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Presentacion

El presente proyecto de Tesis doctoral se enmarca en el campo de la
seguridad pasiva de la automocién y trata de analizar para asi poder reducir las
lesiones cervicales como consecuencia de los accidentes de trafico.

Las lesiones cervicales son el resultado de un mecanismo lesional
conocido como “el latigazo cervical” que, debido a su alta incidencia a nivel
nacional e internacional, ha atraido la etiqueta de “sindrome del latigazo
cervical”.

Los altisimos costes personales y econémicos de este “sindrome del
latigazo cervical” y el gran nimero de afectados convierten a esta lesién en uno
de los campos clave de la tarea de los médicos forenses y de los ingenieros de
automocién.

El desarrollo del presente proyecto surge de la necesidad en la
Fundacion para la Investigacién y Desarrollo en Transporte y Energia
(CIDAUT) de tener una herramienta de trabajo abierta para analizar la
biomecanica del cuello humano en diferentes tipos de impactos.

Esta Tesis se ha realizado en la Fundacién para la Investigacion y
Desarrollo en Transporte y Energia (CIDAUT).

Por otra parte, la financiacién de este trabajo ha sido posible gracias a
una “Beca de la Universidad de Valladolid para la realizacién de la Tesis
Doctoral (Beca-Modalidad tipo A)” otorgada al autor de dicha Tesis.
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Justificacion y objetivos.

CAPITULO 1: JUSTIFICACION Y OBJETIVOS

1.1 Antecedentes

En las ultimas décadas, el aumento de las lesiones cervicales ha constituido un
problema de interés creciente en el campo de la investigacion biomecanica, por estar
dichas lesiones vinculadas a la vida moderna y al desarrollo industrial.

Debido a la frecuencia con la que se produce este tipo de lesiones en los
accidentes de trafico, en practicamente cualquier configuracion de impacto y rango de
velocidades, también supone un tema de gran interés para los fabricantes de
automoviles, los gobiernos y las entidades aseguradoras.

Desde el punto de vista médico, el diagndstico y el tratamiento de este tipo de
lesiones son continuamente discutidos, no pudiendo considerarse éste como un tema
totalmente cerrado.

Desde el punto de vista biomecanico, la dinamica de la columna cervical
humana ha sido objeto de numerosos estudios y ensayos sobre voluntarios, cadaveres
y animales (ver capitulo 4) en base a lo cuales se han creado maniquies, utilizados hoy
en dia para comprobar la seguridad de vehiculos.

Los maniquies son simplificaciones del ser humano, creados sin activacion
muscular y no permiten conocer en detalle lo que ocurre a nivel cervical durante los
impactos reales. Ademas, los llamados “criterios de dafno” utilizados en automocion
para cuantificar los dafios a nivel cervical son empiricos.

Tampoco es posible obtener los datos necesarios utilizando voluntarios, dado
que no se puede reproducir las condiciones de los accidentes reales debido a la
severidad de impacto al que pueden ser sometidos.

Debido a estos inconvenientes, a nivel internacional se ha comenzado a
desarrollar una serie de modelos matematicos de simulacion (ver capitulo 3) que
permite conocer en detalle lo que ocurre a nivel cervical durante unos impactos
virtuales aunque en el momento en que se ha comenzado esta tesis (afio 2004), no se
tenia acceso al cédigo de estos modelos de simulacién.

Ademas, todos los modelos ya existentes se diferencian entre ellos por el
programa en el cual han sido creado (Madymo, LS-DYNA, PamCrash, etc.), por la
construcciéon geométrica, numero de tejidos y érganos representados, puntos de origen
e insercidn de las partes blandas, pardmetros y coeficientes introducidos, expresiones
y funciones matematicas utilizadas, caracteristicas musculares, etc. A todo esto se
anade que, estos modelos, no han sido validados del mismo modo y en las mismas
direcciones de impacto.

Dadas las circunstancias expuestas anteriormente y detalladas en el capitulo 3,
se vio el interés de la creaciéon de un nuevo modelo de cuello, en paralelo con estos
desarrollos, para crear un codigo abierto, accesible a todo el publico. Este nuevo
modelo matematico de simulacién para la zona cervical se realiza basandose en la
simplificacion de los musculos a un sistema de masa-muelle-amortiguador, y
planteando las ecuaciones dinamicas del sistema de multicuerpos rigidos a partir de
las ecuaciones de Newton-Euler y, englobando los pardmetros biomecanicos
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relacionados con las lesiones cervicales (rigidez y elasticidad de los tejidos, activacion
muscular, etc.). Este modelo matematico ayudaria a un mejor entendimiento de la
dinamica y del funcionamiento de la zona cervical. Ademas, este nuevo modelo hara
aplicable las sugerencias de [Horst 2002] y [Panzer 2006] quienes consideran
necesario el estudio de la activacion muscular por grupos de musculos antagénicos
utilizando un modelo de multicuerpos. Con este modelo se podran comprobar, de una
manara rigurosa, los “criterios de dano” utilizados actualmente.

1.2 Obijetivo principal de la Tesis

El objetivo principal que se espera conseguir con el desarrollo de esta Tesis es
obtener una herramienta para el anadlisis de lesiones cervicales en accidentes de
trafico. Herramienta que se desarrolla equiparando la columna cervical a un sistema de
multicuerpos rigidos analizado mediante la formulacién de Newton-Euler.

Para conseguir el objetivo principal de esta Tesis, se plantean las siguientes

tareas previas:

» Estudio anatémico de la region cervical;

> ldentificar las principales lesiones en la region cervical causadas por accidentes de
trafico;

> ldentificar la existencia de alguna relacién entre los principales parametros del
accidente (velocidades, aceleraciones, caracteristicas de los vehiculos y del
ocupante, etc.) y la aparicion de las lesiones cervicales;

» Desarrollar un modelo mateméatico de acuerdo con las necesidades practicas;

» Implementacion numérica de dicho modelo matematico utilizando el programa
Matlab, y la validacién del mismo mediante la comparacién con corredores de
ensayos de voluntarios.

1.3 Estructuracion de la tesis

En el capitulo 1 se plantean las etapas a seguir (los objetivos principales y
secundarios de la tesis) y los medios necesarios para desarrollar la Tesis.

En el capitulo 2 se hace una descripcién anatémica-funcional de la zona
cervical y se explican una serie de términos médicos utilizados en el transcurso de la
tesis. La descripcién utilizada en el capitulo 2 sirve para la creacion geométrica del
modelo de cuello descrito en el capitulo 4.

El estado actual del tema se revisara en el capitulo 3 donde se expondran una
serie de aspectos generales del tema, intentandose cubrir gran parte de los campos
que abarca las lesiones cervicales. Tras el estudio de los datos presentados en el
capitulo 3, se justifica la necesidad de la presente Tesis y se plantea resolver una serie
problemas actuales en el campo de las lesiones cervicales, con el fin de alcanzar el
objetivo principal de la Tesis.

En el capitulo 4, se presenta el desarrollo del modelo matematico de cabeza-
cuello y se detalla la creacién del programa. Aqui se presentan las caracteristicas
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geométricas y biomecanicas de los elementos introducidos en el actual modelo
matematico.

En el capitulo 5 se presenta la validacion “clasica” del modelo matematico en
dos tipos de impactos dinamicos (frontal y lateral) utilizando corredores de validacién
de ensayos con voluntarios.

En el capitulo 6 se analizan las caracteristicas de los arcos reflejos y la
influencia de éstos sobre la activacion muscular. Se compara la actual formulacion
matematica para la activacion muscular con una activacién muscular proporcional al
error segun el principio PID. Se analizan los arcos reflejos desencadenados por el
dolor o presion, que pueden modificar o anular la senal de activacibn muscular
proveniente del cerebro.

También se analiza la existencia de un patrén de activacion muscular para los
grupos de musculos antagonicos.

En el capitulo 7 se presentan las conclusiones generales y las lineas futuras de
investigacién abiertas tras conclusién del presente proyecto.

1.3



Anatomia funcional.

CAPITULO 2: ANATOMIA FUNCIONAL

2.1 Introduccion

En este capitulo se presenta una breve descripcién de los términos médicos y
las funciones de los érganos del cuello que servira como base para el desarrollo del
modelo matematico de analisis de lesiones cervicales.

Las referencias espaciales utilizadas en este proyecto para describir la
disposicién de los diferentes tejidos, 6rganos y sistemas, y las relaciones que hay
entre ellos, son los planos anatomicos descritos en la figura 2.1. Para describir estos
planos se hace uso de la siguiente descripciéon de los ejes:

- El eje vertical va de la cabeza a los pies.
- El eje transversal va de lado a lado: es un eje latero-lateral.
- El eje anteroposterior va de delante hacia atras: es un eje ventro-dorsal.

Plano sagital El plano transversal es un plano
Plano coronal horizontal formado por los ejes
anteroposterior 'y  transversal,
/ siendo perpendicular al eje vertical.
Plano transversal El plano sagital es un plano
vertical formado por los ejes
/ anteroposterior y vertical,
> delimitando el cuerpo en dos
mitades simétricas: derecha e
izquierda.

El plano coronal o frontal es un
plano vertical formado por los ejes
transversal y vertical, delimitando
el cuerpo en dos partes: una
ventral (o anterior) y otra dorsal (o
posterior).

Fig. 2.1 Planos anatdmicos de referencia espacial. [SEER]

La columna vertebral humana (figura 2.2) realiza simultdneamente unas
funciones biomecanicas fundamentales muy importantes, entre cual mencionamos los
siguientes:

- transfiere los pesos de la cabeza, del tronco y de cualquier peso que levantamos

a la pelvis;

- participa en los movimientos del tronco y de la cabeza ofreciendo una gran
flexibilidad y movilidad (flexiones, extensiones, rotaciones y combinaciones de
los anteriores);

2.1
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- protege la médula espinal y los nervios raquideos que de ella salen, de las
potenciales fuerzas, momentos o movimientos que puedan dafarla;
- sirve como base para la insercién de los musculos, tendones y ligamentos.
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Fig. 2.2 Columna vertebral: a) regiones de division; b) region cervical.

La columna vertebral humana se extiende del craneo a la pelvis, esta
compuesta por 33 huesos individuales, llamados vértebras y, se divide en cinco
regiones: cervical (contiene 7 vértebras), toracico (contiene 12 vértebras), lumbar
(contiene 5 o 6 vértebras), sacra (contiene 5 vértebras) y coxigena (contiene 3
vértebras). Las vértebras estan regularmente superpuestas, a través de los discos
intervertebrales, conectados entre si por ligamentos y sostenidos por masas musculo-
tendinosas.

La region cervical consta de siete vértebras, de forma abreviada de C1 a C7 (de
arriba hacia abajo) y tienen el papel de proteger el tallo cerebral y la médula espinal,
sostener el craneo y permitir que la cabeza tenga un amplio rango de movimiento.
Desde el punto de vista anatémico, esta region se puede dividir en dos unidades
funcionales debido a las diferencias geométricas existentes: el segmento cervical
superior, que comprende las vértebras C1 y C2, y el segmento cervical inferior, que
comprende desde la vértebra C3 hasta la vértebra C7.

2.2 Caracteres peculiares de las vértebras cervicales

Aunque hay algunos autores que dividen la columna cervical, en tres segmentos
(superior, medio e inferior), en la presente tesis se utilizara la clasificacién en solo dos
segmentos (superior e inferior). A continuacion se presentan las caracteristicas de las
vértebras cervicales segun el segmento perteneciente.

Region cervical inferior

Las vértebras de la regién cervical inferior (C3-C7) tienen la misma forma y
caracteristicas, diferentes a la regidén cervical superior. Estas vértebras (figura 2.3),
presentan un cuerpo alargado, ap6fisis articulares acanaladas y transversas, pediculos
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con escotaduras, laminas cuadrilateras, apéfisis espinosas con excavaciones y un
aguijero vertebral triangular.

(1) Cuerpo vertebral;

(2,3) Apdfisis transversa anterior y posterior;

(4) Pediculo;

(5,6) Apdfisis articular;

(7) Lamina vertebral;

(8) Apdfisis espinosa;

(9) Agujero vertebral;

(10) Agujero transversal,

(11) Apdfisis superior del cuerpo vertebral;

(12) Muesca vertebral;

(13) Surco para rama ventral del nervio
espinal.

b)
Fig. 2.3 Vértebra cervical de region inferior: a) vista superior; b) vista lateral. [Atlas 1]

Las caractereristicas comunes que tienen todas las vértebras son las siguientes:
cuerpo, agujero vertebral, apofisis, laminas y pediculos.

El cuerpo vertebral es un hueso macizo con forma aproximada de cilindro.

El agujero vertebral esta comprendido entre la cara posterior del cuerpo
vertebral y la apofisis espinosa, tiene forma de triangulo mas o menos redondeado.

La apdfisis espinosa presenta una base que la une a la veértebra; el vértice
desviado a la derecha e izquierda en relacién con los musculos espinales. El borde
superior es cortante y, el borde inferior mas grueso y mas corto que el anterior.

Todas las apéfisis sirven de punto de fijacién tanto de musculos, responsables
de la posicion erguida y del movimiento de la columna, como de ligamentos que
mantienen unida una vértebra a sus vecinas.

Las apdfisis transversas son dos, una derecha y otra izquierda que se dirigen
hacia fuera. Presentan una base, un vértice, dos caras (anterior y posterior) y dos
bordes (superior e inferior).

Las apdfisis articulares son prominencias destinadas a la articulacién de las
vértebras entre si. Son cuatro, dos en el lado derecho y dos en lado izquierdo, dos
ascendentes y dos descendentes, colocadas a cada lado del agujero vertebral.

Las laminas vertebrales son dos: derecha e izquierda. Aplanadas vy
cuadrilateras, forman la mayor parte de la pared postero-lateral del agujero raquideo.

Los pediculos son dos porciones 6seas delgadas y estrechas situadas a uno y
otro lado, unen la base de la apdfisis transversa y las dos apdfisis articulares
correspondientes a la parte posterior y lateral del cuerpo vertebral.

El Cuerpo vertebral es la parte mas gruesa, tiene forma de cilindro y sirve de
soporte y reparto de presiones. El cuerpo, alargado transversalmente, presenta, por
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delante, en la linea media una pequefa prominencia vertical y, en las extremidades
laterales de su cara superior, dos pequenas prominencias llamadas apdfisis superior
del cuerpo vertebral. En los extremos laterales de su cara inferior presenta dos
pequenas escotaduras que, en el esqueleto armado, estan en relacién con los
ganchos de la vértebra subyacente. El agujero es triangular, de base anterior.

El arco se extiende desde el cuerpo hacia atras.

El agujero vertebral es el espacio que queda entre el cuerpo y el arco. La union
de todos los agujeros vertebrales forman el conducto (canal) raquideo. Este canal es
grande, a fin de alojar convenientemente la dilatacién de la medula espinal. El canal
medular esta limitado por los cuerpos vertebrales, los pediculos y laminas de la
vértebra.

Los pediculos son los elementos de union del arco al cuerpo (uno a cada lado),
implantdndose en el cuerpo vertebral en un punto algo menos distante de su cara
superior que de la inferior. Las dos escotaduras no son exactamente iguales: la inferior
es algo mas profunda que la superior.

Las /laminas son la continuacién de los pediculos hacia atras formando la parte
posterior del agujero vertebral. Son delgadas y relativamente largas y se fusionan
posteriormente para formar las apofisis espinosas.

La apdfisis espinosa se forma por la unidon de las dos laminas en la cara
posterior del arco. La apdfisis espinosa es corta, poco inclinada, dirigida hacia atras,
tiene un canal en su borde inferior y esta bifurcada en su vértice.

Las apdfisis transversas salen hacia los lados entre los pediculos y las laminas
tienen un canal en su cara superior, son bituberculosas en su vértice y en su base
existe un agujero, llamado agujero transverso. Las apofisis estan en cada lado
colocadas exactamente una encima de la otra. Sus caras miran hacia atras y arriba en
las apdfisis superiores, hacia delante y abajo en las apdfisis inferiores.

Las apdfisis articulares: son cuatro, dos superiores y dos inferiores, que se
articulan con las apdfisis articulares de las otras vértebras. Entre las apdfisis
articulares de dos vértebras adyacentes se encuentra una membrana sinovial dentro
de cual esta el fluido sinovial.

Los agujeros transversales (de conjuncidn) se sitlan entre los pediculos siendo
el lugar por donde pasan los vasos y las raices nerviosas espinales.

La séptima vértebra cervical carece, en ocasiones, de uno o ambos agujeros
transversales, a través de los que, en caso de existir, sélo pasan las venas vertebrales
accesorias que acompafan a la arteria vertebral. [Baraza 2004]

La vértebra C7 es un poco diferente a las demas vértebras cervicales de la
region cervical inferior dado que, las vértebras, al pasar de una regidén vertebral a otra,
la dltima de una (regién toracica) y la primera de la otra (regién cervical), tienen
caracteristicas mezcladas. Cada elemento de la vértebra trae consigo un caracter
morfolégico que permite reconocer la regién a la que pertenece la vértebra.

Region cervical superior
Las vértebras C1 y C2 de la regidn cervical superior presentan, desde el punto
de vista anatdmico, rasgos propios y particulares.

La primera vértebra cervical (C1) conocida con el nombre de Atlas es la base
del craneo. Esta vértebra (figura 2.4) se une al hueso occipital y da paso al tallo
cerebral a través del agujero magnum. Su aspecto es diferente al de las otras
vértebras espinales. El atlas no tiene cuerpo vertebral, ni apdéfisis espinosa, es un
anillo del hueso compuesto de dos masas laterales unidas en el frente y en la parte
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posterior por el arco anterior y el arco posterior. De las masas laterales salen las
apdfisis transversas. El atlas tiene dos superficies articulares, una que permite el
movimiento respecto al hueso occipital del craneo y otra, en el arco anterior, para
articularse con el diente del Axis.

(1) Arco anterior;

(2) Superficie para el diente del Axis;

(3) Apdfisis transversa;

(4) Surco vertebral;

(5) Arco posterior;

(6) Apodfisis transversa posterior;

(7) Apdfisis articular;

(8) Agujero transverso;

(9) Contorno del ligamento transversal
del Atlas;

(10) Contorno del diente del Axis;

(11) Apdfisis transversa anterior.

Fig. 2.4 La primera vértebra cervical: el Atlas. [Atlas 1]

La segunda vértebra cervical (C2) conocida con el nombre de Axis, se articula
por arriba con la vértebra Atlas y por debajo con la tercera vértebra cervical y se
diferencia de todas las demas vértebras por la presencia de la apdfisis odontoides
(figura 2.5), conocido también con el nombre de diente del Axis que encaja en el
interior del anillo del atlas, permitiendo su articulacion.

(1) Diente del Axis;

(2) Accesorio para el ligamento alar;

(3) Surco para el ligamento transversal;

(4) Agujero transversal,

(5) Apdfisis transversa;

(6) Apdfisis articular;

(7) Cuerpo;

(8) Apdfisis espinosa;

(9) Lamina;

(10) Pediculo;

(11) Apdfisis articular;

(12) Saliente ventral;

(13) Superficie para el arco anterior del
Atlas.
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b)
Fig. 2.5 La segunda vértebra cervical: el Axis. [Atlas 1]

Conectando una vértebra a otra existen unas pequenas articulaciones formadas
por la unién de las apdfisis articulares de la vértebra superior e inferior. Estas
pequenas articulaciones son muy importantes para que las vértebras se mantengan en
su lugar al moverse la columna, e impiden que una vértebra se desplace hacia
adelante sobre la que esta debajo, perdiendo la alineacién.

2.3 Articulaciones y discos intervertebrales

En lo referente a las vértebras cervicales del segmento inferior (C3 a C7) se
pueden distinguir tres tipos de articulaciones (figuras 2.6 y 2.7): articulacion entre las
apofisis articulares, articulacion uncovertebral y articulacion entre los cuerpos
vertebrales.

La articulacion entre las apofisis articulares (llamada en inglés Facet joints,
Zygapophyseal o Apophyseal joints) es una articulacién sinovial con una capsula que
se adhiere lateralmente al ligamento amarillo con las apéfisis articulares rodeadas por
una capsula de tejido conectivo (membrana sinovial) y que producen un liquido (fluido
sinovial) para lubricar las apofisis (figura 2.6). Las superficies comunes entre las
apdfisis articulares estdn cubiertas de un cartilago articular permitiendo que las
apofisis se muevan o que se deslicen suavemente cara a cara. La apdfisis superior
adopta una inclinacién oblicua diferente a la apdfisis inferior. En ambos casos, tanto
las apofisis superiores como inferiores estan dispuestas en el mismo plano anatémico.

Esta articulacidon es muy importante en la determinacion de la rigidez y de la
movilidad cervical.
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Capsular
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Synovial
membrane

Synovial Cartilage
fluid

Fig. 2.6 Articulaciéon entre dos apdfisis articulares. [Yoganandan 2001]

La articulacion uncovertebral o de Luschka (figura 2.7), es descrita por algunos
autores como “una articulacion sinovial en miniatura”, aunque otros consideran que
son simplemente “espacios en las porciones laterales de los discos intervertebrales”.
[Baraza 2004]

Articulacién
de Luschka

Articulacion de las
carillas articulares

Articulacion entre los
cuerpcs vertebrales.
El disco intervertebral

Fig. 2.7 Las articulaciones de las vértebras cervicales. [Baraza 2004]

La articulacion entre los cuerpos vertebrales conocida como el disco
intervertebral es una articulacion tipo sinfisis o articulacién cartilaginosa secundaria.
Estas articulaciones tienen el papel de permitir la flexibilidad de la columna vy
proporcionar un efecto amortiguador de fuerzas durante las actividades diarias,
estableciendo un reparto de presiones (transforma esfuerzos generalmente verticales
en esfuerzos horizontales). Los discos intervertebrales estan unidos a los cuerpos
vertebrales, en la parte superior e inferior, por unas placas muy finas de cartilago
hialino, que estan calcificados cerca de la superficie osificada. En caso de que se
ejerza una fuerza de compresion excesiva sobre la columna, estas placas son las
primeras en ceder.

Los discos intervertebrales (figura 2.8) ocupan cerca de un tercio de la altura de
la columna vertebral entera y estan compuestos por dos partes: la parte central de
consistencia gelatinosa, que se denomina Nucleo pulposo y un recubrimiento fibroso
que lo mantiene en su lugar, denominado Anillo fibroso o envuelta fibrosa.
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Ncleo Eje del
pulposo disco

Anillo
fibroso

Fig. 2.8 Estructura del disco intervertebral. [Wendell 2005]

El Anillo fibroso es una estructura compuesta por unas capas conceéntricas de
fibras colagenas dispuestas en un angulo de entre 25 y 45 grados con respecto a los
cuerpos vertebrales. Estas capas “encierran” al nacleo pulposo, siendo mas grueso en
la porcion anterior del disco, por lo que la pared posterior es mas fragil. Las fibras
externas del anillo cuentan con terminaciones nerviosas por los que sentimos dolor.

El Nucleo pulposo ocupa el 15% de la totalidad del disco intervertebral. Tiene
una estructura esférica que contiene una sustancia gelatinosa con un alto contenido en
agua (70-90% agua, afadida a una matriz de proteoglicanos y colageno) que le
confiere una elevada presidén hidrostatica, util para el reparto de presiones. Este
sistema esta en estado de pretensién, lo que le confiere unas propiedades especiales
de viscoelasticidad y resistencia.

Cuando el disco soporta un esfuerzo vertical, la fuerza actia sobre el Nucleo
Pulposo y éste, al estar encerrado por el Anillo Fibroso, transmite dicha fuerza en un
sentido horizontal, de manera que el Nucleo Pulposo soporta el 75% de la carga y el
Anillo Fibroso el 25% de la carga.

El disco intervertebral es el tejido fino avascular mas grande del cuerpo humano
debido a que la presidn en el nucleo pulposo es de 5 a 15 veces superior a la presion
arterial, por lo que no puede llegar sangre a él. Por eso tampoco hay nervios en el
nacleo pulposo; sélo los hay en las capas mas externas de la envuelta fibrosa.
[webdelaespalda]

Es importante notar que no existen discos intervertebrales entre la articulacién
del hueso occipital y la vértebra C1, o entre las vértebras C1 y C2. Estas articulaciones
son de tipo sinartrosis-sinfribrosis que presentan segmentos unidos por tejido fibroso,
de tal manera que impide los movimientos.

El factor mas importante en el dafo del nacleo pulposo son los trastornos de la
difusion de oxigeno, nutrientes y productos de desechos a través del espacio discal. Al
disminuir el contenido de agua el disco pierde su capacidad de expandirse y disminuye
de altura y comienza a perder la capacidad de absorber energia. La fuerza aplicada a
la columna comienza a ser soportada por el anillo fibroso, que no esta preparado para
soportarlas y pueden aparecer desgarros en el mismo.
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2.4 Estructuras ligamentosas

En general, los ligamentos son tejidos en forma de banda fuertes y no flexibles,
de tipo fibroso, que sirven para mantener las superficies articulares de los huesos
firmemente unidas. En el caso de la espina dorsal los ligamentos estabilizan los
empalmes y restringen el movimiento.

A nivel cervical, los ligamentos se diferencian en funcion de la region analizada:
superior o inferior.

2.4.1 Ligamentos vertebrales del segmento cervical inferior

El conjunto de ligamentos vertebrales del segmento cervical inferior (C3-C7)
estan formados de los siguientes ligamentos (figura 2.9): los ligamentos longitudinales
anteriores (A), los ligamentos longitudinales posteriores (C), los ligamentos capsulares
(D), los ligamentos amarillos o ligamentos Flavum (E), los ligamentos interespinales
(F), y los ligamentos supraespinales (G).

a) b)
Fig. 2.9 Los ligamentos de la columna cervical: a) vista lateral [Brolin 2002]; b) vista superior [Laporte
2000].

El ligamento longitudinal anterior se encuentra delante del cuerpo vertebral,
extendiéndose por la cara anterior del cuerpo de las vértebras y de los discos, desde la
apofisis transversal anterior del atlas (C1) hasta la parte superior de la cara pelviana
del hueso sacro.

El ligamento longitudinal posterior se extiende desde la segunda vértebra
cervical hacia abajo, a lo largo de la cara posterior del cuerpo de las vértebras, por el
interior del canal cerebral, hasta el extremo superior del hueso sacro. Este ligamento
dificulta la flexién, siendo el antagonista funcional del ligamento longitudinal anterior.

Los ligamentos capsulares conectan las dos superficies de las facetas de las
apofisis articulares entre dos vértebras cercanas. Una de sus funciones principales es
mantener el liquido sinovial dentro de la capsula sinovial. Este ligamento se describe a
menudo como delgado y flojo, especialmente en los empalmes occipitoatlantal (C0-C1)
y atlantoaxial (C1-C2), pero su papel es frenar la rotaciéon axial.

