer puntos de contacto para obtener directamente un lı́mite de movimiento realista.
Aun ası́, 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 validación de un modelo digital construido en OpenSim.

En los estudios que se muestran en la sección 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 útil al momento de construir un
modelo. Esto se evidencia en el estudio realizado por la Universidad de Stanford [24],
en el cual se desarrolló un modelo musculoesquelético de la extremidad superior que
abarca, especı́ficamente, el brazo y la región pectoral.

También es importante mencionar que se requieren puntos de contacto que permitan
que el modelo reaccione correctamente ante cuerpos externos o ante sı́ mismo. Esto
se ve reflejado en el estudio presentado previamente en el modelo desarrollado por la
Universidad de Seúl [18], donde en la figura 2.4 se observa cómo 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 simulación adecuada del cuerpo humano real.

2.5. Indicadores de probabilidad de daño cerebral

Para determinar en la simulación si alguno de los datos podrı́a significar un tipo
de lesión 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.
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Figura 2.4: Modelo utilizado en el estudio realizado por la Universidad de Seúl

2.5.1. Indicadores tradicionales

EL HIC15 es un indicador utilizado en biomecánica para evaluar riesgos de daño
cerebral, originalmente creado para determinar si en un impacto vehicular las condicio-
nes cinemáticas generadas provocan que se superen los lı́mites de lesión en el cerebro
como se muestra en la publicación de Chou & Nyquist [26] realizada en el 1974. Este
indicador se calcula en base a la aceleración lineal de un cuerpo en un intervalo de
tiempo determinado, en este caso 15 milisegundos. Según 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 contusión, y con un valor de 1032 se estarı́a generando daño neurológico
moderado en aproximadamente la mitad de los casos. El cálculo de este indicador se
rige por la ecuación 2.1, en el cual se incluye el tiempo final t2 y tiempo inicial t1 del
impacto junto a la aceleración del cuerpo en cada momento indicado por a(t).

HIC =

(t2 − t1)

{
1

(t2 − t1)

∫ t2

t1
a(t)dt

}2,5

max

(2.1)
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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 aceleración lineal del cuerpo para el cáclulo, considera la aceleración
angular del mismo en un intervalo de tiempo de 36 milisegundos como se presenta en la
ecuación 2.2. También indica la gravedad del impacto, pero en rangos distintos, y sirve
para corroborar resultados de los demás indicadores. En este caso, según el estudio
realizado por Kimpara et al. [28], se considera que con un RIC de 1,03× 107 existe un
50 % de probabilidad de que ocurra un mTBI (Mild Traumatic Brain Injury).

RIC =

(t2 − t1)

{
1

(t2 − t1)

∫ t2

t1
α(t)dt

}2,5

max

(2.2)

El BrIC es un indicador de daño 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
deformación, y utilizando los modelos tipo ”dummy” como el ”Hybrid III”. Para el
desarrollo de este se aplicaron datos cinemáticos de impactos de jugadores de futbol
americano en los modelos computacionales para determinar los valores máximos de
velocidad angular con los cuales se provocarı́an lesiones cerebrales según los valores
escalados de estrés y deformación en lesiones de animales. Se define la ecuación 2.3
en donde las velocidades angulares máximas en los distintos ejes de la cabeza (ωxc, ωyc

y ωzc) son los valores crı́ticos 66.2, 59.1 y 44.2 [rad/s] para cada eje, respectivamente.
Con este ı́ndice 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 creó el indicador [29].

BrIC =

√√√√( ωx

ωxc

)2

+

(
ωy

ωyc

)2

+
(
ωz

ωzc

)2

(2.3)

Con estos tres indicadores se busca estimar qué tipos de lesiones en la cabeza
podrı́an producirse en las caı́das simuladas con los dummy.

2.5.2. Herramienta de redes neuronales

Finalmente como complemento a los indicadores mencionados también se utiliza el
concepto de deformación 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, según las velocidades y aceleraciones angulares en un perı́odo de tiempo,
cual serı́a la deformación máxima 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 utilizó una base
de datos cinemáticos de impactos en la cabeza provenientes de deportes de contacto de
la Universidad de Stanford, de la NFL y de fútbol americano de secundaria. El conjunto
inicial constaba de 3069 casos, al cual se sumaron 2592 casos adicionales enfocados
en impactos más leves, alcanzando un total de 5661 muestras. Mediante técnicas de
aumento de datos, las magnitudes máximas 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 aceleración en
representaciones bidimensionales. La arquitectura del modelo fue implementada utili-
zando las librerı́as Keras (V2.2.4) y TensorFlow (V1.11.0). Durante el entrenamiento,
la red aprendió 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 comprobó 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 teórico del cuerpo

En esta sección se plantea como deberı́a 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 teórica fı́sica que permita generar una simulación
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 dirección al muro y la acelera-
ción que se considerará la de gravedad ya que es una caı́da. Las condiciones iniciales
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para cada caı́da son las mismas en términos cinemáticos, lo que varı́a principalmente es
la orientación. Para realizar un caso genérico inicial se considerará la cabeza de fren-
te al muro que impactará. 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 posición y la masa del mismo.

Lcabeza = mcabeza(−−−→rcabeza ×−−−→vcabeza) (2.4)

En la ecuación 2.4 se puede apreciar la relación existente entre los términos men-
cionados previamente donde la posición de la cabeza esta dada por −−−→rcabeza que es el
vector de posición utilizando como punto 0 la base del muro, −−−→vcabeza es el vector velo-
cidad lineal de la cabeza, mcabeza es la masa de la misma y Lcabeza es su momentum
angular.

La posición del cuerpo a través del tiempo está dada por la ecuación 2.5 en la cual
se muestra a partir de la posición inicial, la velocidad y la aceleración del mismo es
posible, según el tiempo, conocer las condiciones del mismo en cualquier momento del
movimiento.

−→rf = −→ri + (
−−→
v(t)× t) + (

−−→
a(t)× 1/2× t2) (2.5)

En la figura 2.5 se aprecia la disposición del sistema en este momento donde el
punto cero desde el cual se dibuja el vector posición 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 elástico con la superficie. En la ecuación 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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Figura 2.5: Representación esquemática del modelo biomecánico detallando el vector
de posición (r⃗) y el ángulo de inclinación (θ).

condiciones cinemáticas en ambos instantes como se muestra en la ecuación de impulso
2.7.

Lcabezai = Lcabezaf (2.6)

−→
F × t = (m×−→vf )− (m×−→vi ) (2.7)

Finalmente después del impacto se mantiene el momento angular donde la cabeza
tendrá condiciones cinemáticas que son las que se analizan para la detección de lesiones
cerebrales.
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Capı́tulo 3

Método

La elección de usar OpenSim (4.5) y OpenSim Creator (0.5.13) para este estudio
se basó en su robustez para la obtención de datos biomecánicos y su entorno gráfico
interactivo. A diferencia de otros simuladores puramente numéricos, OpenSim permite
una inspección visual continua del modelo musculoesquelético. Esto proporciona una
retroalimentación inmediata que es crı́tica para validar la coherencia del movimiento,
corregir configuraciones erróneas y analizar simultáneamente la respuesta dinámica 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 obtención y modificación del modelo, el esta-
blecimiento de los lı́mites de la simulación y la definición del tipo de datos a registrar,
además del análisis posterior de éstos.

3.1. Modelo de cuerpo humano

De acuerdo a lo mencionado en el marco teórico, se decidió utilizar el programa
OpenSim debido a sus amplias capacidades para la simulación de cuerpos humanos
y su facilidad de uso. Este software incluye un modelo desarrollado por la ”Agencia
de Proyectos de Investigación 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 simulación realista,
en especial respecto de las proporciones y dimensiones de un adulto. En la siguiente
sección se describen con mayor detalle sus caracterı́sticas.
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3.1.1. Caracterı́sticas del modelo Rajagopal

El modelo posee propiedades que son necesarias en la simulación biomecánica.
Presenta 13 articulaciones: cadera, rodillas y tobillos en el tren inferior, y hombros,
codos, muñecas y zona lumbar en el tren superior. En los hombros, muñecas, tobillos,
cadera y columna lumbar se permite la rotación en los tres ejes, mientras que en codos
y rodillas sólo existe un eje de rotación. 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 simulación, tales como velocidad lineal y aceleración lineal.