Los ligamentos amarillos rellenan los espacios existentes entre los arcos
vertebrales, tapizando la parte posterior del agujero vertebral. Estos ligamentos estan
formados por fibras elasticas, de color amarillo. Estan insertados en el borde anterior
en la vértebra superior y en el borde posterior de la vértebra inferior. Durante la flexion
del cuello tienen un efecto antigravitatorio [Baraza 2004].
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Los ligamentos supraespinales unen las puntas de las apdfisis espinosas de las
vértebras. Estan formados por bandas muy fuertes de tejido fibroso, las cuales estan
relajadas en extension y tienen un papel importante en el soporte de la columna.

Los ligamentos interespinales unen las apdfisis espinosas de las vértebras a lo
largo de sus bordes.

Los ligamentos intertransversales (interapofisarios) anteriores y posteriores
unen las apdfisis transversas a lo largo de sus bordes. El tejido fibroso de estos
ligamentos es muy débil y su papel es limitar los movimientos laterales de la columna.

2.4.2 Ligamentos vertebrales del segmento cervical superior

Los ligamentos vertebrales especificos del segmento cervical superior (CO-C2)
son los siguientes (figura 2.10): el ligamento apical, el ligamento alar, el ligamento
transversal, la membrana tectorial, la membrana atlantooccipital anterior y la
membrana atlantooccipital posterior.

APICAL LIGAMENT WERTICAL CRUCIATI
TRANSVERSI ;

LIGAMENT £ Ly %

ALAR

LIGAMENT /

g

7 o TRANSVERSE
— _ ) — W ALAR LIGAMENT LIGAMENT
¢ AV
CAPSULAR W
LIGAMENTS
a) b) c)

Fig. 2.10 Los ligamentos de la regién superior del cuello. [Brolin 2002]

El ligamento Apical es delgado y su forma se aproxima una V, con la mayoria de
las fibras concentradas en el centro. La fijacion apical del ligamento posterior esta en
la superficie superior del agujero vertebral y en el agujero occipital (figura 2.10a). La
funcién del ligamento apical es frenar la flexion.

El ligamento Alar frena la rotacion axial del craneo. Su origen estd en los
margenes laterales del agujero vertebral y la insercidbn esta principalmente en la
cabeza, pero también en las masas laterales de C1. El componente principal de la fibra
es colageno, resultando asi un ligamento inelastico con una gran rigidez. Un grupo de
investigadores (ver [Crisco 1991]) han desarrollado y publicado en 1991 un modelo
describiendo como trabajan los ligamentos alares. En el se indica que los ligamentos
alar izquierdo y derecho limitan la rotacién axial en ambas direcciones.

El ligamento transversal se origina por un lado de las masas laterales del atlas,
y va al lado opuesto, pasando por el lado posterior del agujero vertebral (figura 2.10b).
Este ligamento trabaja como venda que frena el apéfisis odontoideo, sosteniéndolo
contra el anillo anterior del atlas, y previniendo asi el movimiento del apodfisis hacia la
médula espinal.

El ligamento transversal tiene dos extensiones verticales: una prolongacion
ascendente al occipital y una extension hacia abajo al cuerpo vertebral del eje. Estas
fibras verticales se llaman el Cruciate vertical y frenan la flexion de la cabeza. Las
fibras transversales del ligamento estan compuestan principalmente de colageno como
los ligamentos alar.
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La membrana Atlantooccipital anterior es el substituto del ligamento longitudinal
anterior en el nivel C1-occipital.

La membrana Tectoria esta entre el C2 y el occipital, como continuacion del
ligamento longitudinal posterior.

La membrana Atlantooccipital posterior, denominada también ligamento atlanto-
occipital posterior, es fibrosa, ancha y fina, y forma parte de la articulacién atlanto-
occipital entre el atlas y el hueso occipital presentando un orificio por el que pasan la
arteria vertebral y el nervio suboccipital.

2.5 EIl sistema nervioso

El sistema nervioso constituye el sistema de control mas importante del
organismo Yy, junto con el sistema endocrino, desempena la mayoria de las funciones
de regulacion. En general, el sistema nervioso controla las actividades rapidas del
cuerpo, como las contracciones musculares, los fendmenos viscerales que
evolucionan rapidamente, e incluso las secreciones de algunas glandulas endocrinas.

El sistema nervioso se clasifica en dos partes:

e El sistema nervioso central esta formado por el cerebro y la médula espinal. En él
residen todas las funciones superiores del ser humano, tanto las cognitivas como
las emocionales.

e El sistema nervioso periférico constituye el tejido nervioso que se encuentra fuera
del sistema nervioso central, representado fundamentalmente por los nervios
periféricos que inervan los musculos y los 6rganos.

2.5.1 La médula espinal

La médula espinal es una prolongacion cilindrica del tronco cerebral que se
encuentra alojado dentro del agujero (vertebral) central de la columna vertebral
estando suspendida por las raices nerviosas y los ligamentos dentados y sumergida al
mismo tiempo en una cavidad llena de liquido cefaloraquideo, y limitada externamente
por las cubiertas meningeas con una disposicion similar a la craneal (figura 2.11). La
médula espinal comienza en la unién craneocervical, presenta dos engrosamientos
fusiformes en los niveles cervicodorsal (C4-D1) y lumbosacro (L2-S3) y termina entre
las dos primeras vértebras lumbares con el cono medular. Esta constituido por los
segmentos sacro y coxigeo.

Durante las primeras etapas del desarrollo la médula espinal ocupa casi la
totalidad del conducto raquideo, pero el crecimiento rapido que experimenta en
seguida la columna vertebral da lugar a la disposicién que presenta en el adulto. La
medula de un adulto mide aproximadamente 45 centimetros de longitud y ocupa los
dos tercios superiores del conducto raquideo [Atlas 2], estando el resto ocupado por la
"cola de caballo" o “cono terminal’”.

La particular y complicada estructura intrinseca de la médula espinal esta
biolégicamente disefiada para cumplir dos tipos de funciones: medio de transporte de
la informacion sensitiva (por las fibras nerviosas aferentes a estructuras
troncoencefalicas y cerebrales) y, elaborador de respuestas reflejas ante estimulos
que llegan por las fibras nerviosas aferentes.
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Fig. 2.11 Vista superior del contenido del conducto raquideo, porcion cervical. [Sobotta 1993]

Al realizar un corte transversal de la médula espinal (figura 2.12a), se ve que
esta organizada en dos partes: sustancia gris y sustancia blanca.

Cerebro
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Liguido Cefalorraquidec
Asta ant.

Conducto central Duramadre Espacio Subaracnoideo

A‘
2

=Rah

Fibras radiculares .
Aracnoides
Surco anterolateral

Cordén ant. Piamadre espinal Ligamento
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a) b)
Fig. 2.12 El sistema nervioso: a) la médula espinal [Sobotta 1993]; b) el cerebro [Hasegawa 2003].

La sustancia gris, situada en la porcion central de la médula, esta constituida
por nucleos neuronales motores, sensitivos y vegetativos, distribuidos respectivamente
en las astas anteriores, posteriores y laterales. Su forma es similar a una letra H, de tal
modo que se ve como dividida en cuatro porciones. La parte horizontal de esta H se
denomina comisura gris, y cada una de las puntas recibe el nombre de asta. En
consecuencia, existen dos astas ventrales o anteriores y dos astas dorsales o
posteriores.

La sustancia gris de la medula espinal sirve de centro reflejo y forma parte de un
centro de distribucion para las vias sensitivas y motoras.

La sustancia blanca ocupa la parte externa que rodea la sustancia gris, y se
compone de fibras ascendentes y descendentes sostenidas por las celulas
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neurogliales. La sustancia blanca se dispone en tres columnas o cordones de fibras,
anterior o ventral, lateral y posterior o dorsal, que discurren de un nivel del sistema
nervioso a otro. Las fibras que se extienden desde un lugar determinado a otro se
agrupan en haces denominados fasciculos o tractos.

La sustancia blanca actia de gran via conductora de impulsos hacia y desde el
encéfalo.

Es importante saber que la lesién de la médula espinal por un accidente o por
una enfermedad produce una paralisis de los musculos y la desaparicién de la
sensibilidad por debajo de la zona lesionada.

2.5.2 El cerebro

En la figura 2.11b se observa que el cerebro se encuentra rodeado de tres
capas de meninges: la piamadre, la aracnoides (formando ambas la llamada
leptomeninge) y la duramadre. Las dos primeras capas rodean completamente al
cerebro y la médula espinal y entre ambas se encuentra el espacio subaracnoideo,
que estd completamente lleno de liquido cefalorraquideo al comunicarse con las
estructuras licuorales cerebrales a través de los agujeros de Luschka y Magendie del
IV ventriculo.

El liquido cefalorraquideo es transparente, se forma en los ventriculos laterales,
en unos entramados vasculares que constituyen los plexos coloideos, fluye desde los
ventriculos laterales en el interior del cerebro, hacia el tercer y cuarto ventriculo y
luego sale al espacio subaracnoideo hasta el seno sagital superior del cerebro, donde
se reabsorbe. El liquido cefalorraquideo rodea a la médula espinal y sirve para
proteger la parte interna del cerebro de cambios bruscos de presion y para transportar
sustancias quimicas. [Hasegawa 2003] considera que, en un adulto sano, la capacidad
es aproximadamente 150 ml y la produccién diaria es aproximadamente 500 ml.

La duramadre raquidea o duramadre espinal (figura 2.11 y 2.12b) es una
membrana firme y poco elastica, que se ancla en el borde del agujero occipital, y
frecuentemente en la cara interna de las dos primeras vértebras cervicales, asi como
al ligamento longitudinal posterior en las regiones cervical y dorsal. Se fija a la médula
a través de los 21 ligamentos dentados, el ultimo de los cuales se halla a nivel de las
primeras lumbares. Su especial disposicién y su forma triangular permiten el paso de
de las fibras que integran el nervio raquideo. El espacio entre la duramadre y la pared
del canal raquideo es una cavidad real (espacio extra o epidural) llena de grasa y
plexos venosos, a través del cual entran y salen diferentes elementos neurales y
vasculares.

La piamadre es una membrana glial que tapiza la superficie externa de la
médula espinal intimamente unida a ella. Al terminar el cono medular, continua como
una estructura fibrosa, residual y filiforme (filum terminale), que a nivel S2 (donde
termina el saco dural) se rodea de duramadre acabando en el céccix, confundiéndose
con su periostio y formando el ligamento coxigeo.

La aracnoides se encuentra adosada a la cara interna de la duramadre. Por su
interior tenemos el espacio subaracnoideo, constituido por tejido glial, fibras nerviosas
y elementos vasculares, bafiados en liquido cefalorraquideo.

El espacio subdural es la zona que existe entre dos membranas que cubren el
cerebro: la aracnoides y la duramadre. En cualquier persona, en situacion normal, este
espacio es virtual, al estar ambas membranas muy unidas o juntas.

2.13



Anatomia funcional.

2.5.3 Los nervios

Los nervios salen de la medula espinal a lo largo de toda su longitud, uno hacia
la izquierda y otro hacia la derecha, entre cada vértebra, resultando ocho pares de
nervios. El primero par de nervios pasa entre el occipucio y la primera vértebra
cervical, y el octavo emerge entre la séptima vértebra cervical y la primera dorsal.

Cada nervio tiene dos raices nerviosas resultando cuatro por cada segmento
medular: 2 anteriores (motoras) y 2 posteriores (sensitivas) con sus respectivos
ganglios raquideos. Normalmente la raiz nerviosa de una persona joven, ocupa en la
columna cervical alrededor de un tercio del agujero intervertebral.

Las raices nerviosas estan envueltas por un manguito fibroso que le
proporcionan las membranas meningeas, y se unen en el agujero de conjuncién para
formar los nervios raquideos que emergen del canal, envueltos también por
duramadre. Raices y nervios, ademas de su evidente funcion neural, ofrecen cierta
fijacibn mecanica, principalmente en la region cervical. En este nivel, el hecho de
existir 8 segmentos medulares por 7 vertebrales, motiva que el nervio raquideo C1
emerja entre el occipital y el atlas, y asi, los de C2 a C7 lo hacen por el agujero de
conjuncién que hay por encima de su vértebra homoénima. El nervio C8 sale entre C7 y
T1, y a partir de aqui lo haran por el agujero que se encuentra por debajo de su
vértebra correspondiente. El decalaje existente entre los niveles medulares y 6seos,
determina que, a medida que descendemos, las raices tengan mayor trayecto
intraraquideo desde su origen medular hasta la salida por los agujeros intervertebrales.

2.6 Los musculos del cuello
El musculo es un tejido u érgano constituido por células fusiformes que
contienen un complejo entramado proteico de fibras llamadas actina y miosina (figura

2.13) cuya principal propiedad, llamada contractilidad, es la de acortar su longitud
cuando son sometidas a un estimulo eléctrico como respuesta a un estimulo nervioso.
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Fig. 2.13 Microestruétr del musculo esquelético. [Koesterer 2008]
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Las caracteristicas de los impulsos nerviosos (intensidad, frecuencia, modo,
duracion, etc.) determinan las caracteristicas de la contraccion muscular y de la fuerza
que puede desarrollar dicho musculo.

El tejido muscular se clasifica en tres tipos: musculo cardiaco que se encuentra
en el corazdn, musculo esquelético que esta unido al esqueleto y es el responsable del
movimiento y, el musculo liso que se encuentra en el aparato intestinal y en las
paredes de los vasos sanguineos. De estos tres musculos, el Unico que actua
voluntario a los estimulos del sistema nervioso central es el musculo esquelético o
estriado.

Dado que los musculos del cuello son musculos esqueléticos, en el presente
capitulo solo se analizara este tipo de musculo.

El control del musculo esquelético se realiza por medio de impulsos nerviosos
provenientes del cerebro o de la medula espinal (figura 2.14).

Motor neuron

Motor unit

Spinal cord

Motor neuron
Creek

Motor unit

Fig. 2.14 El control del musculo esquelético. [Koesterer 2008]

La mayor parte de los musculos esqueléticos estan unidos a zonas del
esqueleto mediante inserciones de tejido conjuntivo llamadas tfendones. Las
contracciones del muasculo esquelético permiten los movimientos de los distintos
huesos y cartilagos del esqueleto. Estos tipos de musculos se componen en general
de tres partes: un cuerpo o vientre (es la parte mas voluminosa), unos tendones (son
los extremos del musculo, a través de los cuales se unen a los huesos) y unas
aponeurosis o fascias (una fina capa membranosa que recubre los musculos). Estos
musculos (los musculos esqueléticos) pueden ser clasificados en tres regiones, en
funcion de la zona donde estan situados: anterior, lateral o posterior.

2.6.1 Musculos de la region anterior

En base a la profundidad a la que se encuentran los musculos de esta region
(figura 2.15) se pueden considerar los siguientes dos grupos: grupo de musculos
superficiales (Supra-hioideos y Infra-hioideos) y grupo de musculos profundos (Largo
del cuello, Largo de la cabeza, Escaleno anterior y Recto anterior de la cabeza). Se
considera como musculos profundos aquellos musculos que se encuentran mas cerca
del hueso o de los 6rganos internos.

Musculos superficiales

Los musculos supra-hioideos (milo-hioideo, digastrico, estilo-hioideo y geni-
hioideo) son musculos depresores de la mandibula y elevadores del hueso hioides,
ayudando al proceso de deglucion.
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Los musculos infra-hioideos (esterno-hioideos, esterno-tiroideo, tiro-hioideo y
homo-hioideo) descienden la laringe y la mandibula.

Por el papel que juega el grupo de musculos hioideo se puede decir que este
grupo de musculos no tienen mucha influencia en la cinematica normal del cuello.

12

(1) Rectus capitis anterior;
(2) Rectus capitis lateralis;
(3) Longus coli (parte superior);
(4) Longus coli (parte vertical);
3 (5) Scalenus medio;
(6) Longus coli (parte inferior);
(7) Scalenus posterior;
(8) Costilla;
(9) Vértebra T1;
5 (10) Scalenus anterior;
(11) Longus capitis;
(12) Hueso occipital.

11

Fig. 2.15 Musculos cervicales, vista anterior. [Gray 1918]

Musculos profundos

El musculo Largo del cuello, es un musculo prolongado y muy delgado con
aspecto de triangulo, situado por debajo del musculo recto anterior, que se extiende
desde el atlas hasta la tercera vértebra toracica. En este musculo se pueden distinguir
tres porciones de fasciculos de fibras: una porcién oblicua descendente, una porcién
oblicua ascendente y otra porcién de direccion longitudinal.

La porcién oblicua descendente o superoexterna tiene origen en el tubérculo
anterior del atlas y va a insertarse, después de un trayecto oblicuo hacia abajo y
afuera, en los tubérculos anteriores de la tercera, cuarta, quinta y sexta vértebras
cervicales, por otras tantas digitaciones distintas.

La porcién oblicua ascendente o inferoexterna se origina en los cuerpos de las
vértebras dorsales segunda y tercera. Desde alli se dirige oblicuamente hacia arriba y
afuera y va a terminar, por dos o tres digitaciones, en los tubérculos anteriores de las
quinta y cuarta vértebras cervicales.

La porcion longitudinal o interna, colocada por dentro de las porciones
precedentes, a cada lado de la linea media, estd constituida por fasciculos de
direccion vertical, que se insertan sucesivamente en el cuerpo de las tres primeras
vértebras dorsales y de las tres o cuatro Ultimas cervicales, en la cresta del axis y
hasta en el tubérculo anterior del atlas.

La funcién del musculo largo del cuello es flexionar la columna cervical
permitiendo su rotacién a los lados.

El masculo Largo de la cabeza se inicia en los tubérculos anteriores de las
apdfisis transversas de la tercera a la sexta vértebras cervicales y se inserta en el la
zona basilar del occipital.

El musculo Escaleno anterior tiene sus origenes en los tubérculos transversos
de las vértebras CllI-VI, insertandose en el tubérculo anterior de la primera costilla.
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El musculo Recto anterior mayor (oblicuo superior) de la cabeza es un musculo
aplanado y triangular con sus origenes, por arriba, en la cara inferior de la apdfisis
bacilar, por delante en el agujero occipital y, por abajo, en los tubérculos anteriores de
la tercera a la sexta vértebra cervical.

El masculo Recto anterior menor (oblicuo inferior) de la cabeza es un musculo
cuadrilatero, situado en la region prevertebral entre el occipital y el atlas y tiene sus
origenes, por arriba, en la apofisis basilar y, por abajo, en la cara anterior del atlas.

La funcién de los musculos Recto anterior mayor y menor es de flexion de la
cabeza.

2.6.2 Musculos de la region lateral

Los musculos de esta regién (figura 2.16) se pueden considerar los siguientes
dos grupos: grupo de musculos superficiales (Platisma y Esternocleidomastoideo) vy
grupo de musculos profundos (escaleno medio, escaleno posterior y recto lateral).

(1) Slenius capitis;
(2) Sternocleidomastoid;
(3) Levator scapulae;
(4) Scalenios medio;
1 (5) Scalenios anterior;
(6) Trapezius;
i (7)Sternocleidomastoid (origen plexo);
’}’ 3 (8)Sternocleidomastoid (origen costal);
# (9) Omohyoid;
@%ﬁf 4 (10) Esternothyoid;

12
11

10

s (11) Digastric;
(12) Milohyoid.

)

yiOrigint

¢
NN

Fig. 2.16 Musculos cervicales, vista lateral. [Gray 1918]
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Musculos superficiales

El masculo Platisma o Musculocutaneo, esta situado debajo de la piel, sobre la
lamina superficial de la fascia cervical, en forma de una capa delgada. Se inicia a nivel
de la segunda costilla, en las fascias pectoral y deltoidea, se dirige hacia arriba por
encima de la clavicula y va a insertarse en el borde de la mandibula y en las fascias
parétida y masetérica, prolongandose en parte para formar los musculos de los labios.
[Prives 1984] En la linea media del cuello queda un espacio triangular que no esta
cubierto por el masculo.

La funcion del musculo plastima es de traccionar la piel del cuello y preservar el
aplastamiento de las venas subcutaneas.

El musculo Esternocleidomastoideo esta situado en la regiéon antero-lateral del
cuello (por debajo del plastima) y tiene sus origenes, por abajo, en la cara posterior del
esternén y la parte interna de la clavicula y, por arriba, en la cara externa de la apéfisis
mastoides, en la linea nucal superior.

La funcién del musculo esternocleidomastoideo es la de flexionar, inclinar y rotar
la porcién cervical de la columna vertebral a la vez que la cabeza.
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Musculos profundos
Del grupo de musculos profundos de la regién lateral se incluyen los siguientes
musculos: escaleno medio, escaleno posterior y recto lateral.

e El musculo Escaleno medio es el mayor musculo del grupo escalenos. Se inicia en
los tubérculos transversos de todas las vértebras cervicales y se inserta en la
primera costilla.

e El musculo Escaleno posterior tiene sus origenes en los tubérculos de las apofisis
transversas de las vértebras inferiores IV-VI y se termina en la cara externa de la
segunda costilla. Los musculos escalenos funcionan como musculos inspiradores,
inclinadores laterales y fijadores de la columna vertebral.

e El musculo Recto lateral de la cabeza es un fasciculo carnoso, situado en la parte
lateral de la articulacién occipital-atloidea y tiene sus origenes, por arriba, en la
apofisis yugular del occipital y, por abajo, se inserta en la apéfisis transversa del

atlas y apofisis yugular del occipital (primer intertransverso). Su funcién es de
inclinar la columna cervical y fijarla firmemente.

2.6.3 Musculos de la region posterior

Los musculos de esta regidén (figura 2.17) son los siguientes: Intertransverso
anterior y Intertransverso posterior, Elevador de la escapula, Trapecio, Esplenio de la
cabeza, Complejo mayor, Complejo menory musculos Romboides.

Los musculos Intertransverso anteriory Intertransverso posterior estan situados
entre las apdfisis de las vértebras y tiene sus origenes, por arriba, en la apdfisis
transversa superior y, por abajo, en la apéfisis transversa inferior. La funcién de estos
musculos es de inclinar y fijar la columna vertebral.

El musculo Elevador de la escapula esta situado en la parte lateral de la nuca y
tiene sus origenes, por debajo, en el angulo superior de la escapula y, por arriba en las
apofisis transversas de las cinco primeras vértebras. Este mismo sirve como elevador
y abductor de la escapula e inclinador de la columna vertebral.

(1) Semispinalis capitis;
(2) Longissimus capitis;
(3,5) Longissimus cervicis;
(4) lliocostalis;
(6) Semispinalis cervicis;
(7) Multifidus;
(8) Oblique capitis inferior;
(9) Oblique capitis (posterior mayor);
3 (10) Oblique capitis superior;
(11) Oblique capitis (posterior menor).
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Fig. 2.17 Musculos cervicales, vista posterior. [Gray 1918]

El masculo Trapecio esta situado en la region posterior del cuello y el tronco y
tiene sus origenes, por dentro, en la linea nucal superior, protuberancia occipital
externa, ligamento nucal y el vértice de las apofisis toracicas y, por fuera, en la
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clavicula, acromién y espina de la escapula (va desde la columna cervico-dorsal al
hombro). La funcién de este musculo es: elevador y abductor de hombros; rotador y
elevador de la cabeza.

El masculo Esplenio de la cabeza esta situado en la Nuca y parte posterior del
dorso, debajo del musculo trapecio y tiene sus origenes en el ligamento cervical
posterior y apéfisis espinosa de las 4 primeras vértebras hasta el hueso temporal
(apofisis mastoide). Las funciones del musculo esplenio son: extensor, inclinador y
rotador de la cabeza.

Los musculos Complejo mayor y Complejo menor estan situados en la nuca y
tiene sus origenes en las apdfisis transversas de las seis primeras vértebras dorsales y
apdfisis articular de las cuatro ultimas cervicales, terminando en el hueso occipital y la
mastoides. Estos musculos se encargan de extender, inclinar y rotar la cabeza.

Los musculos Romboides (mayor y menor) estan situados en la parte interior de
la nuca y tienen sus origenes, por arriba, en ligamento nucal, ap6fisis espinosa de C7
y, por abajo, de la cuartas o quintas primeras toracicas. Es abductor de la escapula.

2.7 Vascularizacion del cuello

Los vasos sanguineos son los 6rganos encargados del transporte de la sangre
a través de todos los 6rganos del cuerpo humano. Los vasos sanguineos se clasifican
en dos categorias: arterias 'y venas.

2.7.1 Las arterias

Una arteria es un vaso sanguineo que transporta sangre oxigenada desde el
corazon hacia las distintas partes del cuerpo. El oxigeno y otros nutrientes son
transportados a través de las arterias hasta los 6rganos y tejidos vitales y, a diferencia
de las venas, no pueden observarse en la superficie corporal.

A nivel cervical, las arterias mas importantes son las arterias vertebrales y la
arteria cardtida.

e Las arterias vertebrales (figura 2.18a) se originan en la primera porcién de las
arterias subclavias y pasan por detras de las arterias carétidas primitivas (carétida
comun) de unos tres centimetros, para penetrar en los agujeros transversales
derecho e izquierdo de la sexta vértebra cervical. Atraviesan entonces los agujeros
transversales de las seis vértebras cervicales superiores situadas por delante de
las raices nerviosas del segundo al sexto segmento. Al alcanzar el agujero
transversal del atlas, cada arteria vertebral sigue un curso tortuoso, dirigiéndose en
sentido posterior por detras de la masa lateral del atlas. Se sitia entonces en un
surco sobre la superficie superior del arco posterior del atlas, y se dirige al interior
del craneo, pasando a traves de la duramadre y situdndose, en sentido oblicuo,
por delante de la protuberancia del bulbo raquideo. En este punto, las arterias
vertebrales se unen para formar la arteria basilar finalizando el poligono de Willis.
Las arterias espinales son ramas de las arterias vertebrales de la porcidn cervical
responsables de la irrigacibn de la médula espinal. Nacen de las arterias
vertebrales y descienden por el surco anterior, ramificAndose para penetrar en el,
formando lo que se denominan vasos perforantes centrales.
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Fig. 2.18 La vascularizacion del cuello: a) arterias; b) venas. [Snell 1984]

Las arterias cardtidas (derecha e izquierda) se dirigen desde la aorta hacia la
cabeza. La car6tida primitiva derecha sale del tronco braquiocefalico y la carétida
primitiva izquierda sale del arco aértico. Al llegar al cuello se dividen en car6tida
interna, que va a irrigar el contenido del craneo (encéfalo y globos oculares), y
carétida externa, que va a irrigar el cuello y la parte externa del craneo. La carétida
circula en el cuello junto a la vena yugular, que es la encargada de retornar toda la

sangre del cerebro. El conjunto formado por la carétida y la yugular queda tapado
por el musculo esternocleidomastoideo.
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Fig. 2.19 Vascularizacion de la columna vertebral: a)notacion empleada en actual modelo; b,c) seccién
sagital y transversal segun [Palastanga 2000].
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Otras arterias con importancia para el andlisis del cuello son las arterias de la
medula espinal (figura 2.19): arterias espinales dorsales, arterias radiculares anteriores
y arterias radiculares posteriores.

e Las arterias radiculares anteriores y posteriores proceden, a nivel de cuello de las
arterias vertebrales y cervicales profundas, y progresivamente, de las intercostales
posteriores, lumbares y sacras laterales, ingresando en el canal raquideo con las
raices anteriores, uniéndose después a la arteria medular anterior.

e Las arterias espinales dorsales (0 medulares posteriores) nacen de las arterias
vertebrales y cerebelosas posteroinferiores. Son dos y discurren paralelas, a
derecha e izquierda, del surco posterior, uniéndose a las arterias radiculares
posteriores que, procedentes de los mismos troncos que las anteriores, penetran
con las raices posteriores. El sistema arterial anterior tiene mayor entidad que el
posterior, dados los especiales requerimientos de las astas anteriores. Ambos
sistemas terminan en los plexos piales, que conforman una red vascular que rodea
la médula, emitiendo vasos perforantes periféricos.

La médula cervical baja (C5-C8) es la zona mas vulnerable a la isquemia por
hallarse alejada de las colaterales superiores y de las arterias radiculares importantes
que se encuentran en niveles mas inferiores.

Existe paralelismo con el flujo sanguineo cerebral en cuanto a su
autorregulacion, ya que el flujo medular se autorregula entre tensiones arteriales
medias de 60 y 120 mmHg, haciéndose dependiente de la presién por fuera de estos
limites.

2.7.2 Las venas

Las venas son vasos sanguineos que transportan la sangre desde el cuerpo
hacia el corazén para comenzar su proceso de conduccién a los pulmones y asi, su
purificacion. La mayoria de las venas transportan sangre con poco oxigeno, ya que el
oxigeno y los nutrientes han sido entregados a las células del cuerpo. Unicamente las
venas que devuelven la sangre desde los pulmones al corazén son las que transportan
sangre rica en oxigeno. Las venas son menos musculares que las arterias.

El drenaje venoso es mas variable, pero de disposicion analoga al sistema
arterial, con venas medulares y radiculares anteriores y posteriores, que drenan, junto
con los plexos venosos extradurales, a las venas intervertebrales, que abandonan el
canal medular por el agujero de conjuncion. El drenaje final se realiza a través de las
venas vertebrales y cervicales profundas, por las venas intercostales y lumbares y, por
las venas sacras.

Las venas se pueden clasificar en dos grupos: periféricas y profundas. Las
venas periféricas son aquellas que se encuentran debajo de las capas cutdneas y son
“visibles” y "palpables". Las venas profundas estan, por el contrario, situadas mas
profundamente, no se ven y no son palpables. Las venas mas importantes a nivel del
cuello son: la vena yugular internay la vena subclavia.

e La vena yugular interna (figura 2.18) emerge de la base del craneo, entra en la
fosa carotidea por detras de la arteria carétida interna y se sita posterior y por
fuera de la arteria carétida comun y la arteria carétida interna. Por ultimo cerca de
su terminacion, la yugular interna esta por fuera y un poco por delante de la arteria
carétida comun. Esta vena corre por dentro del musculo esternocleidomastoideo
en su parte superior, detras de él en el triangulo entre los dos extremos inferiores
del esternocleidomastoideo, en su parte media, y detras de la porcion anterior de
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la insercién clavicular del musculo, en su parte inferior, terminando justo encima
del extremo interno de la clavicula, donde se une a la vena subclavia.

e La vena subclavia, que en el adulto es de alrededor de tres a cuatro centimetros
de largo y de uno a dos centimetros de diametro, empieza como continuacion de la
vena axilar en el borde lateral de la primera costilla y pasa por delante del musculo
escaleno anterior. El musculo escaleno anterior tiene de diez a quince milimetros
de espesor y separa la vena subclavia de la arteria subclavia, la cual corre por
detras del musculo escaleno anterior. La vena continlda detras del tercio interno de
la clavicula donde se une mediante ligaduras pequefias a la costilla y a la
clavicula. En el borde interno del musculo escaleno anterior y detras de la
articulacion esternocostoclavicular, la subclavia se une con la vena yugular interna
para formar la vena braquiocefalica. El conducto toracico principal, se encuentra a
la izquierda y el conducto linfatico accesorio a la derecha y ambos, entran por el
borde superior de la vena subclavia, cerca de su unién con la yugular interna.

2.8 Sistema linfatico

El sistema linfatico es una red de érganos, ganglios linfaticos, conductos y
vasos linfaticos que producen y transportan linfa desde los tejidos hasta el torrente
sanguineo. Este sistema filtra liquido proveniente de los alrededores de las células por
lo cual es uno de los componentes principales del sistema inmunolégico del cuerpo.

En el trayecto de la linfa (liquido entre transparente y blanquecino), se
interponen los ganglios linfaticos que tienen una importante funcion inmunolégica.
Estos ganglios linfaticos son unos nédulos pequenos, suaves y en forma de frijol que
no suelen ser visibles ni son faciles de sentir al tacto.

Los ganglios producen las células inmunes (como los linfocitos, monocitos y
células plasmaticas), filtran el liquido linfatico y eliminan el material extraio, como
bacterias y células cancerosas (segun algunos autores). Cuando las bacterias son
reconocidas en el liquido linfatico, los ganglios se agrandan a medida que producen y
suministran una cantidad adicional de glébulos blancos para ayudar a combatir la
infeccion.
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Fig. 2.20 Sistema linfatico del cuello. [Snell 1984]
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Los ganglios linfaticos del cuello (figura 2.20) se pueden clasificar en funcién de
su profundidad en el cuerpo en dos categorias:

» Superficiales - se encuentran en la region mastoidal, parétida (delante del oido
externa) y en la region submandibular. Son faciles de palpar cuando aumentan
de tamano por infeccién.

» Alrededor de vasos - se encuentran alrededor de la vena yugular anterior, la
yugular externa, los ganglios de la yugular interna y, en las visceras profundas.
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CAPITULO 3: ESTADO ACTUAL DE LA TECNICA

3.1 Aspectos generales

Para la mejor comprension del estado actual de la técnica, en el presente
capitulo se presentan algunos aspectos destacados en relacidbn a las lesiones
cervicales, intentandose cubrir todos los campos relacionados con el tema, siendo las
etapas a seguir las que se enumeran a continuacién:

» Encontrar el historial de las lesiones cervicales, los nombres bajo los cuales se
conocen en la realidad y la definicion (o definiciones) que se utilizan para estas
lesiones.

» Establecer los factores que influyen en la aparicion de las lesiones cervicales,
analizar la incidencia y el tipo de personas afectadas por estas lesiones.

» Adquirir los conocimientos teoricos-practicos sobre la apariciéon y el desarrollo
de las lesiones cervicales, estableciendo las dificultades existentes a la hora de
poner en evidencia dichas lesiones.

» Establecer cuales son las teorias actuales y criterios de dafo para las lesiones
cervicales.

» Verificar la existencia de modelos matematicos para el estudio de las lesiones
cervicales.

» Analizar el fenémeno del latigazo cervical desde el punto de vista juridico,
estableciendo la existencia de leyes y las compensaciones econdémicas en este
dominio.

3.2 Historia y definicion

A lo largo de este proyecto se emplea el término de “latigazo cervical’ para
hacer referencia al fenébmeno biomecanico que da lugar a las lesiones cervicales.

La historia del fenédmeno de latigazo cervical (whiplash en inglés) comienza en
el ano 1866 cuando el britanico J.E. Erichsen describe en sus trabajos el término de
“railway spine”, que hace referencia a las lesiones cervicales en el transporte
ferroviario, y publica en 1867 la descripcién de los sintomas del mismo. [Ferrari 1999]

En 1928, Crowe introduce en la reuniéon de “Western Orthopaedic Association”
de San Francisco [Crowe 28] el término "whiplash" que ha sido aceptado en la
literatura especizada en 1945. [Crowe 64], [Randolph]

En 1987, debido al aumento de los casos de lesiones a nivel cervical, se crea la
Asociacion “Whiplash-Associated Disorders” (WAD) en Québec-Canada, que disena la
“Clasificacion de Québec”, la cual considera la cinematica, alteraciones anatémicas,
fisiolégicas y factores patologicos en torno a la lesién, encasillandola como un
sindrome [Ortega 2003]. Estas conclusiones de la “Quebec Task Force” (QTF) de
Canada del ano 1995 junto con las del “Motor Accidents Authority” de Australia del afo
2001 se utilizan como guias de diagnéstico y tratamiento del WAD (trastornos
asociados al latigazo cervical).

La definicion del latigazo cervical aceptada a nivel internacional es la definicién
dada por el grupo QTF en 1995: "el latigazo cervical es un mecanismo lesional de
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aceleracion-desaceleracion que transmite su energia al cuello. Puede ser el
resultado de colisiones en accidentes de vehiculos por impacto posterior o
lateral, pero puede producirse también en accidentes de inmersion en el agua o
en otros tipos de accidentes. El impacto produce una lesion de los huesos o de
los tejidos blandos cervicales (lesion por latigazo) y se expresa en una variedad
de manifestaciones sintomaticas (trastornos asociados al latigazo cervical o
whiplash - associated disorders o WAD).” WAD es el término utilizado por el QTF
para designar a las entidades clinicas asociadas con la lesion.

Otros autores [Bermudez 2002b], [Ortega 2003] definen el latigazo cervical en
conformidad con el estudio realizado por el Grupo de Québec de la siguiente forma:
“mecanismo de aceleracién-desaceleracion que transmite energia al cuello. Puede
originarse por un impacto posterior o lateral al colisionar dos vehiculos, pero también
por frenada brusca, zambullidas o maniobras anormales del cuello. El impacto puede
originar lesiones 6seas o de los tejidos blandos y diferentes manifestaciones clinicas”.

En Espana tras la 1I° Jornada de Barcelona [Protocolo 2002] sobre “Aspectos
médico practicos en la valoracion del dafo corporal”, el sindrome del latigazo cervical,
se define como “un traumatismo cerrado sobre el raquis cervical, por mecanismo
lesional indirecto, con afectacion exclusiva de partes blandas”. Definicion que excluye
las lesiones 6seas (fracturas o fisuras de vértebras).

Segun [Roux], el término de whiplash no define un diagnéstico; “define en
realidad un fendmeno biomecanico de flexion-extensién del raquis cervical, sin impacto
de la cabeza, a raiz de un mecanismo de aceleracion-deceleracion y no una lesién”,
descripcién diferente a la de QTF que acepta el contacto de la cabeza.

En la Clasificaciéon Internacional de Enfermedades (CIE-10) de la Organizacion
Mundial de la Salud se utiliza el término esguince cervical, no obstante existen
multiples referencias bibliograficas que utilizan los términos de latigazo cervical, lesion
por aceleracion y desaceleracion, lesion por hiperextension, golpe de conejo (cup du
lapin), etc. y en la practica clinica diaria se observan términos de diagnéstico diversos,
como sindrome  cervical  postraumatico,  cervicalgia, = cervicobraquialgia,
cervicodorsalgia, tetraplegia, etc. Por otra parte, debido a su dificultad de ser
diagnosticado, el lesionado de latigazo cervical ha acarreado desde hace tiempo una
serie de etiquetas como: "simulador”, "neurosis de renta", "victimismo", "sindrome de la
cataplasma verde", etc.

En realidad, se puede constatar que esta multiplicidad de términos hace alusion
a una misma entidad nosolégica con expresién en varios érganos y sistemas, pero
provocada por un mecanismo traumatico comun.

3.3 Epidemiologia del fendomeno de latigazo cervical

Un estudio [Garamendi 2003b] sobre la distribucién de individuos con lesiones
cervicales por tipo de accidente indicaba que el 89,5% de los accidentes se habian
producido en situaciones en las que se hallaban implicados turismos. El 5,4% habian
sido camiones, el 4% otros vehiculos (bicicletas, motos, etc.) y el 1,6% los lesionados
eran peatones (Figura 3.1). En el caso de los turismos, las colisiones habian sido
posteriores en el 31%, frontales en el 14,5%, de otros tipos en el 34,3% y sin datos
recogidos en el resto.

Los investigadores [Ojeda], después de valorar 100 historias clinicas de
accidentes de trafico, han comprobado que en el 90% de estos accidentes existe
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traumatismo cervical, directo o indirecto. Un resultado diferente se presenta en [Press
2004] que considera que sélo entre el 20 y el 50% de los accidentes de trafico causan
sindrome de latigazo cervical.

Peatones

Otros

Camion

Turismo

0 20 40 60 80 100
Fig. 3.1 Distribucion de los accidentes de trafico en los afectados de WAD, segtn [Garamendi 2003b].

Si se consideran correctos los datos registrados en la literatura espanola sobre
el numero de lesionados de latigazo cervical de 20.000 -30.000 personas al afno, esto
da un resultado de 24-36% de los accidentes por alcance o 6-9% de todos los
accidentes.

Si se hace referencia al ocupante, varias diferencias (antropométricas,
biolégicas, racial, culturales, etc.), hacen que en las estadisticas sobre la incidencia de
los casos de latigazo cervical segun la raza a la que pertenece el individuo tengan una
distribucién no homogénea. A parte de esto, el riesgo de sufrir una lesién de latigazo
cervical tras un accidente de vehiculo por impacto trasero varia considerablemente de
estudio a estudio en funcion del método usado para recoger los datos. Los limites de
riesgo presentados de [Croft 1990], comparando varias fuentes bibliograficas, son
entre el 15y el 68%:

Algunos estudios demuestran que la recuperacion (segun lo establecido por la
ausencia de sintomas y la vuelta a las actividades habituales) sucede en el 90-95% de
los pacientes en seis semanas 0 menos.

Los estudios sobre la incidencia de latigazo cervical en Lituania han creado
mucha confusion en todo el mundo. Del estudio retrospectivo del afio 1996 y el estudio
prospectivo del afno 1999 resulta que, a diferencia de lo que ocurre en los paises
occidentales, en Lituania no existe la nocion preconcebida de dolor crénico por latigazo
cervical derivado de las colisiones de vehiculos por lo que, segun [Ferrari 1999b],
[Bermudez 2002], resulta extrana la implicacién de las companias de seguros, del
pleito e incluso de la comunidad terapéutica.
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Fig.3.2 Incidencia de latigazo cervical en Lituania: a) distribucion de la duracion del dolor del cuello; b)
duracion de dolor de cabeza. [Obelieniene 1999]
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Uno de los estudios ha sido realizado sobre 210 victimas de colisiones por
alcance que fueron identificados consecutivamente en los expedientes diarios de la
policia de trafico de Kaunas-Lituania. El dolor de cuello y el dolor de cabeza fueron
evaluados por los cuestionarios enviados poco después del accidente, después de 2
meses, y después de 1 afo. Inicialmente el dolor fue confesado por el 47% de victimas
del accidente; de ellos, el 10% tenian solamente dolor de cuello, el 18% tenian dolor
de cuello junto con dolor de cabeza, y el 19% tenian dolor de cabeza solamente. La
duraciéon media del dolor de cuello inicial era de 3 dias y la duracion maxima de 17
dias. La duracién media del dolor de cabeza era de 4,5 horas y la duracién maxima era
de 20 dias (Figura 3.2). Después de 1 afo, referente a frecuencia y la intensidad de
estos sintomas se ha constatado que no habia diferencias significativas entre las
victimas del accidente y un grupo de control de personas que no han sido involucrados
en accidentes de trafico. [Obelieniene 1999]

En Espana existen grupos de investigacion (CIDAUT, CESVIMAP, Centro
Zaragoza, etc.) que estudian el fendbmeno de latigazo cervical y las lesiones cervicales
desde el punto de vista médico y/o técnico. Los estudios que establecen la incidencia
de este fendmeno en Espafa revelan una incidencia moderada con respecto a otros
paises. Con aproximadamente 20.000 o 30.000 casos de latigazo cervical al ano para
una poblacién de casi 44 millones de habitantes, Espafa tiene una incidencia menor
de 1 caso por cada 1.000 habitantes y afno. En conformidad con la estadistica
presentada de [INE 2001], en el afio 2001, la poblacién de Espafna era de 41.837.894
habitantes y, segun la Direccién General de Trafico [DGT], hubo casi 30.000 victimas
de accidente por impacto trasero en toda Espana. [Press 2003] Esto nos da una
incidencia de latigazo cervical de 0,71 casos por cada 1.000 habitantes y afo. En
estos resultados se tiene que tener en cuenta que no todas las lesiones leves son de
latigazo cervical y no todas las lesiones de latigazo cervical aparecen en las colisiones
por alcance.

Una parte muy importante en el andlisis de los datos de accidentes de tréafico lo
representa la modalidad de recogida de los datos. En el Boletin Oficial del Estado del
ano 1993 con el titulo: “Orden de 18 de febrero de 1993 por la que se modifica la
estadistica de accidentes de circulacion” [BOE47] se introduce el “Cuestionario
Estadistico de accidentes de circulaciéon con victimas” con cual se hace la recogida de
los datos de accidentes de trafico. En este cuestionario no se especifica el significado
de la colisién por alcance (punto 40-1.4 del cuestionario) pero, en la recogida de datos
realizada por la Direccion General de Trafico [DGT] la colision de dos vehiculos se
considera por alcance cuando “afecten al frente de uno y a la parte posterior del otro”
[Normas DGT] lo que significa que se han considerado como parte de esta categoria
de colisién los dos vehiculos implicados: un vehiculo que ha tenido un impacto
posterior y otro, que ha tenido un impacto frontal. Debido a este modo de clasificar los
accidentes no se puede analizar unicamente los vehiculos que han sufrido sélo
impactos posteriores, con lo cual el andlisis se realiza para el conjunto de vehiculos
implicados en el accidente.

3.4 Los afectados de las lesiones cervicales

Debido al aumento del numero de victimas de lesiones cervicales y el gran
coste social que suponen estas lesiones, en las ultimas décadas se han realizado
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estadisticas y experimentos a fin de determinar el riesgo de sufrir lesiones cervicales
examinandose una multitud de parametros relacionados con el accidente, asi como el
género o la edad.

Si las diferencias entre personas, segun el modo de percibir el accidente, dan la
posibilidad de afirmar que las diferencias por género son sélo tedricas, existen
estudios [Cassidy 2000], [Garamendi 2003], [Garamendi 2003b], etc., que demuestran
que el género femenino esta mas expuesto que el masculino a sufrir lesiones a raiz de
un latigazo cervical. En estadisticas de accidentes, el riesgo de lesidén por latigazo
cervical es dos veces mayor en ocupantes femeninos que en masculinos. También se
considera que el genero femenino es “el factor de peor prondstico en relacién con la
evolucién de los periodos de curacién e incapacidad” [Garamendi 2003b].

Segun un estudio reciente realizado por [Dehner 2008] se ha observado, en
base a ensayos con personas de género femenino, la existencia de un alto riesgo de
lesiones cervicales para aquellas cuya circunferencia de la cabeza sea pequena, cuyo
cuello sea largo, que tenga una mayor altura del tronco, o un peso superior.

El estudio realizado por [Craig 2008], establece, en base a regresiones
matematicas que el riesgo de lesiones severas tras un accidente de trafico aumenta
con la edad, siendo mayor para las personas mayores de 60 afos.

Lejos de ser un fenémeno que afecta solo a los adultos, se ha demostrado que
también estos tipos de lesiones pueden aparecer en los nifios, siendo conocido como
“el sindrome del bebé sacudido” (del ingles “shaken baby”) y se restringe a los nifos
menores de 3 afnos. Este fendmeno, segun [Wyllie 1998] ocurre en la mayoria de los
casos en el primer afno de vida y la zona frecuentemente lesionada es entre las
vértebras C1 y C4.

Segun parece, la aparicién de lesiones no tiene en cuenta la edad, el género o
el estado socio-cultural y por esto desde el punto de vista técnico sélo importan los
parametros biomecanicos (dimensiones antropométricas, propiedades de los tejidos,
tiempo de reaccién, sensibilidad, etc.). Se ha puesto en evidencia que algunas
caracteristicas se identifican mas con un género u otro, pero el mecanismo causante
de las lesiones de latigazo cervical no ha sido aun identificado, por lo cual no se sabe
cuales son los parametros que mas influyen en la aparicion de estas lesiones.

3.5 Aspectos médicos de las lesiones cervicales

En la actual practica diaria, el médico que atiende a un paciente con lesiones
cervicales ademas de analizar, diagnosticar y curar, debe proporcionar todos los datos
necesarios para una futura valoracion, por parte del medico forense, del dano
patrimonial e extrapatrimonial que ha sufrido la persona (incapacidad transitoria,
invalidez permanente, secuelas, dolores, pérdida de bienestar, peor calidad de vida,
etc.). Ademas el historial clinico del paciente debe tener todos los detalles necesarios
para no perjudicarlo después, en caso de existir alguna posible indemnizacion. Es
necesario también establecer la causalidad del dafo, es decir, relacionar las lesiones
que presenta la persona con el accidente sufrido, explicando cuéles se han producido
en el mismo y diferenciandolas de las que ya presentaba antes o se han producido por
circunstancias ajenas.

A continuacion se presentaran las etapas de investigacion, de diagnéstico, el
tratamiento y el periodo de curacién para los casos de lesiones cervicales.
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Etapas de investigacion

En la literatura médica especializada, para el caso de lesiones cervicales se

presentan varias etapas de investigacion que tienen que tomarse para diagnosticar
estos tipos de lesiones, etapas que varian de autor a autor. Entre ellas se destacan:
historia clinica, exploracién fisica y valoracién radiolégica.

- Historia clinica

En la etapa de historia clinica se debe investigar el comienzo, la duracién y la
relacion de los sintomas correspondientes al traumatismo presentado por el
paciente. Debe determinarse la localizacibn exacta y las caracteristicas
especificas del dolor, incluyendo su severidad, si es constante o intermitente,
como se modifica con las actividades y la posicion del cuerpo y una descripcién
subjetiva por parte del paciente de como siente el dolor (quemante, lacerante,
sordo, etc.).

Se hacen preguntas especificas sobre cualquier sintoma asociado como
debilidad, cambios en la coordinacion y de la funcién intestinal, etc. Se recoge
informacion sobre sintomas sistémicos, dolor en otras zonas del organismo vy
enfermedades concomitantes. La historia clinica se completa con la obtencién de
informacion sobre el estilo de vida del paciente, consumo de tabaco, alcohol o
drogas, situacion familiar, actividad laboral y la posibilidad de ganancia
secundaria asociada a la lesién. [Donald 2001]

- Exploracion fisica
La exploracién fisica consta de inspeccion, palpacion y valoracién de la
sensibilidad, rango de movimiento, fuerza y reflejos.

- Valoracion radiolégica
Hasta ahora se ha conseguido establecer, de una forma muy poco exacta, la
variacion de las caracteristicas biomecanicas de los tejidos blandos en
concordancia con el género, la edad, pertenencia racial y/o la constitucion fisica
del individuo.
Asi como se presenta en el apartado 3.6, después de varios ensayos con
animales, seres humanos y cadaveres se ha puesto en evidencia cuales son las
lesiones anatomicas que pueden aparecer en un paciente con lesiones cervicales
(rotura de la capsula articular, efusién hematica, fisuras, desinsercién, lesiones
ligamentosas, etc.). La mayoria de estas lesiones anatémicas no se detectan con
las radiografias simples de rayos X (RX), las tomografias axiales computerizadas
(TAC) o las resonancias magnéticas (RM), faltando de ese modo las pruebas
gréaficas por la Unica razén que no son las pruebas adecuadas para detectar ese
tipo de lesiones. Con todo esto, es indicado hacer algunas pruebas para
comprobar o desmentir algunas sospechas.
Actualmente no existe ningun dispositivo no-agresivo capaz de poner en
evidencia las microlesiones especificas de las lesiones cervicales pero, en base a
varias observaciones clinicas, a nivel nacional e internacional se han podido
establecer una serie de sintomas asociados a las lesiones cervicales como: dolor
cervical, disfagia, alteraciones visuales, vértigo, cefaleas, etc.
Todavia no se ha establecido una clasificacion de lesiones cervicales
unanimemente aceptada por los médicos a nivel nacional o internacional, siendo
las mas utilizadas las siguientes: Clasificacién de Québec, Clasificacion de
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Foreman y Croft (original o modificada), Clasificacion AIS, u otras clasificaciones
derivadas de las anteriores.

La mayoria de los autores [Obelieniene 1999], [Garamendi 2003b], [Bermudez
2002], [Bermudez 2002b], etc., para analizar la gravedad de las lesiones
cervicales, usan la mas conocida clasificacion del diagnéstico del sindrome de
latigazo cervical y las alteraciones asociadas al mismo en funcion de WAD
(Whiplash Associated Disorder) publicada de Québec Task Force en 1995,
(conocida bajo el nombre de Clasificacion de Québec) o de las recomendaciones
WAD publicada por MAA (Motor Accidents Authority) de Australia en 2001.

Asi como presenta [Kettler 2004], debido al avance tecnolégico de los ultimos
anos, aparecen aparatos y dispositivos innovadores como, por ejemplo, dispositivos
para deteccién del estado del equilibrio de los pacientes y dispositivos de termoscaner,
que tienen multiples aplicaciones.

e Diagnéstico

El diagndstico de latigazo cervical se realiza en base a los resultados de las
etapas de investigacién descritas anteriormente, basadas en la historia médica,
exploracion clinica, radiografias funcionales y otras pruebas si se considerara
necesario (para mas detalles, ver [Chiriac 2006a]).

e Tratamiento

Los tratamientos varian en funcién del diagnéstico y de las caracteristicas de
cada persona lesionada. En los articulos especializados [White 2002], [Obelieniene
1999], [Koval 2008], [Ortoinfo 2006], etc. existen varios tratamientos propuestos para la
practica medica que se pueden aplicar a un lesionado de latigazo cervical: reposo en
cama, suefo, higiene postural, inmovilizacién cervical, tratamientos de calor locales,
analgésicos y relajantes, terapia fisica y electroterapia, tracciones cervicales, cirugia
(para lesiones graves), tratamiento psicosocial, acupuntura, laser, etc. Cada uno de
este tratamiento se prescribe en funcién de la gravedad lesional de cada paciente,
pudiéndose aplicar de manera independiente o conjunta segun las necesidades.

e Periodo de curacion

El periodo de curacion de las personas con lesiones de latigazo cervical es
diferente para cada paciente y depende del tipo y la gravedad de la lesion,
aumentando o disminuyendo en funcion de factores como: edad, género, existencia de
lesiones previas, factores psiquicos y de indemnizacioén, etc.

3.6 Lesiones anatémicas que pueden aparecer como
consecuencia de un latigazo cervical

En este subcapitulo se describen las lesiones cervicales que serviran como
referencia en el desarrollo de los criterios de dafio y en el analisis de los resultados del
modelo matematico.