Figura 3.1: Modelo original de Rajagopal

A pesar de sus ventajas, el modelo presenta algunas caracterı́sticas que no se ajustan
adecuadamente a las necesidades de este estudio, considerando los estándares mencio-
nados en el marco teórico:

El cuello, la cabeza y el torso conforman un único cuerpo rı́gido.
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Los brazos y la pelvis presentan rangos articulares no naturales conforme a los
valores biomecánicos 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 reemplazó el cuello por un cilindro conectado al torso mediante una articula-
ción tipo rótula. La cabeza se unió al cilindro mediante una unión rı́gida.

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

Se añadieron puntos de contacto en las zonas necesarias para evitar que el modelo
atraviese el piso u otros cuerpos sólidos.

Estos cambios requirieron también la modificación de parámetros fı́sicos del mode-
lo, como masa e inercia de los nuevos segmentos. En el caso del cuello, se asignó 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·m² en los tres ejes.

Para el cráneo agregado, se consideró una masa de 5 kilogramos, con la inercia
correspondiente a una esfera homogénea centrada en su centro de masa, igual a 2.312
[kg·m²] 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 región 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 más relevantes son las del cuello, las
cuales sı́ 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
considerará 0°.

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

OpenSim Creator permite simular tanto el movimiento tridimensional del cuerpo
como sus respuestas fı́sicas frente a impactos. Para obtener los datos cinemáticos se
tomaron como referencia situaciones reales descritas en estudios estadı́sticos, reprodu-
ciendo dichas condiciones mediante configuraciones iniciales adecuadas.

El estudio se acotó a un tipo de caı́da 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 ángulo del cuerpo respecto del mu-
ro y la velocidad de caı́da. 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].

Ángulos de 0° a 150° de rotación 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 análisis se centró exclusivamente en el primer segundo de simulación, ya que el
impacto de la cabeza ocurre generalmente dentro de los primeros 400 ms. Se configuró
el software para que registrara los datos resultantes por cada milisegundo de simulación.

Para el registro de datos, se seleccionó el cráneo como cuerpo principal, solicitando
a OpenSim almacenar aceleración angular, aceleración tangencial y velocidades angu-
lares en los tres ejes a lo largo de la simulación.

3.3. Obtención 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 utilización posterior, fue necesario
transformar estos valores a tablas estructuradas que permitieran aplicar los distintos cri-
terios de predicción de daño cerebral presentados en el marco teórico: HIC15, RIC36,
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Figura 3.5: Modelo inicial a 150 grados respecto del muro

BrIC y deformación cerebral.

3.4. Tratamiento de datos

Para el cálculo del HIC15 se utilizan los datos de aceleración 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 análoga, pero utilizando aceleración angular y una
ventana de 36 ms. El BrIC se calcula a partir de las velocidades angulares máximas.

Sin embargo, en este estudio sólo se consideran los valores del instante del impacto,
ya que la simulación pierde realismo después de dicho evento debido a las limitaciones
previamente mencionadas.

Para el cálculo del deformación cerebral a partir de la velocidad angular se utiliza
la herramienta mencionada en el marco teórico para al cual es necesario utilizar el
lenguaje de programación Python (3.8) y el programa de cálculo MatLab (2021b). Esta
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herramienta es de código 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 predicción de Python.

Con los resultados del algoritmo usar MatLab nuevamente para su visualización
en un gráfico 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 máximos de velocidad
angular.

3.5. Análisis de datos

El análisis de los resultados se realiza comparando los valores obtenidos con sus
umbrales nominales: para HIC15, 525 indica un 0.1 % de probabilidad de contusión y
1032 corresponde a un 50 % de daño neurológico moderado. Para RIC36, un valor de
1,03× 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 contusión.

Para el análisis de los resultados del algoritmo predictivo, se evalua el valor de la
Deformación Principal Máxima (MPS) especı́ficamente en la región 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 deformación con tipos es-
pecı́ficos de trauma, se establece que un valor de 0.15 en el corpus callosum implica un
50 % de probabilidad de sufrir una contusión. Asimismo, dicha investigación concluye
que un MPS de 0.2 es un lı́mite objetivo para considerar que se ha generado una lesión
en el cerebro.