El estudio espafiol realizado por [Jauregui 1995], indica que mas de un tercio de
las fracturas cervicales se producen como consecuencia de accidentes de trafico, otro
tercio estan relacionadas con caidas casuales y finalmente el tercio restante se
produce en actividades deportivas. Estas proporciones varian de estudio a estudio
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segun algunos parametros como: el periodo analizado, el pais o la zona analizada, etc.
En el estudio de [McElhaney 2000] se presenta una comparativa de dos estudios
realizados en anos y lugares distintos observandose la misma tendencia general de
causalidad de darfios: accidente de trafico (47-53%), tareas de trabajo y domésticos
(21-29%), deporte o tareas recreativas (14-16%), etc. Estas comparativas demuestran
que las lesiones cervicales no son algo tipico sélo para los accidentes de trafico sino
que abarca todas las actividades que el ser humano puede realizar.

En general, las lesiones cervicales se pueden localizar en los musculos, los
ligamentos, las capsulas articulares, los discos o0 los nervios y pocas veces se
fracturan o luxan las vértebras cervicales por lo cual estas lesiones son dificiles de
poner en evidencia con los medios actuales (RX, RMN, TAC, etc.) y hacen dudar de su
existencia.

Para comprobar la existencia o inexistencia de las lesiones, algunos grupos de
investigacién, entre los que se pueden destacar [Combalia 2001] y [Yogonandan
2001b], han comparado las observaciones clinicas con los estudios de cadaveres
sometidos a impactos con una determinada velocidad.

Tras dichos estudios y algunas pruebas complementarias de lesiones a nivel
cervical, el grupo de investigacion de Combalia [Combalia 2001] descubre una serie de
lesiones anatémicas que pueden ocurrir a consecuencia de un latigazo cervical. Estas
lesiones se presentan en la figura 3.3.

(1) Pequenos aplastamientos trabeculares de
las apofisis articulares;

(2) Efusion hemédtica de las articulaciones
interapofisarias;

(3) Desgarro y rotura de la cépsula vy
ligamentos  de las articulaciones
interapofisarias;

(4) Fracturas del apex de la apéfisis articular;

(5) Fracturas del cartilago y desgarros
sinoviales;

(6) Fisuraciones del disco intervertebral;

(7) Fractura —acunamiento minima del
cuerpo vertebral,

(8) Desgarros del ligamento vertebral comuan
anterior;

(9) Roturas trabeculares del cuerpo vertebral.

Fig. 3.3 Localizacion y tipos de lesiones, segun [Combalia 2001].

El trabajo de investigacion del grupo de Yoganandan [Yogonandan 2001b] ha
demostrado la ineficiencia de las radiografias y tomografias en la apreciacion de las
lesiones anatémicas (figura 3.4) disecando los tejidos de cadaveres sometidos a unos
impactos con dos pulsos diferentes: 16 y 25 km/h. Tras dichas colisiones tomaron
radiografias y tomografias computerizadas, para después congelar los cadaveres y
proceder a su diseccion con un criomicrotomo. Mediante radiografias y tomografias
computerizadas se pudo observar una evidencia de lesion en dos de los cuerpos de
estudio, sin embargo el criomicrotomo evidencio otras lesiones:

- distensién y desgarro del ligamento amarillo;
- rotura del anillo del disco intervertebral;
- rotura del ligamento vertebral coman anterior;
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- alteracién de la articulacion interapofisaria con desgarro de los ligamentos
capsulares.

Symbel
*

A
u
L]

mid-sagittal

Fig. 3.4 Localizacion de lesiones, segun [Yogonandan 2001b].

La mayoria de lesiones descubiertas de [Yogonandan 2001b] se localizaron
entre las vértebras C5 y C6, al igual que lo reflejado en un estudio retrospectivo
realizado por [Suzuki 2004] en Japdn sobre las lesiones de cuello a 100 pacientes con
lesiones cervicales.

En el analisis de [Suzuki 2004] fueron estudiados mediante un tomégrafo
computerizado, encontrandose un total de 141 fracturas o dislocaciones vertebrales
(incluyendo 33 lesiones vertebrales de niveles multiples) localizadas con mayor
frecuencia a nivel del segmento cervical C5-C6 seguido del segmento Occipital-C2
(Figura 3.5a).
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Fig.3.5 Frecuencia y localizacion de las lesiones a nivel de vértebras cervicales: a) segun [Suzuki 2004]; b)
segun [Kalliers 1991].
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El estudio de [Kalliers 1991] realizado con cadaveres en 37 ensayos (23 en
frontal y 14 en lateral) encontrd 16 tipos de lesiones con una distribucién lesional
diferente a estudio de [Suzuki 2004] asi como se puede observar en la figura 3.5b.

Tras el analisis de varios estudios [Kalliers 1991], [Yogonandan 2001b], [Suzuki
2004], [Argenson 2002], [Jauregui 1995], [Jefferson 1920], [Panjabi 1998b], [McRae
1990], etc., se ha conseguido establecer las posibles lesiones a nivel cervical que
pueden aparecer como consecuencia de un latigazo cervical. Estas lesiones se
pueden clasificar en funcién de la zona afectada:

- articulaciones interapofisarias (rotura de la capsula articular, efusion hematica,
fisuras, lesiones del cartilago articular);

- discos intervertebrales (desinsercion, fisuracion y rotura del annulus);

- musculos (roturas parciales o totales con hematomas);

- ligamentos (rotura del ligamento anterior, del ligamento posterior, del ligamento
interespinoso o del ligamento amarillo);

- Vértebras (fisuras o fracturas tanto en la regidn cervical superior, como en la region
cervical inferior);

- cerebro (hematomas y hemorragias);

- otras estructuras (articulacibn temporomandibular, nervio simpatico cervical,
avulsion del occipital por arrancamiento del ligamento nucal, parédlisis de las
cuerdas vocales, lesidén de la médula espinal, etc.).

Dado la escasa posibilidad de poner en evidencia las lesiones de partes blanda
a continuacion se analizaran solo las fracturas de vértebras.

Las fracturas de vértebras no son muy frecuentes y provienen en general de los
impactos contra otros cuerpos o por inercia de la cabeza en el caso de impactos muy
violentos. Estas fracturas segun la region cervical analizada se pueden clasificar en:
fracturas a nivel region cervical inferiory fracturas a nivel region cervical inferior.

3.6.1. Fracturas a nivel de la region cervical inferior

Estas fracturas se pueden clasificar segun [Argenson 2002] en funcién del tipo
de carga que ha producido la lesién: Tipo A (fracturas de compresién), Tipo B
(fracturas de flexiébn-extension) y Tipo C (fracturas de rotacién). Cada tipo de fractura
se subdivide en tres niveles de severidad (I, Il y Ill). La frecuencia de estas lesiones
segun el mecanismo, y la severidad lesional presentado por [Argenson 2002] se
representa en la figura 3.6.
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Fig. 3.6 Distribucion de la frecuencia lesional segun [Argenson 2002).

Las lesiones por compresion (Tipo A) causan principalmente dafo en las
vértebras (figura 3.7). El tipo | de severidad lesional corresponde a la compresion de la
parte anterior del cuerpo vertebral (figura 3.7a). El tipo Il de severidad lesional
corresponde a las fracturas con grietas (figura 3.7b). El tipo Ill de severidad lesional
corresponde a las fracturas por compresién combinado con flexion (figura 3.7¢).

= o,

a)

Fig.3.7 Lesiones cervicales por compresion. Imagenes de [Argenson 2002].

c)

Las lesiones por flexion-extensién (Tipo B) aparecen como consecuencia de
movimientos de rotacion combinados con tensién axial 0 movimientos de cortadura
(figura 3.8). El tipo | de severidad lesional corresponde a la compresion en un lado y
extension en otro siendo considerado como la tipica lesién de latigazo cervical (figura
3.8a). El tipo Il de severidad lesional corresponde a las fracturas del disco
intervertebral, ligamentos y fracturas de la apdfisis espinosa (figura 3.8b). El tipo Il de
severidad lesional corresponde a las dislocaciones y/o fracturas multiples (figura 3.8c).
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d) e) f)
Fig.3.8 Lesiones cervicales por flexion-extension. Imagenes de [Argenson 2002] y [Defino 2007].

Las lesiones por rotacion (Tipo C) aparecen como consecuencia de movimientos
de rotacion axial combinados con la rotacién lateral (figura 3.9). El tipo | de severidad
lesional corresponde a las fracturas de facetas articulares (figura 3.9a). El tipo Il de
severidad lesional corresponde a las fracturas de las apdfisis articulares como
consecuencia de la separacién de la vértebra (figura 3.9b). El tipo Il de severidad
lesional corresponde a las dislocaciones (figura 3.9c).

f)
Fig.3.9 Lesiones cervicales por rotacion. Imagenes de [Argenson 2002] y [Defino 2007].
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3.6.2. Fracturas a nivel de la region cervical superior

Segun el estudio de [Bohlman 1978] en la década de los afos 50-70, la
mortalidad de las fracturas a nivel cervical superior era de un 75%, pero hoy en dia
estas cifras no superan el 6% [Jauregui 1995].

Esta gran disminucién se debe principalmente a los grandes avances en
diagnésticos de neuroimagen y nuevos enfoques terapéuticos.

En el estudio de [Jauregui 1995] las principales causas de estas fracturas
fueron: accidente de trafico (58%), caida casual (30%), accidentes deportivos (12%).

Con respecto a las lesiones de vértebras de la regidén cervical superior, el doctor
Ibk Heiko Soller [Ibk 2005] presenta una extensa lista de articulos que trata de estos
tipos de lesiones.

Para la regién cervical superior (C1-C2) hay distintas clasificaciones de fracturas
entre las cual destacan: la clasificacion de Gehweiler para las fracturas de la vértebra
C1 y las clasificaciones de Anderson y Hangman para las fracturas de la vértebra C2;

Fracturas de la vértebra C1

Las fracturas de la vértebra C1 (figura 3.10) han sido clasificadas por Gehweiler
en cinco clases de fracturas [Jirgen 2007] en funcién de la localizacion y gravedad de
la fractura:
- Tipo | —fractura del arco anterior;
- Tipo Il —fractura del arco posterior;
- Tipo lll — fractura combinada del arco anterior y posterior (fractura de Jefferson);
- Tipo IV —fractura de las masas laterales;
- Tipo V —fractura de las apdfisis transversas.

Se supone que estas fracturas se producen por un mecanismo de compresién
entre el craneo y la vértebra C2.

Y e y / ) ' (‘__J
P, . / ) 5.,..__ ( ' j @) ‘:.,,____.(‘ ) —J o\
== i~ Y
Tipo | Tipo Il Tipo Il
o g
Tipo IV T/bo Vv

Fig.3.10 Lesiones cervicales de Atlas. [Jirgen 2007]

La fractura de Tipo Il (en cuatro puntos) de la vértebra, fue descrita por primera
vez en 1920 por Geoffrey Jefferson [Jefferson 1920] y engloba las fracturas en dos,
tres y cuatro puntos localizadas en el arco anterior y posterior de la vértebra (figura
3.11).
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Fig.3.11 Tipos de fractura de Jefferson. [Jlrgen 2007]

Fracturas de la vértebra C1

Las fracturas de la apofisis odontoidea son las mas frecuentes en las fracturas
de axis, representando del 10 al 15% de todas estas lesiones y el 2% de todas las
fractura de columna segun [Subach 1999] o 7-13% de todas las lesiones de la columna
cervical Segun Dr. J. Sales Llopis del Servicio de Neurocirugia del Hospital General
Universitario de Alicante [Sales].

-Tipo III

e
\ /

a) b
Fig.3.12 Lesiones tipicas de vértebra C2: a) de arco vertebral; b) del diente de Axis. [Anderson 1974]

La lesién del arco vertebral posterior (0 anterior) de la vértebra C2 (figura
3.12a), conocida bajo el nombre de fractura de Hangman, se supone que se debe a un
mecanismo de flexibn-compresion.

La mas conocida clasificacién de las lesiones del axis es la clasificacion
presentada de Anderson [Anderson 1974]:

e Las fracturas de Axis de tipo I (figura 3.12b), son fracturas oblicuas unilaterales por
avulsién de un ligamento alar que pasa por la punta de la odontoides;

e las fracturas de Axis de tipo Il (figura 3.12b), ocurren en la union entre la
odontoides y el cuerpo de C2 e interrumpen el aporte vascular de la odontoides. En
el caso de un desplazamiento mayor de 4 milimetros se considera un signo de
inestabilidad lesional,

e |as fracturas de Axis de tipo lll (figura 3.12b), tienen un trayecto horizontal oblicuo
adyacente a la base de la odontoides extendiéndose al cuerpo vertebral C2.

El mecanismo de produccion de la fractura de odontoides se considera que es
una combinacién de flexidén, extensidn o rotacién junto a una fuerza de cizallamiento.
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Segun [Fernandez 2007] las fracturas de odontoides tipo Il de Anderson y
D’Alonzo tienen “un pronéstico reservado, hay informes de 15 a 85% de no union”
(entendiéndose por no union la no curacién de la vértebra fracturada).

Un estudio realizado de [Fernandez 2007] sobre 21 pacientes con el diagnéstico
de fractura de odontoides, presenta la causa de dicha lesién de siguiente manera: el
28% de los lesionados lo son como consecuencia de un accidente de vehiculo, el 28%
por accidente en domicilio, el 24% por atropello y el 20% por caida de una altura
mayor de tres metros.

Al quedar un extremo de la odontoides libre y sujeto s6lo por unos ligamentos que
no son muy potentes, puede llegar a desplazarse y comprimir la médula espinal. La
compresién de la médula espinal en sus primeros segmentos cervicales, puede
producir lesiones neuroldgicas graves e incluso la muerte. Por eso, es esencial evitar
la posibilidad de que se desplace.

3.7 Mecanismos y criterios de dano cervical

Teniendo en cuenta que la gran parte del andlisis ulterior de la Tesis se basa en
los mecanismos y criterios de dafo cervical, en este apartado se desarrollaran estos
conceptos de un modo mas extenso.

FACTORES QUE INFLUYEN EN LA GRAVEDAD LESIONAL
|

ENTORNO VEHICULO OCUPANTE
- Sefializacion - Raza
- Direccidn de impacto Exterior Interior - Sexo
- Acciones evasivas | - Edad
- Condic. atmosféricas | \ - Pastura inicial
- Cambio de velocidad Airbag Asientoy  Cinturén | - Historial médico
- Masa de los vehiculos Reposa-cabeza - Propr. de los tejidos
- Sensibilidad
- Forma - Antropometria

- Dimensiones
- Rigidez - Dimensiones
- Friccidn - Peso

Fig. 3.13 Factores que influyen en la gravedad lesional en lesiones cervicales.

Los factores que pueden influir sobre la presencia, la severidad y la duracion de
los sintomas tras los accidentes de trafico se subdividen generalmente ([Siegmund
2000], [Viano 2003], etc.) en tres categorias: el vehiculo (la estructura del interior del
vehiculo), el ocupante y el entorno o los factores del accidente (Figura 3.13).

3.7.1 Fases del mecanismo de lesion cervical

En el momento actual se conoce, en base a varios trabajos de investigacion y
de ensayos con seres humanos, la cinematica correspondiente a un ocupante de un
vehiculo sometido a un impacto. Esta cinematica se puede categorizar en un numero
determinado de fases, diferentes entre si en funcion del tipo de impacto y de la
posicion de la zona cervical.

Para los fabricantes de vehiculos es muy importante el andlisis de las lesiones
cervicales en accidentes de vehiculo en funcién de varios parametros de impacto,
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entre los cuales destacan: el cambio de velocidad y angulo de impacto. Hasta ahora se
ha conseguido demostrar, basandose en modelos de simulacién numérica y datos
estadisticos, que la posibilidad de sufrir lesiones cervicales debido a un accidente de
trafico depende, en gran parte, del tipo de impacto y del cambio de velocidad a que
esta sometido el vehiculo. Una correlacion realizada por [Maclsaac 2007] entre el
cambio de velocidad minimo necesario para la aparicién de lesiones en funcion de
varios tipos de choques revela que el cambio de velocidad minimo necesario para
unas posibles lesiones es menor en impactos traseros (cambio de velocidad de solo 8
km/h) con respecto a los impactos laterales (16 km/h) o frontales (24 km/h).

Impacto trasero

La cinematica para el impacto trasero se puede categorizar en seis fases
diferentes: posicion inicial o preimpacto, forma de S, extensién, hiperextensién, flexion
o rebote y restitucién.

Fase 1- Posicion inicial

En un accidente de impacto trasero, el vehiculo alcanzado se desplaza hacia
adelante con una aceleracibn en funcion de los parametros del accidente,
transmitiendo al asiento casi toda la energia del impacto. El ocupante se mantiene en
su posicidn inicial unos milisegundos, hasta que el tronco entra en contacto con el
respaldo y le fuerza a desplazarse.

YYE

Fig. 3.14 Las fases de un latigazo cervical en impacto trasero. [Murioz 2005]

La posicion, justo antes de chocar el vehiculo (Figura 3.14a), es muy importante
influyendo sobre la gravedad de las lesiones. Los ensayos que se realizan para los
casos de latigazo cervical se basan en procedimientos en los cuales, los dummies se
colocan en una posicién normalmente neutra, que se supone corresponde a la mayoria
de este tipo de casos.

En [Ortega 2003] se considera que “en la realidad, en el momento del impacto el
ocupante puede tener la cabeza flexionada ventral o dorsalmente, inclinada hacia un
lado o rotada y los choques entre los vehiculos pueden ser frontales, laterales u
oblicuos. En definitiva, en los impactos reales los movimientos de la cabeza son mas
complejos y tienen consecuencias mas lesivas para la columna cervical del afectado
que los del modelo clasico”.

Cuando la cabeza esta rotada, las tensiones sobre las vértebras al flexionar y
extender la columna son mayores que si esta en posicién anatomica. Pero el impacto
hacia adelante sobre una cabeza rotada aumenta la rotacién antes de que se produzca
la extension vertebral (por las posiciones relativas del centro de gravedad de la cabeza
y del eje del cuello), lo que agrava la situacion. “Esa rotacién de la columna cervical
hace mas susceptibles a la lesién a las articulaciones interapofisarias, a los discos
intervertebrales y a los ligamentos®.

Fase 2- Forma de “S” de la columna cervical

3.16



Estado actual de la técnica.

Es la fase cuando el respaldo del asiento es empujado contra el tronco del
ocupante, empezando su inclinacién hacia atras en un grado que varia con el peso del
ocupante y con la magnitud de la aceleraciéon. La cabeza, que se ha quedado en su
posicion inicial unos milisegundos mas que el tronco, empieza a moverse debido al
desplazamiento de las vértebras cervicales. El tronco después de que entra en
contacto con el asiento empieza a subir en plano vertical sobre el respaldo debido a la
fuerza horizontal del tronco y la inclinacion del asiento. Esta elevacion del tronco
conocida como “ramping-up” provoca una compresion axial a nivel vertebral y su valor
y duracion depende de varios factores como: inclinacion del asiento, peso del
ocupante, coeficiente de friccion, cambio de velocidad, etc.

Debido a los movimientos del tronco y la cabeza, el cuello se encuentra en una
posicion que se aproxima a una forma de “S” teniendo la parte mas baja en extension
y la parte superior en una flexién relativa (Figura 3.14b). Las vértebras cervicales mas
bajas fuerzan a las vértebras superiores a rotarse, cambiando el centro de rotacién de
la cabeza de las vértebras inferiores a las superiores.

Los estudios biomecéanicos con videocamaras de alta velocidad, acelerémetros,
videoradiografia y electromiografia han permitido obtener mas detalles sobre los
movimientos de la cabeza y del cuello después de una colisién, desembocando en una
nueva hipotesis sobre los movimientos vertebrales en las primeras centésimas de
segundo después del impacto: “la primera respuesta del cuello, antes de que se
desplacen las vértebras cervicales superiores y la cabeza, es el movimiento hacia
atrds de la vértebra C6, hasta alcanzar su extensién maxima. Cuando la alcanza,
fuerza a la vértebra C5 a extenderse. Es decir, que en esos primeros momentos las
vértebras cervicales inferiores estarian extendidas mientras que las superiores
estarian en una flexiéon relativa, dando a la columna cervical en conjunto una forma de
“S”, en lugar de su “C” habitual”. [Ortega 2003]

Fase 3- Extension

En la fase de extensién, la cabeza comienza a rotar y todos los niveles de la
espina cervical se extienden pero dentro de los limites fisiolégicos. Esto es posible
cuando se llega al limite de elongacién de los tejidos blandos del cuello, la cabeza cae
hacia atras y el cuello se somete a una fuerza de extension.

La rotacion hacia atras de la cabeza “elonga los musculos cervicales anteriores,
y cuando su tono es superado no existe nada que resista el movimiento de extensién
salvo, el ligamento longitudinal anterior y las fibras del anillo fibroso”. [Morales 2003]

En esta fase, el torso entero se puede levantar, extender y resbalar hacia arriba
en el respaldo, aumentando el movimiento de “ramping-up”.

Fase 4- Hiper-extension

Una vez rotadas todas las vértebras, la cabeza continla su movimiento de
rotacion, dando como resultado la hiperextension cervical (Figura 3.14c) si no existe
ningun contacto entre la cabeza con el reposa-cabezas o si éste cede.

La extension del cuello esta “restringida por la parte superior del térax,
permitiendo incluso 120 grados, siendo el maximo fisiolégico de 70 grados”. [Milosic
2002]

Al llegar al limite de elongacién de los tejidos blandos del cuello, la cabeza cae
hacia atrds y el cuello se hiperextiende. Esta hiperextension “elonga los musculos
cervicales anteriores y cuando su tono es superado, sélo el ligamento cervical anterior
y las fibras anteriores del anillo se oponen a ello; de hecho, si la velocidad de
elongacion es muy grande puede no existir tiempo para que las fibras se relajen
pudiendo llegar a la rotura de las fibras musculares”. [Ortoinfo 2006]
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También, cuando el cuello esta hiperextendido y la cabeza rotada, el maxilar
superior rota alejandose de la mandibula y la boca se abre de repente, en un grado
variable, que puede causar lesidbn de la articulacion temporomandibular. [Morales
2003]

Fase 5- Flexion (o Rebote)

Después de la hiperextensidn, la cabeza se desplaza hacia adelante pudiendo
entrar en hiper-flexion en funcién de las caracteristicas del accidente y del asiento. Es
la fase en cual la cabeza es impulsada hacia la flexion. La flexion de la cabeza es
limitada naturalmente por el choque del mentén con la caja toracica y la flexion del
tronco es limitada por el contacto con el cinturén.

Cuando el vehiculo cesa su movimiento de aceleracién, la cabeza rebota hacia
delante y este movimiento puede resultar aumentado por la contraccién de los
musculos flexores del cuello. La velocidad con que la cabeza es impulsada hacia
adelante (debido a la cinematica del accidente) aumenta si el vehiculo choca contra
otro ubicado delante. [Ortoinfo 2006]

Fase 6- Restitucion

En esta fase final el tronco y la cabeza se colocan de nuevo a sus posiciones
neutrales, existentes antes del impacto.

Impacto frontal

En un analisis recopilatorio, [Ortega 2003], se encuentra que un choque frontal,
provoca una aceleracion de la cabeza 2,8 veces menor que la causada por un impacto
trasero y con una sucesioén de movimientos mas sencilla que en este.

La cabeza se queda inmdévil unos milisegundos hasta que el tronco contacta con
el cinturén y empieza a moverse en el mismo sentido del vehiculo. El cuello adopta
una forma de “S” (Figura 3.15), al revés que en el impacto trasero, seguido después de
una flexion limitada por el contacto del menton con la caja toracica.

a) b) c)
Fig. 3.15 Las fases de un latigazo cervical en impacto frontal. [Svensson 2001]

Si el vehiculo choca contra otro frontalmente, se produce la desaceleracién
brusca, aumentando la velocidad con la que la cabeza es impulsada hacia adelante
seguida de un movimiento del tronco en el mismo sentido, de modo que la cabeza
puede chocar contra el parabrisas. [Morales 2003]

Un papel muy importante en la cinematica del cuello lo tiene la geometria de las
vértebras. Debido a la inclinacién de las facetas articulares las vértebras se empujan
entre si haciendo que la cabeza se mueva antes que en impacto trasero.

Impacto lateral y oblicuo

Con respecto a otros tipos de impactos, las lesiones cervicales en el impacto
lateral u oblicuo son menos estudiadas en la literatura especializada, debido a su baja
incidencia. Ademas, en este tipo de impacto, las lesiones a nivel cervical pueden ser
de menor importancia en comparacién con las lesiones a nivel de cabeza o térax por lo
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cual se minimiza su importancia, llegando incluso a considerar sus sintomas (de
latigazo) como sintomas de las otras lesiones.

3.7.2 Teorias sobre el mecanismo lesional

Se ha presentado anteriormente que el mecanismo lesional a nivel cervical es
complejo, estando influenciado por varios factores: el vehiculo, el ocupante y el
entorno. En base a estos factores se han hecho, a lo largo del tiempo, varias
propuestas de mecanismo lesional cervical pero por razones éticas, ninguna de ellas
se ha comprobado en ensayos con humanos a una velocidad que permita comprobar
la validez del mismo. A continuacién se presentan las teorias mas conocidas sobre el
mecanismo lesional en latigazo cervical.

TEORIA N® 1 — Hiperextension o hiperflexion cervical

Este mecanismo, propuesto por [Severy 1955] y seguido por [Macnab 1966] se
basa en el principio de que, cuando el tronco se empuja hacia el frente a raiz de la
aceleracion del vehiculo, la inercia de la cabeza causa un movimiento excesivo de
hiperextensién del raquis cervical, que genera grandes fuerzas de compresion en la
parte posterior del cuello y fuerzas de traccion en la parte anterior del cuello.

Se ha intentado disminuir este movimiento de hiperextensién imponiéndo a nivel
global el uso obligatorio de reposacabezas, disminuyendo de este modo el porcentaje
de lesiones pero sin eliminarlas. Con todo esto, un estudio inglés ha demostrado que
s6lo un 10% de los conductores coloca correctamente el reposacabezas. Ademas, la
mala colocacién de reposacabezas puede llegar a aumentar el riesgo de lesiones.

[Nibu 1997], han propuesto que en la hiperextension del cuello se danan las
arterias vertebrales debido a que se extienden hasta que superan los limites
fisioldgicos. Aparte de esto, en la literatura se encuentra que debido al mecanismo de
hiperextensién, también pueden aparecer lesiones del sistema nervioso central, hernia
discal intervertebral y/o rotura de ligamentos.

TEORIA N® 2 — Desplazamiento intervertebral o Forma de “S”

Como se ha presentado anteriormente, en los primeros momentos del
accidente, las vertebras cervicales inferiores estan extendidas mientras que las
superiores estan en una flexion relativa, dando a la columna cervical en conjunto una
forma de “S”, en lugar de su “C” habitual.

En 1997, el grupo de investigadores Grauer, Panjabi y Dvorak, publicaron sus
resultados experimentales con cadaveres donde encontraron que durante los primeros
100 ms. del fenédmeno de latigazo, el cuello forma una curvatura en forma de "S" que
causa, en la espina cervical mas baja (regién C5-C7), lesiones del disco intervertebral
y faceta vertebral.

TEORIA N® 3 — Cambios de presion en el liquido cefalorraquideo

Este mecanismo ha sido propuesto por [Svensson 1989], [Svensson 1993], en
base a las observaciones de [Aldman 1986], muestra que la presion pulsatil del liquido
cefalorraquideo aumenta hasta diez veces su valor normal a raiz de una aceleracion
cefalica, debido a la ausencia de compresibilidad de este liquido. También define tal
aumento de la presion del liquido cefalorraquideo en la fase de retractacion relativa de
la cabeza sobre el tronco en cadaveres humanos. En base a ensayos con cerdos se
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han puesto en evidencia lesiones a nivel del ganglio de la raiz dorsal que valida esta
teoria.

TEORIA N® 4 — Compresion axial de las vértebras

La compresion de la espina cervical en la parte posterior, producida durante el
‘ramping up” 0 movimiento axial, como mecanismo potencial de la lesién del latigazo
cervical, resulta del movimiento hacia arriba de la pelvis y del tronco por el asiento
inclinado, mientras que la cabeza sigue estando en su posicion original debido a la
inercia existente en la fase inicial del impacto mas el enderezamiento de la columna.

El mecanismo lesional creado por la compresion se genera en las fases
tempranas de la colision (en un tiempo de 50 hasta cerca de 150 milisegundos),
cuando las fuerzas axiales en la espina dorsal cervical estan en el radio de accién de
15 kilogramos. Segun los estudios de [Yang 2006], una fuerza de compresién de 18
kilogramos da como resultado una reduccion del 73% en la tension del ligamento en la
zona cervical C5-C6, con lo que incluso una fuerza de 15 kilogramos podria dar lugar a
una pérdida significativa de rigidez de los ligamentos del cuello aumentando el riesgo
de sufrir dafios a nivel de las apdfisis articulares o puede provocar lesiones de los
discos intervertebrales y de los ligamentos.

TEORIA N® 5 — Contraccion excéntrica de los musculos

En [Brault 2000] se puso de manifiesto que la actividad de los musculos
cervicales comenzaba cuando la cabeza estaba en la fase de translacion relativa
trasera con relacién al tronco. Asi pues, la musculatura cervical previa, y mas
concretamente el musculo esternocleidomastoideo, sufriria una contraccion excéntrica.

Otra opinién es que el cuello se mueve de forma no fisiologica y los musculos,
que normalmente ayudan a regular la direccion y la amplitud de los movimientos, no
tienen tiempo de responder a las fuerzas aplicadas sobre éste.

Otras teorias sobre el mecanismo de dafo cervical se presentan a continuacion:

e Los investigadores Mertz y Patrik han propuesto que el mecanismo lesional
aparece cuando el momento dinamico del latigazo supera dos veces el momento
estatico critico.

e [Kaneoka 1997] han propuesto para las lesiones planteadas por [Barnsley 1994] y
[Lord 1996] que el desplazamiento de las vértebras en el plano horizontal
combinado con una fuerza axial da como resultado dafios a nivel de la apofisis
articular.

e [Grauer 1997] han propuesto que el movimiento de latigazo cervical no es
simplemente extension, sino una combinacién compleja: de compresién, flexiéon de
la espina dorsal cervical superior y extensién excesiva de la espina cervical en la
zona inferior, dando un conjunto de compresién y forma de “S”.

e [Stemper 2001] han propuesto como mecanismo de lesidbn una combinacién de
compresién, aceleracion angular de la cabeza y fuerza cortante.

e [Siegmund 2000] han propuesto como mecanismo de lesidon una combinacién de
compresién, momento de torsion y fuerza cortante.

e [Bogduk 2001] han propuesto que durante el impacto la columna sufre una
deformacion sigmoidea, donde las primeras vértebras rotan hacia atrds, dando
lugar a la separacién de los segmentos anteriores, produciendo impactos sobre la
apofisis zigomatica, siendo ésta la causante del dolor.
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Tras las razones expuestas en los apartados anteriores, se puede considerar
que el mecanismo causante de las lesiones cervicales es bastante complejo, siendo
diferente para cada accidente, dando como resultado que unos movimientos pueden
tener una influencia mayor en unos casos y menor en otros, pudiéndose aplicar una u
otra teoria.

A la vista de esto se destaca la necesidad de unas herramientas matematicas
capaces de analizar de cerca estos mecanismos de dafo.

3.7.3 Criterios de dano cervical

Como solucion a los problemas expuestos anteriormente, estdn apareciendo
procedimientos para la evaluacién de la seguridad en los coches, formulados por
distintos organismos internacionales (EuroNCAP, ADAC, IIWPG, IIHS, etc.) que
contienen criterios de dano (relaciones de calculo) basadas en las teorias de dafno
mencionadas anteriormente.

La palabra CRITERIO, segun el diccionario de la Real Academia Espanola
proviene del griego “kpimpiov’, de “kpiveiv’, juzgar y significa: “norma para conocer la
verdad” o “juicio o discernimiento”.

En automocion se utilizan los Criterios de daios para adoptar una opinion o “la
decisiéon justa” sobre la existencia de dano y/o cuantificar el dafo resultado de un
accidente de trafico.

Los “criterios de dafos” mas conocidos para cuantificar dafos cervicales son:
Neck injury criterion (NIC), Neck criterion rear impact (Nkm), Normalizad neck injury
criterion (Nij), Lower neck load index (LNL), Total moment (MTO), Total moment about
occipital condyle (MOC), Intervertebral NIC (IV-NIC) y Neck displacement criterium
(NDC) teniendo sus bases en las teorias antes enunciadas.

A. El criterio NIC

El criterio NIC (ver [Bostrom 1996]) ha sido desarrollado a raiz de los estudios
realizados en cerdos [Svensson 1989], [Svensson 1993], [Aldman 1986]. Estos autores
habian observado que las lesiones gangliénicas se correlacionaban con el aumento de
la presién dentro del canal espinal que ocurria en la fase inicial de retractacién de la
cabeza sobre el tronco. Este aumento de presion se encontraba ausente cuando un
apoyo prevenia el movimiento de la cabeza asi como un aumento estatico de la carga.
Por lo tanto, [Bostrém 1996], propusieron un indice calculado a partir de las variables
cinematicas que permitian predecir las variaciones de la presién dentro del canal
espinal.

NIC=0.2-a, +V2, (3.1)

arel - la aceleracion relativa entre la vértebra T1 y el occipital;
Vrel - la velocidad relativa entre la vértebra T1 y el occipital;

B. El criterio IV-NIC

El criterio IV-NIC propuesto por [Panjabi 1999] tiene como base la medida de los
angulos intervertebrales. Se hace una comparacion entre los angulos intervertebrales
maximos que se producen en el accidente y los limites normales de inclinacion de las
vértebras.

® .
IV -NIC, = ——raumal__ (3.2)

physio log ical ,i
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® - angulo de trauma;

- angulo fisiol6gico normal.

trauma

physiological

C. El criterio Nij

El criterio Nij propuesto por [Eppinger 1999] es una combinacién de fuerza de
compresién y momento de torsion medida en la parte superior del cuello y se calcula
en funcién de cuatro niveles: Nre (tensidn-extension), Nce (compresion-extensién), Nre
(tensién-flexion) y Ngr (compresion-flexion). Este criterio se aplica en dos tipos de
impacto: frontal (ecuacién 3.3a) y trasero (ecuacion 3.3b).

M
Nij=—2+-9%  (3.3a), Niji= 2o (@)
F, M Fre M

zc yc int int

Mocy - el momento total;

F.- la fuerza axial existente entre el cuello y la cabeza;

F, - la fuerza critica;

M, - el momento total de flexién/extension o momento de fuerza que actia sobre el
condyle occipital;

Mocy - el momento total,

M, - el momento critico;

Fint y Mint representan los valores criticos utilizados para la normalizacion (constantes
que dependen del tamafno del dummy).

D. EI criterio Nkm

El criterio Nkm propuesto por [Schmitt 2001] tiene la premisa de que la
presencia combinada de fuerza cortante y momento de rotacién pueden causar una
lesidn cervical.

Este criterio se calcula en funcién de cuatro niveles: Nfa, Nea, Nfp, Nep.

Nkm =B+w (3.4)

int int

Fx -la fuerza horizontal (fuerza cortante) existente entre el cuello y la cabeza;
My -el momento total de flexion/extension o momento de fuerza que actia sobre el
raquis cervical;
Fint y Mint - representan los valores criticos utilizados para la normalizacién siendo
constantes que dependen del tamario del maniqui:

F.=845 |N]
M,oc >0=M,, =88.1 [Nm]
M,oc <0=>M,, =475  [Nm]

En la aplicacidén de este criterio se usa los casos presentados en la tabla 3.1.

Tabla 3.1
Caso M, | Fx
N¢, (Flexién Anterior) >0 >0
Nip (Flexion Trasero) >0 <0
Nea (Extension Anterior) <0| >0
Nep (Extension Trasero) <0] <0
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E. El criterio LNL

El criterio LNL propuesto por [Heitplatz 2003] es una combinacion de fuerza
cortante, fuerza de compresion, fuerza lateral y momento de torsién medidos a la parte
inferior del cuello.

2 2 2 2 2
LNL — |Mylower + Ilelower + | I:ylower + |:Xlower + | |:Zlower (35)
‘ Cmoment Cshear ‘Ctension
Crmoments Cshears Ctension - representan los valores criticos utilizados para la

normalizacion.

My ower Y MXiower - representan los momentos medidos en direccion Y y X de la base del
cuello;

FXiower, FYiower ¥ FZiower - representan las fuerzas medidas en direccion X, Y y Z de la
base del cuello.

F. El criterio WIC
El criterio WIC (Whiplash Injury Criterion) propuesto por Mufoz [Mufioz 2005] es
el primer criterio que utiliza los datos provenientes de los dos extremos del cuello.
wIiC=M,  -M (3.6)

M, oc - representa el momento medido en Y en Occipital Condyle (la parte superior del
cuello);

M, 1, - representa el momento medido en Y con el sensor situado en la vértebra T1 (la
parte inferior del cuello).

G. El criterio de Mertz y Patrick
Segun [Blouin 2003], los investigadores Mertz y Patrick en 1967 calcularon las
fuerzas que actuaban en la cabeza en el latigazo cervical en maniquies, cadaveres y
sujetos humanos. Estos autores concluyeron que el factor que determinaba la
aparicion de lesiones cervicales era el momento de fuerza de extensién que ocurria en
los céndilos occipitales. Después, propusieron que el limite maximo de dafo para las
estructuras cervicales se alcanza cuando el cociente entre el momento de fuerza
dindmico maximo medido durante el latigazo cervical y el momento de fuerza estéatico
maximo tolerado por la persona excedia 2. Este limite maximo se determiné en funcion
de las lesiones encontradas en los cadaveres a raiz de las aceleraciones lineales y se
consideré como factor de riesgo solo el movimiento de extension cervical.
La relacion de calculo que han propuesto Mertz y Patrick se puede expresar de
siguiente modo:
MFdinmaX

>2 (3.7)
MFestmaX

donde:
Meginmax - momento de fuerza dindmico maximo medido en los cdndilos occipitales;
Meestmax - momento de fuerza estatico maximo tolerado por la persona.

Segun [Jeffrey 2008] se puede considerar la siguiente relacidbn matematica para
aproximar el factor de riesgo para dafno cervical:

_ cargaaplicada
cargaderotura

P

(3.8)
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H. El criterio de Kumar

[Kumar 2002] sometieron a siete personas a cuatro aceleraciones lineales
diferentes (4.9, 8.8, 10.8 y 13.7 m/s®) que simulaban ligeros impactos traseros de
vehiculo. Registraron la actividad electromiografica de los musculos cervicales asi
como la cineméatica de la cabeza. Los autores efectuaron andlisis de regresion con el
fin de determinar qué tipo de curva representaba la mejor relacion entre las variables
dependientes (tomadas una a una) y la aceleracion lineal aplicada. Observaron que,
para todas las variables dependientes utilizadas, existia una relacion exponencial entre
la aceleraciéon aplicada al tronco y las variables dependientes. Extrapolaron esta
relacion exponencial mas alla de los datos experimentales utilizados para construir el
modelo de regresién y determinaron que, en caso de una aceleraciéon hipotética de 30
m/s?, los musculos cervicales producen una actividad electromiografica que
corresponde entre un 300 y un 400% de la observada en la produccién de una fuerza
isométrica maxima. Estos datos deben analizarse con precaucion, puesto que ninguna
medida a tales aceleraciones se recogido en personas, y es posible que los elementos
pasivos presenten una diferente estabilidad en casos de aceleraciones més elevadas
que las utilizadas en su experimentacion. A la luz de estos analisis, los autores
sugirieron que las heridas que ocurrian a raiz de un accidente en vehiculo son
complejas y progresivas. Estos autores no han definido un limite maximo preciso para
el cual ocurriria cada una de las heridas observadas en las victimas de un latigazo
cervical, pero propusieron un modelo jerarquico que conectaba estas heridas a la
aceleracion sufrida en el accidente (Figura 3.16).

Lesion de la médula espinal

/

Traumatismo craneal

/

Comienzo de una lesion facetaria

/

Aumento progresivo de la lesion ligamentosa y

de la lesion capsular

Ve

Comienzo de una lesion ligamentosa

/

Aumento progresivo de la rotura muscular

/

Comienzo de una rotura muscular

1

Zona segura

|

Aceleracion

Severidad de la lesion

Fig. 3.16 Modelo jerarquico del desarrollo de las heridas a raiz de un latigazo cervical. [Kumar 2002]

I. El criterio de Siegmund

Segun [Blouin 2003], la idea basica del modelo de Siegmund es documentar las
relaciones que pueden existir entre algunos factores potencialmente importantes y la
presencia o ausencia de sintomas a raiz de un accidente de vehiculo, asi como las
relaciones entre estos mismos factores y las respuestas neuromécanicas observadas
en los individuos Este criterio tiene como premisa que las respuestas neuromecanicas
de los individuos se vincularan con la apariciébn o no de sintomas. Estas distintas
relaciones son esquematizadas por la figura 3.17.
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Factores

Pasajero
Asiento

Externos

Respuesta clinica Respuesta neuromecanica
Sintomas Cinematica
Intensidad — Cinético
Dolor Muasculo

Fig. 3.17 Relacion entre los distintos factores que pueden influir sobre la presencia, la severidad o la
duracion de los sintomas a raiz de un latigazo cervical. [Blouin 2003]

Para estudiar estas distintas relaciones, en [Siegmund 2000] se sometieron a 42
personas a dos impactos a diferentes velocidades: 4 y 8 km/h. Para cada persona, los
autores realizaron un examen clinico completo que incluia imagenes por resonancia
magnética, examen ortopédico, evaluacion neurolégica y amplitudes de movimiento.
Los autores también recogieron los datos antropométricos de las personas, el género,
la edad, y la postura inicial. Por lo que se refiere a los factores vinculados al asiento,
utilizaron como medida la distancia horizontal entre la parte previa del reposacabezas
y la parte trasera de la cabeza; asi como la distancia vertical entre el oido acustico
externo y el reposacabeza. El unico factor externo que variaba entre las condiciones
experimentales era la velocidad del impacto (4 6 8 km/h). Ademas de la cuantificacion
de estos factores potencialmente vinculados a la aparicibn de sintomas en un
accidente automdvil, en [Siegmund 2000] se midieron las respuestas neuromécanicas
(cinematicas y dinamicas) de las personas a raiz del impacto y también la ausencia o
la presencia de sintomas segun el impacto y su localizacion.

Los tres modelos creados por [Siegmund 2000] presentan los primeros datos
que permiten vincular los distintos factores que se producen en la etiologia de las
heridas cervicales. Se ha observado que ningun factor (flexion lateral, posicién inicial
de la cabeza, edad, circunferencia de la cabeza, etc.), ha permitido predecir la
presencia o la ausencia de dolor, o predecir los maximos o minimos de las distintas
variables cinematicas o dinamicas. En efecto, los maximos o minimos de estas
variables parecen estar influidos por los factores vinculados al asiento y a la velocidad
del impacto. La primera conclusién que se impone es que no existe relacién simple y
directa entre los factores estudiados por [Siegmund 2000] (asiento, ocupante, externo),
la cinematica del movimiento del latigazo cervical y la presencia o la ausencia de dolor.
La interaccién entre estos distintos factores es compleja y puede estar influida, entre
otras cosas, por la resistencia de los tejidos y el limite maximo de percepcion del dolor,
que varia entre los individuos.

J. El criterio de Hyung

En [Hyung 2005] se ha investigado la influencia de varios parametros que
influyen en la aparicion y severidad del dafno cervical, utilizando regresiones multiples
con 20 variables diferentes (postura del ocupante, edad, género, altura, peso, posicion
reposacabezas, experiencia del conductor, etc.) obteniendo la siguiente relacion:
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S_RATING = 8.93-0.05HEIGHT+0.37HRPOS-0.02EXPR-0.09POSTURE2+
+0.177HRCOMF+0.41ADJUSTH1 (3.9)
Donde:
HEIGHT - altura del ocupante;
HRPOS - posicién maxima del reposacabezas;
EXPR - experiencia del conductor;
POSTUREZ2- postura del conductor (postura inclinada);
HRCOMF - confort del reposacabezas;
ADJUST1 - ajuste del asiento.
El resultado obtenido concluye que las caracteristicas del reposacabezas
influyen mas que cualquier otro factor en la aparicion y severidad de las lesiones
cervicales.

K. El criterio MOC
El criterio MOC se utiliza para impacto frontal y, segun Cichos [Cichos 2006], las
relaciones matematicas para este criterio son las siguientes:
Moe, =M, —(D-F,) (3.10)
Moex =M, —(DF,) (3.11
donde: My, - Momento total en la direccion i;
F. - Fuerza del cuello en la direccion i
M. - Momento del cuello en la direccion i;
D- distancia entre el eje del sensor de fuerza y el eje del condile occipital.

L. El criterio MTO
El criterio MTO se utiliza para impacto frontal y, segun Cichos [Cichos 2006], las
relaciones matematicas para este criterio son las siguientes:

Mo, =M, -(D, -F,) (3.12)
I\/ITOy :My+(Dz'Fx)+(Dz'Fz) (313)
Mo, =M, + (D, -F,) (3.14)

donde: M, - Momento total en la direccion i;
F - Fuerza del cuello en la direccion i
M, - Momento del cuello en la direccion i
D- distancia entre el eje del sensor de fuerza y el eje del condile occipital.

Algunos criterios de dafo expuestos anteriormente son dificiles de aplicar en la
practica debido a la imposibilidad de medir en seres humanos todos los parametros
necesarios para su aplicacién. Como alternativa a la falta de datos reales, en la
actualidad se utilizan las simulaciones con elementos finitos o ensayos a escala real
con dummies.

La tendencia actual es considerar el riesgo de lesiones cervicales para una
situacién en concreto, en funcién de las caracteristicas biomecanicas de los tejidos
humanos especificos de la persona involucrada en accidente. Para esta consideracion
se necesita hacer una reproduccion del accidente utilizando un modelo complejo de
simulacion numérica.
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3.8 Tipos de ensayos

Para desarrollar y validar las teorias acerca del mecanismo de dano cervical
presentados anteriormente se han utilizado varios tipos de ensayos: con cadaveres,
con animales o con voluntarios. A continuacion se presentan las caracteristicas mas
importantes de estos tipos de ensayos.

e Ensayos con cadaveres humanos

Dado la falta de métodos cientificos no invasivos para poder comprobar la
existencia (o la falta) de lesiones cervicales en el ser humano después de un latigazo
cervical (ver apartado 3.6) y el actual cédigo de ética deontoldgica se puede afirmar
que los ensayos con voluntarios (seres humanos vivos) no pueden ser utilizadas para
validar las actuales teorias de dafio presentadas en el apartado 3.7. En este caso, la
solucion para comprobar la presencia o0 ausencia de lesiones son los ensayos con
animales (vivos o cadaveres) o con cadaveres humanos que pueden ser
diseccionados después del accidente.

Los primeros ensayos se realizaron utilizando cadaveres humanos con el
proposito de obtener informacion sobre la capacidad del cuerpo humano de soportar
las grandes fuerzas experimentadas en los choques de alta velocidad.

Algunas de las ventajas que presentan los ensayos con cadaveres (segun
[Dalmases 2007]) son:

- permite estudiar la tolerancia al impacto para un nivel de carga determinado;

- permite medir fuerzas directamente;

- permite la obtencién de una cinematica y una dinamica representativas;

- permite el estudio de transmisiones de esfuerzos entre estructuras del cuerpo;

- permite el andlisis con precisién del esqueleto humano;

- permite la realizacion de mediciones de las deformaciones bajo una solicitacion
aplicada.

Con todo esto se debe tener en cuenta que los fabricantes de automoéviles no
utilizan para sus pruebas de vehiculos los cadaveres humanos por varias razones:

- sin control muscular;

- la tolerancia humana varia demasiado con la edad y el género;

- diferencias en la localizacién de érganos entre los cadaveres y el ser humano vivo;

- alteracién de los mecanismos fisicoquimicos que se producen en un ser vivo;

- dificultades en la instrumentacién de los cadaveres;

- existen problemas éticos obvios y problemas de la disponibilidad asociada a su
usoO para una empresa comercial.

Puesto que no hay dos cadaveres iguales, y puesto que cualquier parte
especifica de un cadaver podria ser utilizada solamente una vez, es extremadamente
dificil alcanzar datos confiables de estos ensayos.

e Ensayos con animales

A mediados del afno 50, la escasez de cadaveres (entre otras razones) forz6 a
los investigadores a buscar otros modelos de ensayo. Es el momento en que
comienzan los ensayos con varios tipos de animales: chimpancés, cerdos, perros,
gatos, ovejas, cabras, peces, reptiles, etc., de los cuales los cerdos y las cabras han
sido utilizadas para el estudio de las lesiones en el cuello.

Es muy conocido del criterio NIC de [Bostrdm 1996] donde, para su desarrollo,
se han realizado ensayos con cerdos (figura 3.18a), sobre todo porque su estructura
interna es similar a la humana y pueden ser colocados en un vehiculo en una buena
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aproximacion a un ser humano sentado. La capacidad de sentarse verticalmente era
un requisito importante para la fidelidad entre los ensayos con animales con respecto a
los ensayos con los seres humanos.

Pull-
force

X-acc.

Head-restraint

/ Backrest

Operating-
table

Straps
Fig. 3.18a Ensayos con cerdos. [Bostrém 1996]

Segun [Kent 2007], existen varios estudios de la columna cervical donde se
utilizaron el modelo caprino debido a la buena aproximacién de las estructuras
musculares esqueléticas, en tamano, morfologia y geometria y, “a diferencia de
muchos cuadrupedos, la cabra mantiene la cabeza erguida a lo largo de toda su vida,
lo cual genera un entorno principalmente axial similar al experimentado por un ser
humano”.

Aunque los datos de prueba de los animales se obtienen con mas facilidad que
los datos del cadaver, el hecho de que los animales no son seres humanos y la
dificultad de emplear la instrumentacion interna adecuada limita su utilidad. Las
ventajas de los ensayos con animales es que son buenos para la descripcion vy
clasificacion de lesiones, pudiéndose establecer el mecanismo lesional y analizar las
consecuencias de las lesiones pero no se puede establecer la cinematica de las
lesiones y los niveles de tolerancia especificos a los seres humanos.

Para mas detalles acerca de los ensayos con animales se recomienda la lectura
de [Kent 2007].

e Ensayos con voluntarios

Algunos investigadores se sometieron voluntariamente a ensayos, el caso mas
conocido es el del profesor jubilado de la universidad de Wayne, Lorenzo Patrick, que
aguantd unos 400 ensayos en un trineo de ensayo para probar los efectos de la
desaceleracion rapida en el cuerpo humano. Existen muy pocos casos de ensayos con
voluntarios [Winsmans 1986], [Ewing 1970], [Ewing 1971], [Thunnissen 1995], etc. que
han proporcionado la cinematica y la dinamica del ser humano ante varios tipos de
impactos con velocidad controlada y que sirvan como base para el desarrollo y la
validacion de los modelos matematicos utilizados en investigacion.

El problema de los sujetos humanos es que no pueden soportar las pruebas que
vayan mas alla de cierto grado de malestar fisico, imponiéndose la necesidad de
desarrollar modelos antropomorficos.

e Ensayos con modelos antropomorficos
La aparicion de los modelos antropomérficos, mas conocidos como “dummies”
como herramienta de trabajo fue en la década de los afos 50, como consecuencia de
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la necesidad de una herramienta barata, fiable y repetitiva para comprobar la
seguridad de los aviones. Posteriormente, estos maniquies han sido perfeccionados y
se ha extendido su utilizacion en el campo de la automocion.

Los dummies actuales son reproducciones, a gama completa, de seres
humanos, cargados y articulados para simular el comportamiento de un cuerpo
humano en un accidente de vehiculo. Los dummies estan equipados con sensores
capaces de registrar tantos datos como sea posible en variables tales como
desplazamientos, velocidades, aceleraciones, fuerzas y momentos del impacto. El
namero de los sensores y su tamano imposibilitan, por ahora, la utilizacién de un tipo
de dummy Unico para todos los tipos de crash-test.

Actualmente, segun las normas europeas en vigor hay muchos tipos de
dummies (ver [Mertz 2000], [Ftss], [Dentonatd], [Stanley 1994]) que se pueden utilizar
en ensayos de impacto pero los mas utilizados son los siguientes tres tipos de
dummies: HYBRID Il para impactos frontales, EuroSID 2 para impactos laterales y
BioRID Il para impactos traseros. Cada uno de estos dummies ha sido disefiado para
investigar un solo tipo de impacto y no tiene ninguna capacidad de determinar los
efectos de otras clases de impactos.

La espina vertebral para los dummies de impacto frontal (Hybrid IIl) y lateral
(EuroSID 2) es aproximada por tres tramos: cuello, parte dorsal y parte lumbar. A
diferencia de estos, el dummy para impacto trasero (BioRID II) tiene la columna
vertebral formada por un numero de componentes individuales igual al nimero de
vértebras del ser humano (Figura 3.18).

L&

Ser humano Hyi)_ri& 111 BioRID I EuroSID 2
Fig. 3.18 Comparacion de la espina vertebral de varios dummies con respecto al ser humano.

La cabeza del Hybrid Ill es la que utilizaron la mayoria de los dummies, es
aluminio 356 y sometida a tratamiento térmico. El espesor de la piel de vinilo esta
sometido a unas tolerancias muy estrechas con el fin de asegurar la biofidelidad y
repetibilidad de la respuesta frente a impactos contra superficies duras.