Cabe mencionar que el impacto no necesariamente ocurre directamente en la cabe-
za; debido a la fisionomı́a del modelo, éste puede producirse en el hombro, generando
igualmente cambios bruscos de velocidad en la cabeza que podrı́an provocar lesiones.

25



Por ello, es necesario complementar los datos con la observación visual de la simula-
ción, ya que no todos los picos de aceleración corresponden al impacto principal.
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Capı́tulo 4

Resultados

A continuación se presentan los análisis de los datos obtenidos a partir de las simu-
laciones, de los cuales se derivarán las conclusiones del presente trabajo.

4.1. Datos cinemáticos

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

Cabe destacar que algunos gráficos presentan distintos máximos locales que no ne-
cesariamente corresponden al impacto principal. Se utilizan únicamente los gráficos de
aceleración 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 gráficos de aceleración lineal entregan información redundante
respecto de los de aceleración angular.

En la figura 4.1 se observan dos máximos. Solo uno corresponde al impacto de la
cabeza con el muro, alrededor del segundo 0.2. En el mismo gráfico se observa que el
valor máximo de aceleración angular en este caso es cercano a los 24 [rad/s2].
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Figura 4.1: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y ángulo inicial de 0◦.
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Figura 4.2: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 0◦.
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A diferencia del primer caso, en la figura 4.2 el primer máximo sı́ corresponde al
momento del impacto. Aunque la velocidad inicial es mayor, la aceleración angular en
el instante del impacto no varı́a más de un 10 % respecto al caso anterior.

Los demás perfiles de aceleración angular exhiben una morfologı́a similar, diferen-
ciándose principalmente por el instante del impacto en función de la velocidad inicial
y la orientación del cuerpo (ver gráficos en el Anexo). No obstante, el análisis de las
magnitudes revela diferencias importantes. Como se evidencia en las figuras A.5 y A.6,
cuando el modelo se posiciona a 90° respecto a su ubicación inicial, la aceleración an-
gular máxima se aproxima a los 300 [rad/s2], valor considerablemente superior al pico
de 200 [rad/s2] registrado en la configuración de 60°.

4.2. Datos de HIC15

El valor HIC15 depende de la aceleración lineal; por tanto, en los gráficos de la sec-
ción previa se utiliza el valor máximo de dicha aceleración. A continuación se presentan
los valores de HIC15 para cada ángulo de caı́da:

Tabla 4.1: Valores de HIC15 según ángulo y velocidad
Velocidad / Ángulo 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 más altos se presentan, en promedio, a
la mayor velocidad inicial (1,2 [m/s]). El máximo 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 más de un 50 % de probabili-
dad de contusión. Además, 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 gráficos de barra donde se comparan los valores
de HIC15 dependiendo del ángulo con velocidades iniciales de 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s]
respectivamente.
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Figura 4.3: Gráfico de HIC15 según ángulo con velocidad inicial de 0.8 [m/s]
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Figura 4.4: Gráfico de HIC15 según ángulo con velocidad inicial de 1.2 [m/s]
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4.3. Datos de RIC36

Este indicador se calcula a partir de la aceleración angular, por lo que se utiliza el
valor máximo de los gráficos correspondientes. A continuación se presentan los valores
de RIC36 para cada ángulo:

Tabla 4.2: Valores de RIC36 según ángulo y velocidad
Velocidad / Ángulo 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 2.49e+5 4.49e+5

Como se observa en la tabla 4.2, el valor de RIC36 aumenta drásticamente cuando
el ángulo inicial es de 90° con una velocidad inicial de 0.8 [m/s] (9.41e+7), situación
en la que la cabeza impacta frontalmente contra el muro, lo que implica una mayor
probabilidad de contusión. El segundo valor más 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.
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Figura 4.5: Gráfico de RIC36 según ángulo con velocidad inicial de 0.8 [m/s]

En las figuras 4.5 y 4.6 se presentan gráficos de barra donde se comparan los valores
de RIC36 dependiendo del ángulo con velocidades iniciales de 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s]
respectivamente
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Figura 4.6: Gráfico de RIC36 según ángulo con velocidad inicial de 1.2 [m/s]

4.4. Datos de BrIC

Para el cálculo de BrIC se utilizan, en teorı́a, los valores máximos de velocidad
angular; sin embargo, para fines prácticos en este estudio se emplean los valores co-
rrespondientes al momento exacto del impacto. A continuación se presentan dichos
valores:

Tabla 4.3: Valores de BrIC según ángulo y velocidad
Velocidad / Ángulo 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 ángulos de 60° y 90°
respecto al muro, siendo el mayor valor 0.712789, equivalente a un 71,28 % de proba-
bilidad de contusión en un adulto. En contraste, a 0°, 30°, 120° y 150°, la probabilidad
disminuye a menos del 1 %, siendo el máximo 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 gráficos de barra donde se comparan los valores
de BrIC dependiendo del ángulo con velocidades iniciales de 0.8 [m/s] y 1.2 [m/s]
respectivamente.
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Figura 4.7: Gráfico de BrIC según ángulo con velocidad inicial de 0.8 [m/s]
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Figura 4.8: Gráfico de BrIC según ángulo con velocidad inicial de 1.2 [m/s]
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4.5. Datos de Brain Strain

A partir de las predicciones del algoritmo se obtuvieron los siguientes valores de
MPS máximo en el corpus callosum:

Tabla 4.4: Valores de MPS según ángulo y velocidad
Velocidad / Ángulo 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,la mayorı́a de los valores de MPS permanece bajo
el umbral crı́tico de 0.5, lı́mite asociado al riesgo de contusión cerebral. No obstante,
se identifica una excepción 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 lesión. Adicionalmente, aunque
las demás mediciones oscilan en torno al 30 % del máximo registrado, se observa una
clara tendencia ascendente en la deformación conforme el ángulo del cuerpo se acerca
a los 90°.
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Capı́tulo 5

Discusión

5.1. Modelo de cuerpo humano

El modelo de cuerpo humano desarrollado, basado en modificaciones al modelo
original de OpenSim para la simulación de caı́das, presenta restricciones en los movi-
mientos articulares conforme a lo establecido en el marco teórico.

En relación 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, especı́ficamente para el
movimiento rotacional; por consiguiente, la articulación tipo rótula resulta ser la más
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 aplicó también a la articulación 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 limitación del rango de movimiento, se implementaron esferas de
contacto tal como se detalla en la sección de metodologı́a. Esta solución satisface,
en términos generales, las caracterı́sticas biomecánicas de una persona mayor de 60
años, alineándose 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 rotación del cuello; si bien se incluyó musculatura en posiciones
anatómicamente correctas, esta no generó los esfuerzos necesarios para restringir el
movimiento adecuadamente. Por el contrario, en las articulaciones del tren inferior se
respetan los lı́mites 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 cinemáticas inicia-
les aplicadas a distintas zonas del cuerpo. Aunque OpenSim permite agregar modelos
adicionales, la interacción por contacto de mallado propio no fue posible con figuras
complejas, limitando las pruebas a impactos contra muros infinitos. A pesar de esta
restricción, el rango de pruebas realizables es amplio, permitiendo variaciones en el
posicionamiento del modelo, sus configuraciones cinemáticas iniciales e incluso la in-
clusión de animaciones predefinidas para movimientos complejos como la marcha o el
trote.

Finalmente, se definió una ventana de simulación de 5 segundos; sin embargo, el
análisis de los impactos se restringió a los primeros 400 ms, dado que todos los eventos
de interés ocurrieron en este intervalo. Se observó que, tras los 2 [s] de simulación,
el comportamiento del cuerpo pierde fidelidad respecto a la realidad, impidiendo la
extracción de datos válidos en instantes posteriores. Cabe destacar que esta inestabili-
dad tardı́a no compromete la integridad de los datos previos, por lo que la información
recopilada durante el momento del impacto se considera válida.

5.2. Datos cinemáticos

Como se aprecia en las Figuras 4.1 y 4.2, los picos de aceleración angular se inter-
pretan como los instantes precisos de impacto cefálico contra el muro. Si bien ambos
registros presentan múltiples 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
común de la simulación, 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 cálculo de los indicadores, además de no repetirse en el resto de pruebas. Por su
parte, en el segundo gráfico, el máximo absoluto se sitúa en el entorno de los 0.1 [s],
coincidiendo con el momento del impacto principal.
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En los gráficos de aceleración angular A.5 y A.6, que son los casos con mayor valor
máximo de datos entre todas las pruebas, se puede notar como existe un único pico a
diferencia de los casos presentados en las figuras 4.1 y 4.2. Este comportamiento tam-
bién se repite en las demás pruebas realizadas de las que sus gráficos 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
anomalı́as que no afectan a la validez de los resultados.