El cuello del Hybrid lll (Figura 3.19a) se muestra como una Unica pieza y
presenta una respuesta biomecanica, adecuada tanto en el movimiento hacia delante
(flexibn) como hacia atras (extension), aunque axialmente es mas rigido. En realidad,
se trata de tres discos rigidos de aluminio que simulan las vértebras y que estan
embebidos en caucho con una dureza 75 shore. En los extremos del cuello se
encuentran dos platos de aluminio mecanizados, que sirven de union con la cabeza y
con el térax. Por el eje del cuello discurre un cable de acero que es el encargado de
aguantar la mayor parte del esfuerzo axial.
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Fig. 3.19 Cuello de dummies: a) Hybrid Ill; b) EuroSID 2. [Dentonatd]

El cuello del EuroSID 2 (Figura 3.19b) se compone de tres partes principales:
plato de unién cabeza-cuello, plato de unién cuello-torso y seccion central realizada en
caucho y que une ambos platos. Estos platos estan unidos a la seccién central por
medio de dos tornillos de cabeza esférica, y constituyen dos puntos de rotacion.

Existen a su vez dos tipos de topes interpuestos entre los platos, con el fin de
permitir los movimientos relativos cabeza-cuello y cuello-torso. Los topes de caucho de
seccion triangular y la parte central del cuello forman parte del mismo sistema.

Este diseno del cuello representa un sistema con dos pivotes y tres modos de
deformacion. Los dos pivotes estan representados por los centros de los dos tornillos
de cabeza esférica. Los tres modos de deformacion son:

-flexién lateral simple (de la parte central del cuello);

-traslacién y rotacion (movimientos relativos de los platos superior e inferior);

-elongacién de la parte central.

El juego existente entre los topes y su flexibilidad, proporciona también un
movimiento de torsién, como es la rotacién alrededor del eje vertical del cuello.

El cuello esta unido a un soporte que a su vez se une al bloque que forma los
hombros. El angulo entre ambas caras del soporte es de 25 grados, pero como el
bloque de los hombros esta inclinado 5 grados hacia atras, el angulo resultante entre
el cuello y el torso es de 20 grados.

El cuello del BioRID Il (figura 3.20-detalle) esta compuesto de siete segmentos
interconectados entre si con el fin de obtener una mejor biofidelidad con la columna
cervical humana. Esto hace que presente la mejor respuesta biomecanica de todos los
dummies anteriormente analizados, tanto en el movimiento hacia delante (flexién)
como hacia atras (extensién). Lo mas importante del cuello de BioRID Il es que, al
estar dividido en segmentos, puede reproducir la forma de “S” observada en cuellos
humanos durante ensayos de impacto trasero. Los musculos cervicales se aproximan
por medio de dos cables que se unen a un mecanismo de muelle/amortiguador y se
conectan a unos sensores, que miden la tension durante el ensayo.

El movimiento del cuello de BioRID Il ha sido validado so6lo en impacto trasero,
lo que limita la utilizacion de este tipo de dummy sélo a este tipo de impacto.
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Fig. 3.20 Componentes del dummy BioRID IlI: a) cuello; b) espina vertebral. [Radenton]

Una comparacion entre la instrumentacion utilizada para cada tipo de dummy
presentado anteriormente se presenta en la tabla 3.2.

Tabla 3.2
Dummy Cabeza Cuello
Superior C4 Inferior (T1)
Hybrid lll | - Acel.: x,y,z lineal Carga: Carga:
- 15 acelerémetros ang. | Fx,Fy,Fz,Mx,My,Mz Fx,Fy,Fz,Mx,My,Mz
(5x Accel: x,y,z) **
- 12 acelerémetros ang.
+ 3 angular rate”
BioRID Acel.: x,y,z lineal Carga: Acc: x,z lineal | Acel: x,z lineal
+angular Fx,Fy,Fz,Mx,My,Mz
EuroSID 2 | Acel.: x,y,z lineal Carga: Acel: x,y,z lineal
Fx,Fy,Fz,Mx,My,Mz Carga:
Fx,Fy,Fz,Mx,My,Mz

segun [Dentonatd]; ** segun [Ftss].

Analizando los dummies actuales se ha llegado a la conclusién que es
indispensable crear un nuevo maniqui capaz de ser utilizado en todos los tipos de
ensayos. Crear un nuevo maniqui ha sido planteado a nivel internacional pero, asi
como declaraba Michael von Ratingen, miembro del Instituto de investigacion
neerlandés sobre los transportes TNO Automotive: “Es un trabajo herculeo, que
implica una intensa cooperacion internacional, ya que hay que inventariar primero
todos los datos disponibles que, con frecuencia estan dispersos en diferentes paises.
Hacen falta unos cincuenta ensayos, simplemente para garantizar que el
comportamiento del maniqui en el accidente sea similar al de un hombre. Y después
se comprueba la sensibilidad y toda una serie de propiedades, que implican decenas
de pruebas adicionales. Todo puede llegar a costar hasta 5 millones de euros”. [Vial
2003]
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Fig. 3.21 Dimensiones corporales pertenecientes a tres individuos (curvas 1-3) y el dummy 50 % (curva
4). [Sobotta 1993] modificado

Las dimensiones del dummy 50 percentil representan las dimensiones del
“‘hombre medio”, pero este tipo de hombre no existe (Figura 3.21). Segun el ilustre
investigador en antropologia fisica, Dr. T.E. Hertzberg, “no hay nada semejante al
hombre o mujer medios. Existen hombres cuyo peso, estatura o altura en posicion
sentada son medios, pero Unicamente el 7% de la poblacion tiene dos dimensiones
medias, el 3% tiene tres y menos de 2% tiene cuatro. Por tanto, cabe rechazar la idea
de un hombre que reune las diez dimensiones medias. El concepto de hombre medio
es fundamentalmente incorrecto.” [Panero 1987]

Ademas, al establecer los datos de una persona 50 percentil se tiene que tener
en cuenta la existencia de variaciones anuales para multiples parametros
antropométricos como la altura (Figura 3.22) o el peso, correspondientes a un
determinado tipo de poblacién.
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Fig. 3.22 Tendencia de crecimiento medio en altura de personas de varios paises [Anthropometry 2008]
citando a [NASA 78].
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Si el dummy 50 percentil representaba hace mas de 50 anos al hombre medio
norteamericano, en la actualidad este dummy, segun lo argumentado anteriormente,
no representa a nadie.

Analizando las victimas de trafico del afo 2005 en Espafa [Gomez 2007]
encontraba que los hombres entre los 25 y 44 afnos representaban sélo el 30% de
todas las victimas. Incluso asumiendo una similitud entre la distribucion de peso y
altura entre las poblaciones americana y espafola, [Gomez 2007] encontraba que
“este dummy sobre el cual se ha centrado el desarrollo de la mayoria de los sistemas
de proteccién representan el 15% de las victimas en Espana” lo que significa que:”en
este desarrollo no se ha considerado al 85% de las victimas de los accidentes de
trafico”.

3.9 Modelos matematicos para el analisis de la dinamica
cervical

El avance de los ordenadores y los programas de analisis con elementos finitos
o multicuerpos ofrecen una alternativa a los ensayos reales con seres humanos,
debido a una buena repetibilidad con un coste y tiempo de simulaciéon aceptables
comparado con los ensayos reales de dummies. Este alternativa es aun mayor si se
tiene en cuenta que con estos programas se puede conseguir datos de algunas
situaciones complejas que son imposibles de obtener por medio de los ensayos
experimentales.

La continua preocupacion en las ultimas décadas acerca de las lesiones
cervicales ha fomentado la creacién de una serie de modelos de cabeza-cuello que se
detallan en la tabla 3.3. La creacién de la tabla 3.3 ha sido posible tras el analisis de
varios estudios recopilatorios ([Prasad 2000], [Brolin 2002], [Horst 2002], [Bertrand
2005], [Panzer 2006], [Yang 2006], etc.) que analizan los modelos parciales y/o
enteros de la espina vertebral humana de la region cervical y/o lumbar. En base a
estos estudios se ha establecido que el primer modelo matematico de espina vertebral
ha sido creado en el ano 1950 para el analisis biomecanico en el caso de catapultacion
de los pilotos de aviones y que los primeros modelos de cuerpos humanos en
elementos finitos tenian una formulacion béasica de la espina vertebral siendo
centrados en el andlisis de las zonas toracica y lumbar.

La mayoria de los modelos matematicos de cabeza-cuello son de elementos
finitos o multicuerpos que requieren software especializado (LS-Dyna, RADIOSS,
PamCrash, Madymo, etc.) con licencias especificas y ordenadores o estaciones de
calculo potentes. Todos estos modelos (de cabeza-cuello) se diferencian entre ellos
por la construccién geométrica, numero de tejidos y érganos representados, puntos de
inserciébn, parametros y coeficientes introducidos, expresiones y funciones
matematicas utilizadas, caracteristicas musculares, etc. Ademas, las restricciones del
software en el cual se ha desarrollado el modelo y la validacion del mismo son algo
esencial a la hora de estudiar su comportamiento ante un determinado tipo de impacto.
Es importante tener en cuenta el tipo de impacto y la velocidad a las cuales ha sido
validado el modelo matematico antes de utilizar dicho modelo; para cualquier analisis
en condiciones de impacto (velocidades, tipo de impacto, etc.) fuera del rango validado
puede dar resultados incorrectos.
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Tabla 3.3

Autor - aino

Observaciones

Belytschko 1978**

Tipo de impacto: frontal y lateral
22 pares de musculos, pasivos y activos

Williams Y| =
Belytschko 1983* =
N
ESS
[Merill 1984] TN Tipo de impacto: Frontal, trasero y lateral”
7 pares de musculos pasivos
e
\\@g
=
Tien y Huston ””\ Tipo de impacto: frontal
1987 = \
[Deng 1987] LS-DYNA en 2002
[Deng 2002] - Tipo de impacto: frontal y lateral (trasero
y lateral®)
- 13 pares (3pt) de musculos pasivos
- En el modelo del ano 2002 se ha
introducido activacion muscular
Kleinberger 1993* DYNA-3D
Stemper 2000*** Tipo de impacto: frontal (frontal, axial*)
Sin masculos
[Dauvillers 1994] RADIOSS
Tipo de impacto: frontal, lateral
Sin masculos
MADYMO 2D

Jakobson 1994***
[Linder 2000]

X

NA
A

:ﬁ”

Tipo de impacto: trasero
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Nitsche 1996 ****

-PamCrash

-Tipo de impacto: frontal, lateral,
compresién axial

-vértebras elasticas

[Jager 1994]
[Jager 1996]
Horst 1997***
Yamazaki 2000*

MADYMO
- Tipo de impacto: frontal, lateral
-15 pares de musculos activos y pasivos

Utiliza el modelo de [Deng 1987]

Camacho 1997 ***

Chancey 2003, 2005
Van EE 1998***
Van EE 2000

-LS-DYNA
-Tipo de impacto: axial 3.2m/s
-Musculos activos y pasivos

Yang 1998*,*****

PamCrash

-Tipo de impacto: trasero, frontal y axial
(Axial, lateral segun [Panzer 2006])
-Musculos pasivos

Bertholon 1999****

-RADIOSS

-Tipo de impacto: frontal, lateral, trasero,
axial

-Musculos pasivos

Leijonhufvud y - DYNA3D (en 2000); LS-DYNA (en 2002)
Halldin 2001~ -Tipo de impacto: frontal, lateral, axial
[Brolin 2002] -14 pares de musculos

Brolin 2005* -Activacién muscular en ano 2005

[Horst 2002] MADYMO

Tipo de impacto: frontal, lateral, trasero
68 pares de musculos (segmentados)
activos

Utiliza el modelo de [Jager 1996]
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[Lopik 2004] MSC.visualNastran 4D
[Esat 2007] Tipo de impacto: frontal, lateral y trasero
[Lee 2004] Tipo de impacto: Frontal
22 pares de musculos (segmentados)
activos
[Meyer 2004] -RADIOSS
-Tipo de impacto: frontal, lateral, oblicuo
y trasero
-Musculos volumétricos con elementos
sélidos
-Sin activacién muscular
[Teo 2004]

[Zhang 2006]

-LS-DYNA

-Tipo de impacto: frontal

-Musculos activos y pasivos
(segmentados);

[Panzer 2006]

Utiliza el modelo de [Deng 1999]

; Visual Nastran 4D
ﬁm Andlisis de la activacion muscular. Se
' activa un determinado grupo de musculos
' )

[Yan 2006]

y se analiza la respuesta dinamica
resultante.

*Citado por [Panzer 2006]; **Citadb por [Dauvillers 1994]; ***Citado por [Bertrand 2005]; ****Citado por

[Horst 2002]; *****Citado por [Yang 2006];

En la tabla 3.3 por Tipo de impacto se ha notado el tipo de impacto con cual ha
sido validado el modelo en causa.

Todos los musculos considerados activos para los modelos biodinamicos
expuestos dentro de la tabla 3.3 son con una Unica activacion muscular para todos los
musculos, es decir: para el mismo modelo de simulacién se ha utilizado para todos los

3.36



Estado actual de la técnica.

musculos el mismo tipo de curva y los mismos instantes de tiempo para la activacion y
desactivacion muscular. Asi como se va a ver en los siguientes capitulos, la activacion
muscular no es Unica para todos los musculos y tampoco tiene una forma continua.

Los modelos biomecanicos enteros de cabeza-cuello se pueden clasificar en
tres categorias: de dos pares R, de multicuerpos y, de elementos finitos.

A. Modelos de dos pares R

Estos tipos de modelos ([Bowman 1984], [Wismans 1986], [Bosio 1986],
[Dauvilliers 1994], [Thunnissen 1995], etc.) se basan en los resultados obtenidos en
base a ensayos con cadaveres y voluntarios. Por ejemplo, en [Winsmans 1986] se ha
analizado la similitud del movimiento relativo cabeza - cuello de los ensayos con
voluntarios y ha observado que hay un patron de movimiento circular que se puede
aproximar con un modelo mecanico de dos pares R: un par en la unién cabeza-cuello y
otro par en la unién cuello —térax (figura 3.23a).

» Cabeza

+ Cuello

lab (sled)
coordinale
syslem

- Torso

thrust! veclor of
accelerator

Fig. 3.23a Modelo de cuello con 2 pivotes segun [Winsmans 1986].

Siguiendo la misma linea, en [Dauvilliers 1994] se presenta la creacién de un
modelo biomecéanico de cabeza-cuello donde se utiliza dos uniones esféricas entre las
vértebras C2 y C1, y entre vértebra C1 y la cabeza, cuyos valores se presentan en la
tabla 3.4.

Tabla 3.4
Rigidez Amortiguamiento
[N.m/Rad] [N.m.s/Rad]
Alrededor del eje X 20
Unién C2-C1 Alrededor del eje Y 400 2.58

Alrededor del eje Z 2860
Alrededor del eje X no lineal 2

Union C1-Cabeza | Alrededor del eje Y no lineal 0.573
Alrededor del eje Z no lineal 1
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B. Modelos de multicuerpos

La continuacion de los modelos de dos pares han sido los modelos de
multicuerpos que han permitido introducir varios tipos de uniones y detalles
anatdémicos.

De los modelos biomecanicos de cabeza-cuello realizados con multicuerpos, lo
mas conocido en este momento es el modelo realizado por De Jager en el afio 1996
[Jager 1996] utilizando el modelo de [Deng 1987]. Este modelo [Jager 1996] esta bien
detallado, incluyendo la geometria de las vértebras y la cabeza modelizados como
cuerpos rigidos, los ligamentos y uniones como elementos tipo muelle-
amortiguamiento no lineares, musculos activos, etc. Este modelo ha sido modificado
por [Yamazaki 2000] (segun [Panzer 2006]) y [Horst 2002] llegando a unos detalles y
una complejidad comparable con la de los modelos de elementos finitos. En el modelo
de [Horst 2002] se utiliza la técnica de segmentaciéon de los masculos para mejorar la
orientacién de la fuerza muscular.

C. Modelos de elementos finitos

De los modelos biomecanicos de cabeza-cuello realizados con elementos
finitos, el mas conocido en este momento es el modelo de [Deng 1999] modificado por
[Panzer 2006]. Este modelo, de [Panzer 2006], es hasta ahora (segun el conocimiento
del autor) el modelo mas completo de simulacién de la regién cuello-cabeza validado
para el impacto frontal. En [Panzer 2006] se plantea la necesidad de activar los
musculos flexores y extensores por separado vy, utilizar para ellos unos valores de
instante de activacion y activacion neuronal diferentes para el grupo en flexion frente al
grupo de extensién. Para este fin el sugiere el uso de programas de multicuerpos. Este
planteamiento de [Panzer 2006] siendo la base de este tesis.

Entre los modelos biomecanicos de simulacion de seres humanos completos
(ver [Yang 2006] y [Verver 2004]) destacan dos modelos: HUMOS y THUMS (figura
3.23).

a) b)
Fig. 3.23 Modelos biomecanicos del ser humano: a) THUMS [THUMS]; b) HUMOS [HUMOS].

e ElI HUMOS (Human Model for Safety) es un modelo de ser humano virtual
desarrollado en dos etapas (1997-2000 y 2002-2005) y representa al 50 percentil
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europeo en dos posturas diferentes: sentado y de pie. En su desarrollo en la
segunda fase han participado 15 organizaciones distintas pertenecientes a cuatro
paises: Francia, Suecia, Noruega y Alemania [Humos2]. A pesar de su
complejidad (ver [Vezin 2005]), se ha observado, tras el andlisis del autor de este
proyecto, que este modelo presenta una serie de imperfecciones de creacién (de
geometria, uniones de partes, posicion de elementos, etc.) y, lo mas importante
para el proposito de esta tesis: no tiene activacién muscular.

e EI THUMS (Total human model for safety) es un modelo de ser humano virtual
desarrollado por Toyota Motor Corporation y Toyota Central R&D Labs. Inc, Toyota
System Research Inc., y Toyota Motor Company y representa a un 50 percentil
masculino americano en posicién sentada [THUMS]. A nivel cervical presenta
activacion muscular Unica para todos los musculos (ver [Chawla 2005]). Segun el
conocimiento del autor, este modelo biomecanico de cuerpo humano entero es el
modelo mas avanzado de todos los modelos existentes en este momento a nivel
internacional.

Como tendencias en este campo de modelos de simulacién del cuerpo humano
se debe senalar el proyecto de nivel internacional GHBMC (Global Human Body
Models Consortium) [GHBMC].

GHBMC es un consorcio creado en ano 2006 por nueve fabricantes de
vehiculos y dos proveedores (Chrysler LLC, Ford Motor Co., General Motors Corp.,
Honda R&D Co., Hyundai Motor Co., Nissan Motor Corp. Ltd., PSA Peugeot-Citroén,
Renault s.a.s., Takata Corp., Toyota Motor Corp. y TRW Automotive) con el propdsito
de “consolidar las actividades individuales de la investigacion y desarrollo de la
modelizacién del cuerpo humano en un solo esfuerzo global para avanzar en
tecnologia de ensayos de crash test’ [GHBMC]. GHBMC planea crear hasta el afo
2011 unos seis modelos de seres humanos virtuales (tres masculinos y tres
femeninos) que engloben tres tallas: pequeina, mediana y grande. El coste aproximado
de este proyecto ha sido estimado en mas de 18 millones de ddlares. [Design News]

3.10 Métodos y mecanismos de proteccion contra las
lesiones cervicales

Como respuesta al creciente nimero de lesiones cervicales, las companias
fabricantes de vehiculos han decidido tomar medidas mitigadoras con el fin de reducir
el riesgo de las lesiones cervicales (o el nUumero de personas con lesiones cervicales).
Entre las medidas de prevencidn se distinguen: la seguridad preventiva y los sistemas
integrados de proteccion cervical.

La seguridad preventiva, afecta a todos aquellos aspectos que influyen en el
conductor y que pueden evitar que llegue a producirse un accidente, incluyendo desde
un diseno que asegure la ergonomia y la visibilidad o una correcta climatizacién, hasta
unos asientos comodos que sujeten correctamente el cuerpo. Aqui se incluyen los
ajustes de la posicion de varios equipamientos o dispositivos que protegen al ocupante
en el caso de que se produzca el accidente (reposa-cabezas, asiento, etc.).
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Los sistemas integrados de proteccidn cervical son todos aquellos
dispositivos 0 mecanismos que protegen o disminuyen el dano del ocupante cuando
tiene lugar el accidente.

Actualmente cualquier vehiculo que se lanza al mercado debe de superar una
serie muy limitada de normativas y reglamentos técnicos de seguridad de estas
normas. Para conseguir estos sistemas de proteccidn se utiliza la optimizacion de la
forma, material e implementacion de mecanismos de transformacién, con el fin de
conseguir la absorcién de energia del ocupante y disminuir de esta forma el riesgo de
sufrir lesiones en caso de accidentes de vehiculos. La mayoria de los sistemas de
proteccion cervical estdn basados en modificaciones realizadas sobre los asientos de
vehiculos existentes ya en el mercado y no requieren productos enteramente nuevos
lo que supone costes de produccién relativamente bajos, pero con ahorros
relativamente importantes en varias areas (medico, aseguradora, social, etc.). La
aplicacion de estos sistemas se realiza en varias zonas del asiento: reposa-cabezas,
mecanismo de inclinacién del respaldo, respaldo y fijacién del asiento con el suelo del
vehiculo con el fin de proteger a sus ocupantes absorbiendo la energia de los impactos
y disminuyendo las fuerzas que se transmiten a los pasajeros. Estos vehiculos tienen
zonas de absorcion disefiadas para comprimirse de una manera progresiva y
controlada haciendo que los ocupantes puedan desacelerar mas despacio en un
impacto.

Los sistemas de proteccidn contra las lesiones cervicales (sistemas anti-latigazo
cervical) fueron introducidos en el afo 1998 por la empresa Delphi Automotive
Systems en la marca de vehiculo Saab y por la empresa Autoliv en la marca de
vehiculo Volvo. [William 2001]

Una gran fuente de informacién es Internet, donde se ha llevado a cabo una
busqueda de mecanismos y dispositivos patentados relacionados con el fendémeno de
latigazo cervical (se han utilizado los buscadores de patentes [Depatisnet] y
[Espacenet].

Se han utilizado palabras clave del tipo: whiplash; seat; seat belt; seat absortion;
seat reclining (3634 patentes); seat load limiter; barra torsion (0); limitacién carga (0);
seat injury; etc. Asi se han encontrado mas de 100.000 patentes sélo con la palabra
inglesa seat (asiento, en espafol). Debido al gran nimero de patentes existentes en el
dominio de asientos, no se ha conseguido estudiar todas las patentes pero, de las
patentes analizadas, las mas importantes se pueden agrupar en tres areas:
Mecanismos de absorcion de energia, Mecanismos de translacién-rotacion del asiento
o del respaldo y Tipos de reposa-cabezas. Estas patentes tienen aplicaciones en
diferentes zonas del asiento: mecanismo de inclinaciéon del respaldo, reposa-cabeza,
respaldo y fijacién del asiento con el suelo del vehiculo.

Tras el andlisis de las patentes sobre descripciones de la forma, material y
mecanismos de transformacién se ha observado que es posible encontrar un método
de absorcion de energia producida en el accidente sobre el ocupante y disminuir el
riesgo de sufrir lesiones en accidentes de trafico. [Chiriac 2006Db]

Mecanismos de absorcion de energia

Los vehiculos modernos protegen a sus ocupantes absorbiendo la energia de
los impactos y disminuyendo las fuerzas que se transmiten a los pasajeros. Por si
misma, la rigidez del asiento parece desempefiar un papel determinante en la
transmision de fuerzas del impacto al ocupante. En efecto, se puede pensar que un
asiento mas rigido no permitiria una absorcién del movimiento de extensién del tronco
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e implicaria una mayor aceleracién lineal de éste. Por lo tanto, la fuerza diferencial
actuando entre el tronco, que esta apoyado en el asiento, y la cabeza, libre en el
espacio, sera mayor, lo que aumentaria el riesgo de lesién cervical. El efecto de la
rigidez del asiento sobre las respuestas de las personas fue medido por [Haland 1996]
y [Watanabe 2000]. Los resultados del estudio de [Haland 1996] ponen de manifiesto
que un aumento de la rigidez del asiento aumenta la velocidad de los movimientos
cervicales. Conviene también tener en cuenta que las fuerzas axiales que actuan
sobre el raquis cervical aumentan con un aumento de la rigidez del asiento [Ono 1997].
[Watanabe 2000] pusieron de manifiesto que una disminucion de la rigidez de la zona
superior del asiento disminuye el indice NIC y el momento de la fuerza a nivel de
cabeza en el movimiento de extensién en el ser humano. Por el contrario, ningun
efecto sobre estas variables se observd por una modificacién de la rigidez de la
porcion inferior del asiento. Asi pues, el estudio de [Watanabe 2000] sugiere que la
rigidez de la parte superior del asiento sea una variable importante para controlar y
disminuir los factores de riesgo posiblemente asociados a las heridas cervicales.

Un ejemplo de la importancia de la rigidez del asiento es el modelo de coche
Ford Focus que consiguié la maxima puntuaciéon en dos evaluaciones independientes
sobre la proteccion contra las lesiones cervicales, llevadas a cabo por Folksam y la
International Insurance Whiplash Prevention Group (IWPG). Los buenos resultados de
este modelo tienen su base en un buen ajuste de la rigidez de la espuma del asiento
junto con un colapso estructural en la parte inferior del asiento.

Para la proteccién cervical de los motoristas se han desarrollado algunos
dispositivos ([Leatt-brace], [Alpinestar], [APCSystem], etc.) como: collarines
especiales, chalecos y cascos con airbag (figura 3.24).

Sistemas activas de proteccion

Los sistemas activos de proteccién funcionan como sistema suplementario al
cinturon de seguridad. Como sistemas activos de proteccion se pueden enumerar:
reposa-cabeza “activo”, airbag y respaldo “activo”.

Para el reposacabezas, en la literatura (entre cual destaca [MMV 2005]) se
encuentran descripciones de formas, materiales y mecanismos, con el fin de absorber
la energia de la cabeza del ocupante.

De momento los reposa-cabezas activos presentes en coches de marcas como
Opel, Volvo, Saab (figura 3.24), BMW, Mercedes y otros, tienen sistemas mecanicos,
pirotécnicos o magnéticos para acercarse a la cabeza del pasajero en caso de
impacto.

Algunos sistemas como los de Johnson Controls, utilizan un sensor de
accidente del vehiculo. En un accidente, el sensor acciona un pequeno dispositivo
pirotécnico que lanza un resorte para empujar el apoyo para la cabeza hacia delante
en un intervalo de tiempo de menos de 50 milisegundos.