Por su parte, la aceleración lineal exhibe perfiles análogos a su contraparte angu-
lar. Esta similitud es evidente en los gráficos del Anexo (figuras A.11 a A.22), donde
se observa una sincronı́a temporal en el instante del impacto respecto a los datos an-
gulares. En términos de magnitud, los valores pico ascienden hasta los 250 [m/s2],
predominando notablemente en las configuraciones de 90° y 150°. La concordancia en
las condiciones temporales del impacto valida el análisis previo de la aceleración an-
gular, demostrando la robustez de los resultados al arribar a las mismas conclusiones,
respecto al momento del impacto, mediante dos variables fı́sicas independientes.

5.3. Indicadores de daño cerebral

Los datos obtenidos muestran una correlación clara entre los ángulos de posición
inicial del cuerpo y las variaciones en los valores de los indicadores HIC15, RIC36
y BrIC. En general, las relaciones observadas indican que mientras más cercano es el
ángulo a 90° el impacto de la cabeza contra el muro, mayor es la probabilidad de gene-
rar una contusión, es decir, una lesión cerebral. Esto se aprecia especialmente cuando
el modelo se encuentra a 90°, posición en la cual la cabeza impacta frontalmente contra
el muro. Este resultado evidencia la relevancia que tiene la orientación corporal en el
momento de la caı́da y, simultáneamente, 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 ángulo de 150° dentro del indicador HIC15, donde
se registra el valor más alto. Este resultado puede interpretarse como un posible dato
atı́pico, ya que el resto de los datos mantiene la tendencia esperada, con máximos 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 mencionó 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 aceleración al resto del cuerpo.
Este fenómeno predomina cuando el modelo se encuentra en las orientaciones de 0°,
30° y 150°, donde la geometrı́a 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 cráneo, los indicadores HIC15 y RIC36 registran valores aso-
ciados a una alta probabilidad de contusión. Esto demuestra que las fuerzas inerciales
generadas por el movimiento violento de la cabeza son suficientes para inducir lesiones
cerebrales sin necesidad de contacto fı́sico 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-
paración con el RIC36. Esta discrepancia es atribuible a la formulación matemática
del HIC15; al basarse exclusivamente en la aceleración lineal resultante, este indicador
presenta una sensibilidad directa a las condiciones cinemáticas lineales de entrada. La
velocidad lineal inicial, la ser mayor, en el momento del impacto el cambio de la misma
es mayor aumentando la aceleración lineal. En consecuencia, aunque el HIC15 ofrece
la ventaja de una mayor simplicidad de cálculo al requerir datos más accesibles, su
omisión de los componentes rotacionales compromete su fidelidad predictiva. Por ello,
resulta una métrica menos robusta que el RIC36 cuando se requiere una estimación
precisa y fiable del daño 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 serı́an aún más crı́ticas, debido a su ma-
yor fragilidad estructural y fisiológica, lo que incrementa la probabilidad de desarrollar
lesiones cerebrales ante impactos equivalentes.

Aunque los estimadores HIC15, RIC36 y BrIC proyectan probabilidades elevadas
de lesión en diversos escenarios evaluados, el análisis basado en brain strain (MPS) pre-
senta un escenario menos crı́tico, indicando probabilidades de daño inferiores al 50 %
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al mantenerse bajo el umbral de falla. No obstante, existe una excepción en la configu-
ración 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 ángulo de incidencia a los 90°.

El estudio permitió comparar la eficacia predictiva de distintos indicadores frente al
daño cerebral. En primer lugar, se observó que el HIC15 presenta la menor correlación
con la realidad biomecánica, ya que al basarse exclusivamente en aceleraciones linea-
les, omite el componente rotacional y direccional, ambos factores crı́ticos en lesiones
cerebrales.