Otro método utilizado es el airbag del reposa-cabezas, que se introduce dentro
del mismo y se activa en el momento del accidente, utilizando un mecanismo
pirotécnico.
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d)
Fig. 3.24: Protectores cervicales: a) Tipos de geometrias de reposacabezas [Saftyforum]; b)
reposacabezas con sistema activo [Saab]; c) protectores de cuello para motoristas [Leatt-brace],
[Alpinestar] ; d) casco para motoristas con airbag integrado [APCSystem].

Para los movimientos de translacion y rotacién del asiento o respaldo, en la
literatura se encuentra descripciones de varios mecanismos mecanicos, hidraulicos o
mixtos, que actuan bajo una fuerza determinada o una sefial eléctrica. También se han
encontrado descripciones de varios elementos que se deforman bajo una fuerza o
momento de torsién, permitiendo un movimiento especifico del asiento.

Uno de los mas conocidos sistemas de respaldo activo es el sistema de
proteccién de Volvo contra el latigazo cervical, conocido como WHIPS. Este sistema
esta diseflado para prevenir lesiones cervicales reduciendo el movimiento relativo de la
cabeza y del torso de un ocupante en un accidente por alcance. Hay dos componentes
importantes que forman los sistemas WHIPS (Figura 3.25). El primer componente es
una bisagra del asiento que controla la fuerza del asiento contra el torso del ocupante
de modo que el torso acelere mas suave (el asiento y el torso del ocupante aceleran
mas lento que el coche). El otro componente importante es el reposa-cabezas activo,
que se acciona para que entre en contacto con la cabeza antes de que se mueva el
torso.

Asi como se ha presentado en el [Chiriac 2006b], la combinacién de la
aceleracion mas lenta del torso y la existencia de un reposa-cabezas activo da lugar a
una disminucion de los valores de los Criterios de dano (NIC, Nkm, LNL, etc.) con
respecto a los asientos y reposa-cabezas convencionales.

La bisagra especial utilizada en los sistemas WHIPS controla la fuerza aplicada
a las caderas y la parte posterior del ocupante del asiento, doblandose de una manera
controlada. Después de un accidente en el cual el sistema WHIPS se ha activado, el
asiento queda desplazado de su posicién original porque las bisagras se deforman,
necesitando una sustitucion ulterior.
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Hinge expands  Hinge and seat recline

b)
Fig. 3.25 Sistema de proteccion WHIPS: a) funcionamiento [Volvo]; b) detalle [William 2001].

En base a la informaciéon encontrada hasta ahora y el andlisis presentado en
[Chiriac 2006b] se puede decir que todavia no existe ningun coche dotado con un
sistema (activo o no activo) de proteccién contra el latigazo cervical capaz de
adaptarse a las caracteristicas del ocupante para proporcionar la maxima proteccion
cervical. Todos los coches con sistemas activos de proteccidén estan disefiados para
proporcionar la maxima proteccion a una “persona media 50 percentil” en conformidad
con las normas especificas existentes en el dominio de automocion.

Parece que para los fabricantes de coches superar unas pruebas con la mejor
puntuacién posible es una etapa de marketing que crea una buena imagen sobre el
producto y aumenta su venta.

Sin descubrir el verdadero mecanismo que provoca estas lesiones, queda como
Unica posibilidad, tomar medidas para una disminucién de los factores que
consideramos en este momento que causan los danos, disminucion en funcion de
unas relaciones de calculo que tienen sus bases en varias teorias. Las medidas
mitigadoras que se pueden tomar son posibles sélo desde el punto de vista del
automovil. Por ejemplo, para una teoria que tiene en cuenta sélo las fuerzas de
‘ramping up” se puede cambiar la forma del respaldo para disminuir este movimiento,
para las aceleraciones horizontales se puede hacer que el reposacabezas y el
respaldo se desplacen hacia el frente, etc. Un conocimiento mejor del mecanismo
lesional ayudara a proteger mejor al ser humano en estos accidentes.

3.11  Analisis juridico de las lesiones cervicales

Todas las formulaciones y metodologias que se utilizan en el campo de las
valoraciones e indemnizaciones por los dafios sufridos como consecuencia de un
accidente de trafico, son diferentes por cada pais o region comunitaria.

Las leyes de la mayoria de los paises occidentales, en especial anglosajones,
tienen unos baremos de valoracion de los dafos y perjuicios causados a las personas
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en accidentes de circulacion basados en la tabla AMA (American Medical Association),
elaborada por la Asociacion Americana de Medicina. Las leyes Espariolas a lo largo
del tiempo han usado y siguen usando, asi como se va a ver a continuacion, un tipo de
baremo diferente a la tabla AMA.

Las compensaciones econémicas no son justas en todos los paises. Por
ejemplo, en una comparacion por perfil étnico realizada en el afno 2002 de “Road
Accident Fund Comiscion” [Liz 2002], se observa diferencias significativas entre los
demandantes y los indemnizados de latigazo cervical asi como se puede ver en la
figura 3.26.

White
30%

Coloursd
10% Indian_
Indian 6% h
White To% n ™
A7% Coloured -
11%
a) b)

Fig.3.26 Perfil racial de lesionados de latigazo cervical: a) porcentaje de indemnizados; b) porcentaje de
demandantes. [Liz 2002]

El costo por baja e indemnizaciones por el sindrome de latigazo cervical alcanza
en Europa occidental la cifra de diez mil millones de euros al ano [William 2001],
[Press 2004] y mas de 29 mil millones ddlares al afio en los EE.UU. Dentro de esto,
s6lo en Alemania, el tratamiento de lesiones cervicales cuesta mil millones de euros
por ano, segun la asociacion general de la industria de seguro alemana. [William 2001]

En una publicacién de Gran Bretana [Compensaciones] sobre las tarifas para
varios tipos de lesiones, fraccionadas en 25 niveles con el valor maximo de 250.000£
(correspondiente por el nivel 25), para el caso de latigazo cervical las tarifas
correspondientes tenian un valor minimo de 1.000£ (para lesion de latigazo cervical,
con duracion del efecto de 6 - 13 semanas) y un valor maximo de 10.000£ (para lesion
de latigazo cervical - seriamente inhabilitado o permanente).

Asi como se ha presentado en los apartados anteriores, en Espana, existen
mas de 20.000 lesionados de latigazo cervical al afo y suponen unos costes
econdmicos alrededor de 88 millones de euros [Montero 2002]. Estos costes
representan un 23 % de los costes de siniestro de dafnos corporales, siendo similares a
las estadisticas internacionales.

Las indemnizaciones por lesiones en casos de lesiones cervicales son fijadas
en Espana por la Ley 34/2003, de 4 de noviembre, en funcién de unas caracteristicas
tipicas (gravedad lesional, dias de incapacidad, ingreso neto anual, edad, etc.) v,
suponen unos costes medios de aproximadamente 4.000 euros por persona.

En las cuantias de las indemnizaciones aplicadas segun el Sistema para
valoracion de los darnos y perjuicios, causados a las personas en accidentes de
circulacion [BOE 5902], la Incapacidad Temporal se establece en funcion de la
estancia hospitalaria. Los dias hospitalarios corresponden al intervalo entre la fecha de
alta hospitalaria y la del ingreso, y los determina el mismo hospital. Es el parametro
cronolégico menos cuestionado porque el latigazo cervical requiere hospitalizacion
sblo en casos muy severos 0 si existen patologias sobreanadidas. Mas conflictivo es,
en muchos casos, la determinacién de los dias sin estancia hospitalaria porque en los
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criterios para la valoracion de los dafnos y perjuicios causados a las personas en
accidentes de circulacion se especifica que “en la determinacién y concrecion de las
lesiones permanentes y las incapacidades temporales, asi como en la sanidad del
perjudicado, serd preciso informe meédico”. En el mundo laboral se considera
incapacidad temporal (parcial) de trabajo cuando la persona supera el 33% de pérdida
de la capacidad laboral, lo que significa que muy pocos lesionados van a obtener este
calificativo.

Segun datos proporcionados por el Instituto MAPFRE, [Press 2005a] los dafios
de latigazo cervical “suponen compensaciones que oscilan entre los 2.000 (para una
lesion de mes y medio de duracion) y los 10.000 euros (en el caso de que se
prolongue durante medio afno)”, “cantidades que pueden incrementar si ha habido
hospitalizacion y si la lesidon deja secuelas”. Otra fuente [Press 2005b], citando al
abogado Manuel Temboury, publica que los dafos de latigazo cervical suponen “el
60% de las peticiones de indemnizacién que se tramitan en Malaga”, pudiendo recibir
el lesionado una compensacién de “entre 3.000 y 24.000 euros por una dolencia dificil
de demostrar”.

El estudio de [Joslin 2004] presenta que los pacientes que piden una
indemnizacion tras un latigazo cervical, presentan una discapacidad mayor que los que
tienen una fractura cervical o aquellos que tienen latigazo cervical y no estan
implicados en litigios. Una explicacion puede ser que la compensaciéon econdémica
depende de la duracion del periodo de convalecencia, el paciente esta “siempre
dispuesto a reclamar para obtener indemnizaciones" [Press 2001]. En Espana, se ha
apreciado que entre 1995 y el afno 2002, el numero de pacientes a los que se les
recomienda el tratamiento inmovilizador basado en collarin cervical ha aumentado
respecto al numero de pacientes que son sometidos a tratamiento de rehabilitacion
fisica en un centro médico, “posiblemente mas motivado por factores extraclinicos que
por auténticas necesidades terapéuticas”. [Garamendi 2003b]

Segun [Press 2008a], [Press 2008b], un estudio realizado recientemente por
fisioterapeutas, a un grupo de 200 pacientes con esguince cervical, se ha puesto de
manifiesto que aquellas personas que llevaron collarin cervical necesitaron una media
mayor de sesiones de fisioterapia (36) que aquellos que no lo llevaron (21). Tras estos
resultados el Colegio Profesional de Fisioterapeutas de la Comunidad de Madrid ha
comunicado que el collarin retrasa la recuperacién de los pacientes que sufren
problemas cervicales como consecuencia de accidentes de trafico, provocando la
rigidez del cuello y se aconseja tratamientos fisioterapéuticos en su lugar.

En un estudio reciente [Ruben 2007] se ha establecido que en funcién de “como
el sujeto piensa, actia y vive su experiencia de dolor puede ser determinante para su
recuperacion” y que “la intensidad del dolor después del accidente esta relacionada
tanto con la discapacidad de los pacientes como con su estado de animo”.

En el contexto europeo, en el afio 2003 se ha finalizado un proyecto intitulado
“Guide bareme européen d’évaluation des atteintes a I'intégrité physique et psychique”
y representa las bases de una guia baremo europea para la evaluacion de las lesiones
fisicas y psiquicas. Este proyecto presenta, segun [Garamendi 2004], “grandes
similitudes en su estructuracién y su fundamento cientifico con el sistema espanol
pero, curiosamente, también algunas diferencias significativas que afectan a gran parte
del baremo”. Del grupo de trabajo de este proyecto europeo, el 33% de los miembros
(3 personas) eran de Espafa y, segun [Garamendi 2004], dos de ellos han sido
miembros del grupo de trabajo de UNESPA que ha elaborado la tabla baremo
espanola de la Ley 34/2003, lo que explica la gran similitud del baremo espariol con el
baremo europeo. Esta guia estaba pendiente de revision por parte del Parlamento
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Europeo antes de su publicacion oficial como recomendaciéon comunitaria de obligado
cumplimiento en los paises de la Unién Europea.
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CAPITULO 4: DESARROLLO DEL MODELO

4.1 Introduccion: Requisitos del modelo

Si se tienen en cuenta los factores que pueden influir sobre la presencia, la
severidad o la duracién de los sintomas en las victimas de accidentes de trafico (asi
como se ha presentado en el capitulo anterior), se puede considerar que una relacion
de calculo para predecir la presencia de lesiones cervicales en un accidente de tréafico,
tiene que estar dada en funcion de todos los factores que influyen en el accidente
(figura 3.13 del capitulo 3) y que tiene la forma general descrita por la ecuacién 4.1.

M=f (A, C,0O) (4.1)
donde :A =f (m1, m2, k1, Av,...) representa las caracteristicas del accidente;

C=f(a, x1, y1, k3, W,...) representa las caracteristicas del coche;

O =1 (B, x2, y2, k4, 0,...) representa las caracteristicas del ocupante.

Esto significa que se puede obtener una relacibn matematica en funcién de
unos parametros interrelacionados entre si (desplazamientos, velocidades,
aceleraciones, fuerzas, momentos, etc.) relativos a los tres factores enumerados
anteriormente. Cualquiera que sea la relaciéon de calculo resultante, es necesario que
cumpla una serie de requisitos como:
hipétesis iniciales correctas;
contener parametros de entrada medibles en la realidad;
desarrollo matematico légico de los parametros;

- la posibilidad de validar el modelo matematico resultante;

- tener aplicacion practica.

Debido a las particularidades de cada accidente y conociendo su poca
repetibilidad, para analizar todos los parametros relacionados con las caracteristicas
del mismo y del coche se necesita realizar un intenso y gran trabajo, por lo cual se
analizara solamente la zona cervical partiendo de una serie de hipétesis iniciales
capaces de reducir el volumen de trabajo. Se consideran conocidos los siguientes
datos:

- el movimiento en el tiempo de la vértebra T1;

- las propiedades mecanicas de los tejidos finos (ligamentos, discos

intervertebrales, musculos, etc.) y de las vértebras;

- el origeny la insercion de los tejidos finos;

las caracteristicas funcionales de cada parte componente del modelo.

Con todas estas condiciones iniciales expuestas anteriormente, resulta un
modelo con un alto grado de complejidad, por lo cual se va a recurrir al programa
numérico de calculo MATLAB. Las ventajas de este programa se analizaran en un
apartado posterior.

La metodologia de este desarrollo se basa en las etapas presentadas en la figura 4.1.

Modelo Modelo Modelo Validacion Criterio de Validacion y
anatdmico de »| mecdnico de s matematico de s del modelo B~ dafio en s aplicacidn
cabeza-cuello cabeza-cuello cabeza-cuello resultante caheza-cuello del criterio

Fig. 4.1 Secuencia de etapas para el desarrollo y el fin de un modelo matematico de proteccion cervical
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El sistema anatémico del cuello esta constituido por cuerpos vertebrales, discos
intervertebrales, ligamentos y musculos y puede ser representado, por analogia con un
sistema mecanico utilizando sélidos rigidos conectados entre si, por medio de muelles
y amortiguadores.

Respetando la descripcién anatdémica del Capitulo 2 se obtienen dos modelos
simplificados:

1) para la zona cervical inferior (C3-C7) la simplificacion presentada en la figura 4.2a,
con las siguientes notaciones: los ligamentos longitudinales anteriores (A), el disco
intervertebral (B) los ligamentos longitudinales posteriores (C), los ligamentos
capsulares (D), los ligamentos amarillos o ligamentos Flavum (E), los ligamentos
interespinales (F), y los ligamentos supraespinales (G);

2) para el segmento cervical superior (C2-C1) en forma analoga al anterior se puede
crear un modelo similar incluyendo: el ligamento longitudinal anterior (A), las
membranas atlantooccipital anterior (Ma) y posterior (Mp), la membrana tectoria
(Mt) o ligamento cruciforme, el ligamento apical (Ap), el ligamento alar (Al), el
ligamento transversal (Tr), el ligamento cruciate vertical (Cv), los ligamentos
amarillos o ligamentos Flavum (E), los ligamentos interespinales (F), los
ligamentos supraespinales (G) y los ligamentos capsulares (Ca).

a) b)
Fig. 4.2 Sistema de dos vértebras cervicales: a) sistema anatomico [Laporte 2000]; b) sistema mecanico
equivalente.

En base a estos dos modelos simplificados, a continuacién se presenta el
desarrollo del modelo mateméatico de cabeza-cuello incluyendo: cabeza, vértebras,
discos intervertebrales, ligamentos y musculos.

4.2 Modelizacion matematica

El primer paso para crear una herramienta para el andlisis de la dinamica
cervical es establecer un modelo matematico representativo teniendo en cuenta su
utilizacion posterior.

Ya que se desprecian las deformaciones de las vértebras, por ser pequefas y
por no contemplar el célculo de las tensiones, se considera que las vértebras son
sélidos rigidos. A estas vértebras se les asigna unos sistemas de ejes que coinciden
con los ejes principales de inercia, y cuyos origenes son sus centros de gravedad y se
trata de calcular las sucesivas posiciones de estos sistemas de ejes respecto de un
sistema inercial (que se llamara global) y que coincide en nuestro caso con la Tierra,
cuando se somete a la vértebra T1 al movimiento correspondiente al de un impacto
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Fig. 4.3 Sistema de orientacion empleada en actual modelo matematico.

Respecto a la notacion empleada las letras mindsculas en negrita representan
vectores 0 matrices columna y las letras mayusculas en negrita, variables tensoriales
o matriciales. El médulo de una variable vectorial se indica por la letra escrita sin
negrita.

Como regla general, los superindices en una variable indican “de” quien es la
variable. Los subindices en una variable indican “respecto” de quién se evallua la
variable. Por ejemplo si Ai,i+1 representa al punto de i donde se inserta el ligamento A
en los cuerpos vertebrales i,i+1, y 0 es el sistema de referencia global, entonces

{vé*"”'”}0 son las componentes, proyectadas sobre 0, de la velocidad del punto del
ligamento A perteneciente al cuerpo i, “respecto” del cuerpo vertebral 3.

Para el planteamiento de las ecuaciones dindmicas del sistema se ha utilizado
el método de Newton-Euler. Por cada vértebra se plantean las tres ecuaciones de
fuerza y las tres de momentos. Teniendo en cuenta que se incluye la cabeza en el
modelo se obtendran 48 ecuaciones diferenciales de 2° orden (La vértebra T1 no se
incluye ya que su movimiento es un dato y no interesa, para el objeto de esta Tesis, el
calculo de las fuerzas que actuan sobre ella debido al impacto).

Como coordenadas generalizadas ¢, por cada sélido, se han tomado las tres
coordenadas de su centro de gravedad y los tres angulos de Euler, respecto todos
ellos del sistema global.

Como en funcién del vector de estado del sistema (posicion y velocidad) el
sistema de fuerzas es conocido, por ser funcién del vector de estado, se trata de la
resolucion del problema directo de dindmica, en donde dadas las fuerzas que actuan
sobre el sistema, hay que calcular las aceleraciones de sus puntos.

Estas ecuaciones seran:

y f' ext
0 mi
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Para pasar de las variables , a5 y w,, a las § se utilizan las relaciones:

ve =J9qg ,w®=J.4q, que se desarrollardn mas adelante, y que, al derivarlas, se
obtiene:

ac :JGi.qi_i_Jqul W :Ji_qi+Jiqi (4.3)

Sustituyendo estas expresiones en (4.2), reordenando y ensamblando, se
obtiene un sistema de 48 ecuaciones diferenciales de 2° orden que expresadas en
forma compacta son de la forma:

q=*%aqt) (4.2)°
En esta Tesis se tratara de plantear y resolver este sistema de ecuaciones,
conocido el vector de estado inicial: posiciones y velocidades.

Las ecuaciones (4.2) se proyectaran sobre el sistema global, 0. Los simbolos
en estas ecuaciones son:

i es el n® del cuerpo que se extiende desde la vértebra C7 a la cabeza;
a_' - aceleracion del centro de masas de i respecto de 0;

m’- masa del cuerpo i
w; - aceleracion angular del cuerpo i respecto 0;

i
- tensor de inercia en el centro de gravedad del cuerpo rigido;
f' ext - fuerzas externas que actiian sobre el cuerpo i

flext=fl+fm+fc (4.4)
f'|-fuerzas ejercidas por los ligamentos sobre el cuerpo i;
f'm - fuerzas ejercidas por los musculos sobre el cuerpo i.
f' ¢ - fuerzas ejercidas por los contactos sobre el cuerpo /.

Mom,f'ext - momento generado por las fuerzas anteriores que actGan sobre el cuerpo
i respecto del centro de masas de .

Momgf'ext = Momgf'l+ Momgf'm + Mom,f'c (4.5)

Momf'l - momento generado por los ligamentos sobre el cuerpo i respecto del centro
de masas de i.
Mom,,f'm - momento generado por los musculos sobre el cuerpo i respecto del centro
de masas de i.
Mom,f'c - momento generado por los contactos sobre el cuerpo i respecto del centro
de masas de i.

Este sistema de ecuaciones (4.2)" se puede resolver numéricamente paso a
paso, ya que conocido el vector de estado del sistema en el instante t,, a partir de las
ecuaciones (4.2)" se pueden conocer las aceleraciones y calcular aproximadamente el
valor de estado para el siguiente instante t,,1, repiti€éndose el proceso hasta el instante
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final. La formulacion de los métodos de resolucibn numérica se expondra mas
adelante.

A continuacion se indicara el modelo de coordenadas generalizadas elegido. En
la figura esté representado el solido iy el 0, asi como la cadena cinematica virtual que
enlaza virtualmente ambos sélidos P°R® eligiéndose como coordenadas
generalizadas, que determinan la posicidbn de i respecto de 0, las coordenadas
articulares de la cadena.

> 3 Rotaciones

> 3 Translaciones

Fig. 4.4 Configuracion de la cadena de movimientos del cuerpo i.

Se utilizaran las matrices de transformacién homogéneas para relacionar las
coordenadas de un punto del sistema i respecto del sistema 0: {r 1}o'= T {r 1},
siendo:

T :B@ 0010'} (4.6a) Bi=[i'j Ko (4.6b)
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Para obtener la posicién de i respecto de 0, o lo que es lo mismo, T, bastara
obtener el valor de las matrices homogéneas de cada par, ya que:

T =TT T2- T TO-T , (6°=i) (4.7)
10 0 g, 100 0 100 0
, 1 0 . 10010 .01 0 O
ConT =0 1O TZ = 9 TS = (4.8)
0010 0010 00 1 g,
000 1 000 1 000 1
1 0 0 Cqg;, O Sq, Cq, -Sq; O
B:=|0 Cq, -Sq,| BS =0 1 0 B®=(Sq, Cgqg, 0| (4.9)
0 Sq, C(Cq, -Sq, 0 Cq, 0 0 1

Los tres primeros elementos de las cuartas columnas de las matrices T de los
pares R son 0, ya que sus origenes de coordenadas se han elegido en el punto de
interseccion de los tres ejes de rotacidon, coincidiendo también el sistema de
coordenadas de 6' con el de i.

Por lo tanto conocidas las coordenadas articulares de i respecto de 0 se puede
calcular su posicion respecto de 0.

Reciprocamente, conocida la posicion de un sélido respecto de 0 se pueden
calcular sus coordenadas generalizadas (En nuestro caso esta operacién hay que
realizarla en cada paso del programa de integracion). En efecto, por estar la posicion
del origen de coordenadas de i (G') desacoplada respecto de los tres ultimos pares R,
las coordenadas homogéneas de G' respecto de 0: {q1 Q2 Qs 1} coinciden con la 42
columna de Ty que es conocida. Para calcular las otras tres coordenadas

. . ' v 1 9
correspondientes a los giros, basta calcular BS. =[B§T B} y expresarla como el

producto de las tres matrices cambio de base. Por inspeccion se pueden obtener las
posibles soluciones:

[Cas*Cae, -Cas*Sqe, SQs]
B=[ -Sq4*Sq5*Cq6+Cq4*Sq6, -Sq4*Sq5*Sq6+Cq4*Cq6, -SQ4*CQ5] (4.1 0)
[Ca4Sas5"Cge+Sqs™Sqe, CQ4"SQ0s5*Sge+Sq4"Ca, Cq4*Cas|
ds =S7'(B(13)); q, =-S7(B(23)/C(as)) ; 95 =—S7(B(1.2)/C(as)) (4.11)

Una vez establecidas las relaciones entre las coordenadas generalizadas y la
posicion, se obtendran las relaciones entre las variables cinematicas y las velocidades
y aceleraciones generalizadas segun [Montoya 1997].

Para simplificar las ecuaciones y sin pérdida de generalidad se han elegido
todos los sistemas de ejes paralelos y con el mismo origen en la posicion de
referencia (q=0). Asi la matriz de giro para orientar un sélido desde la posicién de
referencia a la actual, respecto del sistema 0, coincide con la matriz cambio de base
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del sistema de ejes del sélido respecto del mismo sistema. Se obtendran a
continuacién las relaciones v® =J%q' ,w® =J'q' .

Sea a* un vector € i en la posicién de referencia y a el vector actual en el
movimiento de i respecto de 0, siendo & la matriz giro para orientar al sélido desde la

posicién de referencia hasta la actual a=®.a*=B.a". Derivando
L . . - L . L oB 1.
a=Bla*=w'xa=0'a=0 Bla*—Q. BB ->w! :%ZB'OB:)T =%z . B 4=

. . oBl _.7. ] .

=J.q - J =%Z 5 0 B'OT.q (= es el simbolo de permutacién)

q

En el caso de la seleccién de coordenadas generalizadas que se ha hecho en

esta Tesis, el pseudojacobiano de orientacién se puede obtener mas facilmente por
las siguientes relaciones:

Wo=w'o +w %o +w %o+ w H + w¥ + w5 =[0 0 0 u* u¥ u®1{g'} (4.12)
siendo u el vector unitario de eje del par en la posicion actual: u=B.u*

El valor del pseudocobiano de orientacién sera simplemente: J'=[0 0 0 u* u® u®].

4.2.1. Modelizacion de ligamentos y discos intervertebrales

La columna cervical se puede considerar como una cadena cinematica formada
por solidos rigidos (vértebras cervicales) unidos entre si mediante ligamentos y discos
intervertebrales, definidos en un sistema de referencia global 0 para describir la
localizacion de cada uno de los cuerpos vertebrales con respecto a dicho sistema de
referencia (figura 4.5).

Cuerpo C6

Cuerpo C7

Fig. 4.5 Sistema tridimensional de dos vértebras.
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Las fuerzas de los discos intervertebrales y los ligamentos, que actian sobre
cada vértebra del segmento cervical inferior, se presentan en la figura 4.6.

—
e

=
N,

f D i+
—

fAf,HI
f Ci i+

fo,HT
E—

f Bri-1
e

f AL
f Ci -1

-
-

Fig. 4.6 Fuerzas resultantes a nivel cervical inferior (vértebras C7-C3).

A. Expresiones de las fuerzas
La ecuacion de fuerzas de los ligamentos tiene la forma descrita por la
ecuacion 4.13.
fi | = fi,i+1| _ fi,i—1| (4_1 3)
Para la zona cervical inferior (C3-C7), la ecuacién de fuerzas de los ligamentos
se puede describir por las ecuaciones 4.14 - 4.15.
fi,i+1| — fAi,i+1 + fBi,i+1 + fCi,i+1 + fDi,i+1 + fEi,i+1 + fFi,i+1 + fGi,i+1 (41 4)
Fii1] = — AT _ Bl gCi-ti _ gDiti_ gEi-ti_ gFicti_ £Gi-1 (4.15)
Los ligamentos capsulares (D) y ligamentos Flavum (E) han sido modelizados
por los dos lados: derecha e izquierda (ecuacién 4.16)
fDi,i+1 — de::,;: + fgic,liﬂ , fE|,|+1 — fE:;::-; + f:Ez|q,|+1 (41 6)
Se supondran despreciables las masas de los ligamentos y de los musculos por
lo que la fuerza se transmite en ellos resultando (ecuacion 4.17).
fPi,i+1 — _fPi+1,i (41 7)

Analogamente, considerando despreciable la masa de los elementos
intermedios entre las vértebras (discos intervertebrales y ligamentos) con respecto a la
masa de la vértebra, seran despreciables los términos inerciales de los elementos
intermedios y se obtiene la misma correspondencia (ecuacion 4.17) de fuerzas para
los discos intervertebrales.