Por su parte, el RIC36 incorpora la aceleración angular, pero su limitación también
radica en que utiliza solo la magnitud escalar del vector, perdiendo información rele-
vante sobre la direccionalidad del impacto. En contraste, el BrIC se posiciona como el
indicador tradicional más completo; al considerar los máximos de velocidad angular en
los tres ejes (x, y, z), integra simultáneamente la magnitud y la dirección de la rotación
del cráneo al momento del impacto.

Respecto al modelo de predicción basado en inteligencia artificial (IA), este de-
mostró ser una herramienta superior para estimar la ubicación y magnitud de las de-
formaciones tisulares. No obstante, dado que este modelo fue entrenado con datos de
impactos deportivos (de alta energı́a), su capacidad para generalizar consecuencias en
impactos más leves, como los analizados en este estudio, podrı́a presentar limitaciones
de precisión.

Finalmente al comparar los dos métodos que usan velocidad angular, siendo éstos
el BrIC y el de predicción por inteligencia artificial, se aprecia una convergencia en
los resultados de los casos mas extremos, es decir, donde los impactos significan daños
cerebrales severos. Aún con esto existen notables diferencias entre los niveles de peligro
en los impactos en los demás casos, como es posible identificar al utilizar la herramienta
BrIC, que retorna mas casos con altos niveles de riesgo de daño cerebral, mientras
que la herramienta de redes neuronales solo considera una situación 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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Capı́tulo 6

Conclusión

En el presente trabajo se analizaron diversos estudios que permitieron identificar
los tipos de caı́das más frecuentes en adultos mayores, observándose que la mayorı́a
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 reacción reducidos, se relacionan directamente con los escenarios reproducidos
en las simulaciones realizadas.

Para dichas simulaciones se desarrolló 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 cálculo adecuado de los impactos. Aunque el modelo cumple satis-
factoriamente con los requisitos para representar caı́das simples, presenta limitaciones
al abordar estudios más complejos o que requieren mayor detalle en la interacción entre
segmentos corporales.

Respecto a los datos obtenidos, fue posible analizar cómo las variables cinemáticas
se comportan durante un impacto de la cabeza contra un muro, mostrando variacio-
nes sensibles en función del ángulo de incidencia y de la velocidad inicial. A partir de
estos resultados se identificó que tanto la aceleración 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 análisis de los indicadores de riesgo permitió cuantificar la probabi-
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lidad de daño cerebral asociado a los distintos escenarios simulados. Tres de los indica-
dores —HIC15, RIC36 y BrIC— mostraron consistentemente que las caı́das de frente,
es decir, aquellas cercanas o directamente a 90°, representan el mayor riesgo debido a la
alineación directa entre la cabeza y el muro. Si bien la velocidad influye en la magnitud
del impacto, al considerar los rangos mı́nimo y máximo de desplazamiento habituales
en adultos mayores, el factor determinante resultó ser el ángulo de impacto, indicando
que la orientación del cuerpo en el momento de la caı́da ejerce una influencia crı́tica en
la severidad potencial del daño cerebral.

En virtud de los hallazgos expuestos, se concluye que los objetivos de la investi-
gación se han cumplido satisfactoriamente. Se logró caracterizar caı́das de adultos ma-
yores según datos estadı́sticos, desarrollar un modelo ”dummy” funcional, analizar los
parámetros cinemáticos 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 metodologı́a
empleada y aporta una base sólida para futuros estudios de biomecánica.
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Capı́tulo 7

Trabajos futuros

A partir de los resultados obtenidos en la presente investigación se ha logrado es-
tablecer una metodologı́a robusta para la simulación de caı́das en OpenSim logrando
determinar las condiciones cinemáticas 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 centrará en dos aspectos principales: aumentar el
rigor bio-mecánico del modelo (integrando la respuesta activa del sistema musculo-
esquelético) y extender el análisis de riesgo a otras lesiones de alta prevalencia, como
la fractura de cadera. Las siguientes lineas de investigación y desarrollo muestran las
posibles continuaciones de este proyecto:

7.1. Extensión del análisis de riesgo

Incluir lesiones de extremidades como fracturas en la cadera y establecer criterios
de falla ósea al ser ésta al otra zona mas afectada según la literatura en caı́das.

Generar mapas de riesgo predictivo utilizando los ángulos de caı́da crı́ticos para
detectar zonas de peligro en hogares.

7.2. Mejora del modelo computacional

Integrar en la simulación activación 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 población de adultos
mayores de Chile.

Cambiar condiciones de superficie de impacto para detectar materiales mas se-
guros a los impactos.
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mechanical effects of lower limb asymmetry during running: An opensim compu-
tational study. Symmetry, 17(8):1348, 2025.

46



[18] Seunghwan Lee, Moonseok Park, Kyoungmin Lee, and Jehee Lee. Scala-
ble muscle-actuated human simulation and control. ACM Transactions On

Graphics (TOG), 38(4):1–13, 2019.

[19] Lijia Liu, Joseph L Cooper, and Dana H Ballard. Computational modeling: Hu-
man dynamic model. Frontiers in Neurorobotics, 15:723428, 2021.

[20] Kurt A Kuhlman. Cervical range of motion in the elderly. Archives of physical

medicine and rehabilitation, 74(10):1071–1079, 1993.

[21] G Kelley Fitzgerald, Kevin J Wynveen, Wendy Rheault, and Bruce Rothschild.
Objective assessment with establishment of normal values for lumbar spinal range
of motion. Phys Ther, 63(11):1776–81, 1983.

[22] Muharrem Cidem, Ilhan Karacan, and Murat Uludag. Normal range of spinal
mobility for healthy young adult turkish men. Rheumatology international,
32(8):2265–2269, 2012.

[23] Alexander G Bruno, Mary L Bouxsein, and Dennis E Anderson. Development
and validation of a musculoskeletal model of the fully articulated thoracolumbar
spine and rib cage. Journal of biomechanical engineering, 137(8):081003, 2015.

[24] Katherine RS Holzbaur, Wendy M Murray, and Scott L Delp. A model of the
upper extremity for simulating musculoskeletal surgery and analyzing neuromus-
cular control. Annals of biomedical engineering, 33(6):829–840, 2005.

[25] Xianghao Zhan, Yiheng Li, Yuzhe Liu, August G Domel, Hossein Vahid Aliza-
deh, Samuel J Raymond, Jesse Ruan, Saeed Barbat, Stephen Tiernan, Olivier Ge-
vaert, et al. The relationship between brain injury criteria and brain strain across
different types of head impacts can be different. Journal of the Royal Society

Interface, 18(179):20210260, 2021.

[26] Clifford C Chou and Gerald W Nyquist. Analytical studies of the head injury
criterion (hic). SAE Transactions, pages 398–410, 1974.

[27] Daniel Marjoux, Daniel Baumgartner, Caroline Deck, and Rémy Willinger. Head
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Anexo A

Anexo

A.1. Gráficos de aceleración angular y lineal vs tiempo
según orientación y velocidad inicial.

En esta sección se encuentran los gráficos de aceleración angular versus tiempo
separados por velocidad inicial del cuerpo y ángulo con el cual se encuentra el cuerpo
respectiva desde su posición inicial.
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Figura A.1: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 30◦.
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Figura A.2: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 30◦.
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Figura A.3: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 60◦.
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Figura A.4: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 60◦.

0 5 · 10−2 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3 0,35 0,4 0,45
0

50

100

150

200

250

300

Tiempo [s]

A
ce

le
ra

ci
ón

an
gu

la
r[

ra
d/

s2
]

Figura A.5: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 90◦.
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Figura A.6: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 90◦.
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Figura A.7: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 120◦.
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Figura A.8: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 120◦.
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Figura A.9: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 150◦.
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Figura A.10: Gráfico de aceleración angular a través del tiempo con velocidad inicial
de 1.2 [m/s] y 150◦.
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Figura A.11: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 0◦.
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Figura A.12: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 0◦.
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Figura A.13: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 30◦.
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Figura A.14: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 30◦.
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Figura A.15: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 60◦.
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Figura A.16: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 60◦.
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Figura A.17: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 90◦.
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Figura A.18: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 90◦.
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Figura A.19: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 120◦.
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Figura A.20: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 120◦.
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Figura A.21: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
0.8 [m/s] y 150◦.
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Figura A.22: Gráfico de aceleración lineal a través del tiempo con velocidad inicial de
1.2 [m/s] y 150◦.
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