De acuerdo con el desarrollo anterior (ecuaciones 4.13 - 4.17) se puede
considerar la ecuacion general de los ligamentos en la forma descrita por la ecuacion
4.18.

fill= i (fii,i+1 i fii—1,i) (4.18)

Aii+1
y

Aii+1

Ya que r®#! = f At paiit paitlT og g posicion del punto Aii+1 (punto del

ligamento A e i que une i e i+1) , el incremento de la longitud del ligamento para
cualquier instante de tiempo t, sera

5 A+ (tn): qlAi,m (tnx _‘lAi,i+1 (to x)u (4.19)
donde:
u - vector unitario en la direccién actual del ligamento;
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1!~ vector de A que une los cuerpos i, i+1. Se calcula con la siguiente ecuacion:

IAi,i+1 —r Aii+1 (420)

Para determinar las fuerzas correspondientes a los ligamentos se considera
tanto la componente elastica como el amortiguamiento (k#0 y c#0), segun la ecuacién
4.21.

=r Ai+1,i

G

z(kji . 6ji,i+1 + Cji _Sji,i+1 ) ,Sji,i+1 > 0’ 8]i,i+1 > 0
j=A
G . ] ] TN
fi’i+1|: Z(k]l .6]I,I+1) ,8”"+1 20’ 8]l,l+1 SO (421)
j=A
0 ,Sji,i+1 < 0
siendo Siivt — it _ G (4.22)

La descarga se ha considerado sin amortiguamiento en conformidad con las
recomendaciones encontradas en la literatura ([Horst 2002], entre otros).
La fuerza es nula cuando el ligamento debe trabajar en compresion.

Sustituyendo las fuerzas de la ecuacion 4.21 (para 8"*'>0 y """ >0) en la

ecuacion 4.13 se obtiene la ecuacién correspondiente a las fuerzas exteriores ejercida
por ligamentos expresada segun la siguiente ecuacion:

f1=3 k- (67 + 874 i (5701 1§ (4.23)
j=A

donde: i=C3...C7
De forma analoga se calcularan las fuerzas en los discos intervertebrales.

§80+1 = {kii,m _éii,m’ k}B;i,i+1 _éﬁi,m’ klzsi,i+1 -55””}T +cB. (68i,i+1 ‘u)_u (4.24)
donde:

u - vector unitario; direccion entre los centros de gravedad del disco y de la vértebra
correspondiente;

&% - incremento de velocidad;

&% _incremento de longitud (se calcula con la ecuacion 4.25)

§Bii+1 _ |Bii+l (tn)_lsi,m (to) (4_25)
- longitud del disco intervertebral medido entre los centros de gravedad de los

cuerpos i e i+1 (su mddulo se calcula con la ecuacién 4.26).
|Bii+ ‘rcem _yCGi

IBi,i+1

(4.26)

k""" - vector de rigidez correspondiente a la direccion de desplazamiento (se calcula

con la ecuacion 4.27). Los valores de estos vectores se eligen en funcién del sentido
de desplazamiento relativo entre vértebras, de tal manera que en una direccién sélo
corresponda un coeficiente de rigidez (ecuaciones 4.28a,b).
kBi,i+1
X
kBl,l+1 — k51,1+1 (427)

Bi,i+1
kz
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N k Bi.i+t , Biitt] 5 N 1 Bt Sy > )
ki"’” — x-.;-. {qx }l (4288.), kfl,z—l — z-i‘-. 7( z” )z (428b)
kiﬁlﬂ ,{qfl,l-ﬂ }i <0 kfi,w-l ,(qfl,l+1)i <0

Los coeficientes de rigidez utilizados en las ecuaciones 4.28a,b son: los
modulos elasticos a cortante en el sentido positivo (k2""") o negativo (k2""") del eje x;
los moédulos elasticos a cortante en el sentido positivo (k2/"') o negativo (k2""") del
eje z.

B. Ecuaciones de los momentos

Las ecuaciones de los momentos se obtienen aplicando las ecuaciones 4.2.

En el célculo del tensor de inercia (ecuacién 4.29), los ejes principales de inercia
coinciden con los ejes del sistema local del cuerpo vertebral,

L, O 0
rl=lo 1, o (4.29)
o o0 I

2z

donde: I, I,y y I son los momentos de inercia respecto de los ejes.
En las ecuaciones generales, al proyectar los vectores y tensores sobre 0 [I"]

se necesita transformar las componentes del tensor de inercia del sistema local al
sistema global segun la ecuacion 4.30, donde los angulos de la matriz B se determinan
con respecto a la posicion de referencia.

)|, = Bitt,)- 1) - Bt (4.30)
Los momentos de las fuerzas de los ligamentos y de los musculos, se toman
respecto de los centros de masas segun la siguiente ecuacion:

. Cl n . .
Momfl,l—1 — ZZ(bPI,I—1XfPI,I—1) (431)
i=T1P=1
donde:
f71 - fuerza correspondiente al elemento P del cuerpo rigido i que ejerce fuerza

sobre el cuerpo rigido i-71 (se calcula con la ecuacién 4.32);

{f Pii-1 }0 _ [f ;’i,i-] f ;’i,i-] f zPi,i-I ];' (4.32)
b™"™" - brazo del momento torsor (se calcula con la ecuacion 4.33).
{bPi,i—1 }0 _ {r Pi,i-1 }0 _ {rCGi }0 (4.33)

El momento para el disco intervertebral que ejerce el cuerpo rigido i/ sobre el
cuerpo i-1 se calcula con la siguiente ecuacion:

{Momf Bi,i1 }0 -B/ _kgi,i—1 ‘{qu—u }+ Cgi,i—y{w;_1 }o (4.34)
donde:
c2"™'- coeficiente de amortiguamiento angular;
qé’)“”' - vector de incremento angular;
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k'™ - vector que toma las valores de las constantes de rigidez en funcion de la

direccion del desplazamiento angular relativo entre las vértebras (se calcula con la
ecuacion 4.35a);

K Bi.i1
ox K Biii-1 ,{qBi,i—1} >0
kBi,i—1 — kBi,i—1 (435a) kBi,i—1 — oy+ y 0 (435b)
0 oy ) oy i, i Bii-
k Bi.i-1 kgy—1 ’{qy 1}o <0
0z

Considerando despreciable la masa de los elementos intermedios entre las
vértebras (discos intervertebrales y ligamentos) con respecto a la masa de la vértebra,
se desprecia el término inercial de los elementos intermedios y se obtiene la siguiente
correspondencia:

Momf ™" = -Momf "/ (4.36)

Escribiendo las fuerzas y momentos externos para cada uno de los cuerpos del
modelo y sustituyéndolas en la ecuacién 4.2 se obtienen las 8x6 ecuaciones
dindmicas, correspondientes a los 8 cuerpos del modelo (7 vértebras y la cabeza).

4.2.2. Modelizacion de los musculos

Para determinar la fuerza muscular se va a utilizar el modelo matematico
musculo-tend6n de Hill (figura 4.8), que consta de tres tipos de elementos: elementos
contractiles (CE), elementos elasticos en paralelo (PEE), y elementos elasticos en
serie (SEE).

a(t)
e Ui
CE

B (e Fm

PE
Fig. 4.8 Representacion mecanica de un musculo tipo Hill segun [Panzer 2006].

Dado que la fuerza elastica del tendén muscular es muy pequefa no siempre se
tiene en cuenta la influencia del elemento elastico en serie, con lo cual la ecuacién final
de la fuerza muscular (figura 4.8) depende de los elementos contractiles y los
elementos elasticos en paralelo:

fim=>"(f2 + ) (4.37)
J=1
La fuerza pasiva (fq£) se determina multiplicando la seccién del masculo con la
tension pasiva del musculo utilizando la ecuacién de calculo descrita por [Goldsmith
1984] y modificada de [Jager 1996]:

n

26" -pesa™ 79117 > 1
0 79117 <1

donde:
o™/ - tension que el musculo P, que conecta los cuerpos j e i, ejerce sobre la vértebra

i . Siendo j=f(i). Se calcula con la ecuacién 4.42.
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lcur= longitud del masculo en el instante de tiempo considerado;
ler = longitud de referencia o longitud optima para el musculo considerado;
pcsa - area de seccion muscular (del inglés “physilogical cross sectional area”).
Con P se ha notado a los grupos de musculos conectados a la vértebra i.
k-g/
Pi,j __
e
1—

asym

donde: k - rigidez pasiva del musculo;
asym - tension asintética;
€ - deformacion unitaria del musculo (se calcula con la ecuacion 4.40).
B lPi,j _lPi,j
8P/,/ — cur/Pi’jref (440)
ref
En [Jager 1995] se considera l.s como longitud éptima multiplicando la longitud
del muasculo con el valor 1.05, en cambio, en [Panzer 2006] se considera |l como

longitud del musculo libre, retirado del cuerpo.
1 -

09r

0.8r

0.7 r

06+

Fuerza relativa

0sr

0.4r

|
|
|
1
1
|
1
|
1
|
1
1
i
]
|
!
I
{

03r

02r

0.1

1] 02 04 06 08 1 152 1.4 16 18 2

, , Longitud relativa
Fig. 4.9 Dependencia fuerza-alargamiento muscular.

Asi como se especifica en [Kobayashi 2003] lo mas complicado en modelizar el
cuello es la reproduccién de la actividad muscular durante el impacto.
La fuerza activa se calcula con la ecuacién 4.41.
ce =at) fog £ -1 (4.41)

donde:
a(t) — activacién muscular;
f, - relacion fuerza-velocidad;
f; - relacién fuerza-longitud;
v — velocidad del musculo;
L — longitud del musculo;
fmax - fuerza muscular correspondiente a la méaxima activacion isométrica (se calcula
con la ecuacién 4.42).
fPi
max
donde: O max - €5 la tensién isométrica maxima;
En la realidad, esta fuerza maxima varia en funciéon de una serie de parametros
como: altura, peso, edad, género, etc., que en este modelo se tendra en cuenta por

=0, -pcsa” (4.42)
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medio de un parametro de escalado anotado en la ecuaciéon 4.43 con 9 que sera
considerado unitario para la validacion del modelo.

frax = O fr (4.43)

La ecuacion fuerza-longitud (f,) se define en funcion de la variacion de longitud

muscular, segun la ecuacién 4.44 y tiene la forma segun la grafica de la figura 4.9.
2
"1
o
Sk
fll=e (4.44)
donde:
Sk - es un coeficiente que determina la forma de la curva. Tiene valores entre 0.3 y 0.5
segun [Winter 1988].
I”" - es la longitud del musculo P que se conecta al cuerpo i (se calcula con la ecuacién
4.45);
b |Pi
I = ﬁ (4.45)

La ecuacion fuerza-velocidad (f!) se define en funciéon de la variacion de la

4

velocidad del masculo, segun la ecuacion 4.46.

0 V<
P =d(1+vP)/(1-v" /CEx) ~1<vP <0 (4.46)
(14 V" . CEm/CEsn)/(1+ V" - CEm) VP >0
donde:
Veur - Velocidad de acortamiento muscular (se calcula con la ecuacion 4.47);
. vicur
Vil = (4.47)
v'max

Vmax - vVelocidad maxima de acortamiento muscular;
CEsn - coeficiente curva fuerza-velocidad (acortamiento);
CEqgn - coeficiente curva fuerza-velocidad (alargamiento);
CEmi - coeficiente fuerza relativa maxima (alargamiento)

La forma de la curva fuerza-velocidad (figura 4.10) est4 dada por los parametros
CEsh y CEgn , donde CEn, define la fuerza maxima que puede ser generada del
musculo durante alargamiento.
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Fig. 4.10 Dependencia fuerza-velocidad muscular.
Tabla 4.1
i Intervalos
Parametros | [Lee 2004] [Jager 1996] [Panzer 2006] [Panzer 20086] Actual modelo
CEqh 0.2 0.5 0.55 0.1-1 0.5
CEgn 0.081 0.05 0.1065 0.05
CEn 1.4 1.5 1.3 1.1-2 1.5
Vimax 6 5 5 5

La activacion muscular ha conocido en los ultimos afios un gran interés
cientifico a nivel internacional siendo la clave para poder validar la dinamica de los
modelos humanos de simulacién con la de seres humanos vivos.

La activacion muscular es nula en caso de cadaveres a(t)=0, es baja en los
casos de activacion pasiva a(t)=0.05-0.1 y puede llegar al maximo para a(t)= 1-0.1.

Para determinar la activacion muscular, [Zajac 89] propone una ecuacion
diferencial de primer orden cuya formulacidén se describe en la siguiente ecuacion:

M{}[ﬁﬁl—ﬂ]-u(n]}-aa) Lo (4.48)

dt

rise rise

donde:
Lrise y B - constantes de tiempo de subida y bajada de la curva de activacion muscular

en el tramo de activacion ( rise) y desactivacion (B ).

u(t) - senal neuronal que determina la activacién muscular y tiene el valor 0 cuando se
trata de cadaveres y entre 0.01 y 1 cuando se trata de seres vivos.
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00 50 100 150 200 250

. , L , Tiempo [ms7]5
Fig. 4.11 Ejemplo de activacion muscular para intervalo de tiempo de 75ms y 200ms.

En figura 4.11 se presenta un ejemplo de activacion muscular entre 75ms y

T

200ms con el coeficiente de activacion “rse=0.045 y un coeficiente para desactivacion

B=0.5. El coeficiente de activacién Trise puede tomar valores entre 5 y 20 milisegundos
segun [Panzer 2006].

Otra formulacion para la activacion muscular empleada en los modelos
matematicos ([Jager 1996], [Horst 2002], [Panzer 2006], etc.) es descrita por las
siguientes ecuaciones:

dE_wE (4.49); dd _E-4 (4.50)
dt T dt T

e a

donde:

E- excitacién neuronal;

Ta, Te — constantes de tiempo;

u — entrada neuronal normalizada con valores entre O y 1;

A — activacion muscular (deberia ser idéntica con a(t) de la relaciéon 4.51).

La aplicacion de la ecuacion 4.48 o de las ecuaciones 4.49-4.50 da el mismo
tipo de curva de activacion muscular y ninguna de las dos formulaciones tiene en
cuenta la variacion neuronal segun la posicion de los cuerpos vertebrales frente a la
cabeza o de la accién antagonista de los musculos. Estos aspectos se van a analizar
con mas detalle en los capitulos siguientes.

El momento generado por cada musculo se obtiene de la fuerza muscular y la
distancia del punto de insercién hasta el centro de masas del sélido considerado.

4.3 Desarrollo del modelo

Debido a su uso generalizado para el andlisis numérico y la resolucion de
sistemas ecuaciones, se utilizara el software MATLAB v7.0.1.24704 (R14) con Service
Pack 1 como herramienta para desarrollar el programa de simulacién dinamica para
cuello-cabeza, en base del modelo matematico expuesto anteriormente.
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Matlab es capaz de resolver sistemas de ecuaciones diferenciales siempre que
permitan expresarse en la forma F(x1, x2, ... , xn) =0, ya que las técnicas de
resolucién se basan en la minimizacién de la expresién anterior, también denominada
funcién de optimizacién, mediante técnicas numéricas iterativas. Para lograrlo, es
necesario generar un archivo de cdédigo Matlab, o archivo .m" (m-file), en el que se
defina la funciébn F que relaciona las variables involucradas correspondientes al
sistema de ecuaciones diferenciales que se pretende resolver. En este caso, la funcién
F no es mas que otra forma de expresar las ecuaciones dinamicas expuestas en el
apartado 4.2 (modelizacion matematica).

Sin embargo en esta Tesis se ha preferido programar la resoluciéon de las
ecuaciones diferenciales para hacer el cédigo mas abierto.

Por otro lado, Matlab ofrece una serie de opciones que permiten controlar los
graficos de resultados y la funcién de optimizacion empleada. Para los graficos de
resultados se puede establecer el numero de ventanas, el contenido, tipo de grafico,
luminosidad, color y grosor de lineas, escala, orientacién de imagen, etc.

Al finalizar la programacién del codigo en Matlab, existe una opcion (“mcc”) que
ofrece al usuario la posibilidad de crear a partir del cédigo de Matlab un programa
independiente. El programa resultante tras la compilacién es mas rapido y no requiere
una licencia de MATLAB para su ejecucion.

Mas informacién acerca del software MATLAB se puede encontrar en [Matlab].

4.3.1 Requisitos del programa

Como requisitos iniciales, este modelo debe proporcionar a partir de una serie
de parametros de entrada, multiples parametros de salida segun el andlisis a realizar
deseado.

Los parametros de entrada son:

- parametros geométricos de las vértebras y la cabeza (posicion de los nodos

y elementos);

- curvas para imponer la posicion la vértebra T1 en los instantes de tiempo

considerados;

- matriz de correspondencia para identificar aquellos puntos de la geometria

que seran puntos de origen e inserciéon de los ligamentos y musculos;

- parametros del modelo biomecanico:
coeficientes de amortiguamiento y de rigidez

o masas y momentos de inercia para los cuerpos considerados;

o area de los musculos considerados;

o coeficientes musculares (tensibn maxima, asintota de deformacion,
etc.);

o parametros de contacto;

- seleccidon del método de resolucién numérica.

Los parametros de salida son todos aquellos parametros que se desee analizar
y el modelo pueda proporcionar: desplazamientos, velocidades, aceleraciones, fuerzas
y momentos.

Para poder llevar a cabo esta tarea es necesario seguir una serie de etapas:

e Primero, se genera, de acuerdo a la descripcion anatémica presentada en el

capitulo 2, la geometria de las vértebras y de la cabeza utilizando el software
Altair HyperWorks, especializado en la creacién y manipulacion de modelos
geométricos para su posterior utilizacion en resolucibn numérica. El
resultado es una nube de puntos que contiene todos los puntos de

o
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geometria del modelo necesario, tanto para el calculo como para la
visualizacion grafica. Cada punto esta provisto de una etiqueta identificadora
conocida como “ID” estando definido en coordenadas globales.

e Una vez obtenida la geometria, se establecen los grupos de nodos
pertenecientes a cada vértebra y se seleccionan los puntos que se van a
asignar para el desarrollo de los ligamentos, musculos, discos, etc. en
conformidad con la descripcién anatomica-funcional de cada elemento segun
la descripcién de cada uno (ver descripcion en el capitulo 2).

e Una vez definidos los elementos constituyentes del modelo (ligamentos,
musculos, etc.) se establecen las caracteristicas biomecanicas de cada uno
por separado. Se establecen de este modo los coeficientes y los intervalos
especificos para cada uno segun los datos publicados en la literatura
especializada.

e Una vez que se ha pasado la etapa anterior se puede comenzar a escribir el
cédigo fuente para el sistema de ecuaciones matematicas desarrolladas
anteriormente.

e Al finalizar la creacidén del cddigo del programa se comienza a depurar el
programa y hacer las pruebas logicas para asegurar que el cédigo este libre
de errores de programacion.

e Una vez que se acaba con la etapa de depuracion se pasa a la validacion
del modelo resultante. Para alcanzar la validacion del programa se necesita
ajustar una serie de variables y parametros de entrada dentro de los limites
encontrados en la literatura especializada, de tal manera que el modelo final
quede validado. Este aspecto se detalla en el capitulo 5.

Estos aspectos se reflejan en la flujograma del programa resultante en el anexo
4.1.

A continuacién se presentan algunas etapas y aspectos mas importantes del
desarrollo del programa.

4.3.2 Creacion del modelo: propiedades fisicas

En este apartado se presenta el modo de desarrollo y las propiedades fisicas de
la espina cervical utilizada en actual modelo matemético de cabeza-cuello. Para este
desarrollo se ha tenido en cuenta las caracteristicas del 50 percentil masculino para
poder coincidir con los modelos de validacion utilizados ulteriormente. Estas
caracteristicas se han clasificado en tres categorias: geométricas, inerciales y
propiedades biomecanicas de los materiales.

4.3.2.1 Caracteristicas geométricas

La creacion del modelo geométrico es el primer paso en el desarrollo del
modelo matematico de cabeza-cuello. Esto supone la creacion de una geometria
correspondiente para cada cuerpo incluido en el modelo matematico y posicionarlos a
todos de una forma correcta.

La geometria de las vértebras se ha obtenido segun la descripcién anatémica
detallada en libros de anatomia (ver capitulo 2) y articulos especializados ([Hyung
2005], [Panjabi 1991a], [Panjabi 1991b], [Vasavada 2007], [Gilad 1985], [Przybylski
1998], [Yolanda 2006], [VHP 1986], etc.), utilizando el software Altair HyperWorks
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8.0sr1 [Altair]. Para su desarrollo se han utilizado elementos de tipo “shell” definidos
por 3 0 4 puntos en el espacio con unas dimensiones minimas en conformidad con los
requerimientos del programa. La geometria de la cabeza ha sido adaptada de acuerdo
a una geometria preexistente de cabeza estandar del dummy “Hybrid 11l 50" percentile
male”.

A continuacidén se presentan las dimensiones, la posicion y las caracteristicas
de los elementos del modelo.

A. Vértebras

Las principales dimensiones geométricas de las vértebras, utilizadas en actual

modelo se presentan en la figura 4.12, donde se han hecho las siguientes notaciones:

o AV - anchura de vértebra; Se ha considerado que la dimensién de la
anchura de vértebra es la dimensién maxima medida entre los extremos de
las apdfisis transversas de la vértebra.

o HC - altura del cuerpo vertebral; Se ha considerado que la dimensién de la
altura del cuerpo vertebral es la dimensién medida entre las caras superior e
inferior del cuerpo vertebral en su parte central.

o LDiy LDs - longitud del cuerpo vertebral en la parte inferior y superior; Se
ha considerado que la longitud del cuerpo vertebral en la parte inferior es la
dimension maxima medida entre los extremos del cuerpo anterior vy
posterior, en el plano sagital de la vértebra.

o LV - longitud total de la vértebra; Se ha considerado que la longitud total de
la vértebra es la dimensibn maxima medida entre la parte anterior del
cuerpo vertebral y la extremidad de la apofisis espinosa de la vértebra.

AV

Fig. 4.12 Elementos geométricos medidas en las vértebras.

Las dimensiones para estos parametros geométricos varian en cada estudio,
variaciones que se deben en general a las caracteristicas de las muestras utilizadas
(edad [Taylor 1975], género [Vasavada 2007], raza, ano del estudio, etc.) y el método
aplicado (puntos de medida, orientacion de los planos de medida, etc.). Por ejemplo,
en el estudio de [Vasavada 2007] se presentan una serie de diferencias dimensionales
por género observandose que el género femenino presenta unos valores geométricos
de las vértebras inferiores que las del género masculino. En el estudio de [Bertrand
2005] se presenta una comparacion dimensional de las vértebras segun tres tipos de
percentil humano: 5 percentil femenino, 50 y 95 percentil masculino.

Si se tiene en cuenta el analisis de la geometria vertebral segun el perfil racial,
realizado por [Tan 2004] entre la raza caucasica (segun los resultados publicados por
Panjabi) y los chinos Singaporeans se observa que todos los valores medidos en los
sujetos Chinos son menores que los valores de los Caucasianos.
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En el estudio de [Panjabi 1991] se presenta una comparacién con los datos
obtenidos de otros investigadores donde se observa que los valores de la altura del
cuerpo vertebral medidos de [Panjabi 1991] son inferiores a las medidas encontradas
de otros investigadores. En un estudio espanol realizado por [Yolanda 2006] sobre 43
espinas cervicales de cadaveres, se presenta que todas las variables lineales de
anchura, altura y profundidad del cuerpo vertebral aumentan de la vértebra C3 hasta la
vértebra C7, siendo estos datos diferentes a los resultados presentados de [Panjabi
1991].

En la tabla 4.2 se presenta la comparacion entre las dimensiones geométricas
utilizadas en actual modelo y las dimensiones segun los datos publicados de otros
autores.

Tabla 4.2
Autor | Posicion | C7 | C6 | C5 | C4 | C3 | C2
Longitud de la vértebra [mm]
[Gilad 1985] 62.3 56.2 48.9 45.5 45.2 51.3
Actual modelo 56.4 51.4 48.6 45.4 45.8 50.3
Longitud del cuerpo vertebral (profundidad del cuerpo) [mm]
(Gilad 1985] Superior 16.4+1.4 | 16.0#1.7 | 15.5¢1.7 | 15.541.7 | 14.841.5 | 12.6+2.1
Inferior 16.3+1.4 | 16.6+1.4 | 16.1+1.5 | 15.8+1.5 | 15.641.5 | 15.3+1.6
[Panjabi 1991] Superior 18.1£0.6 | 16.4#0.5 | 15.240.3 | 15.3+0.7 | 15.0+0.5 | -
Inferior 21.8+0.6 | 18.5+0.5 | 17.5#0.5 | 17.2+0.6 | 15.840.4 | -
[Yolanda 2006] Superior 19.443.1 | 19.143.1 | 18.1+4.6 | 16.6+2.5 | 15.841.8 | -
Superior 15.9 16.5 14.5 15.2 16.3 12.6
ety Inferior | 155 16.9 16.3 15.1 16.8 16.9
Altura del cuerpo vertebral [mm]
(Gilad 1985] Anterior 14.641.4 | 13.0#1.3 | 12.741.3 | 13.4+1.3 | 14.1+1.3 | 16.6+£2.5
Posterior | 14.941.4 | 13.941.6 | 13.841.4 | 13.9+1.2 | 14.5#1.4 | 19.04#3.2
[Panjabi 1991] Anterior *se calcula de modo indirecto
Posterior | 12.840.4 | 10.940.2 | 11.4+0.3 | 11.4+0.4 | 11.6£0.3 | -
[Yolanda 2006] Anterior 14.441.8 | 12.241.5 | 12.1+1.5 | 13.0+1.8 | 13.1£1.7 | -
Anterior 13.7 13.0 13.4 13.1 13.6 18.7
Actual modelo Posterior | 14.1 135 13.7 13.5 13.9 15.1
Anchura de la vértebra [mm]
[Panjabi 1991] 66.6+1.1 | 49.5+2.1 | 46.4+2.9 | 48.5¢2.1 | 50.3+1.6 | 52.6+2.0
[Yolanda 2006] 64.3+7.5 | 57.0+4.9 | 54.9+4.7 | 53.0¢4.1 | 51.7+4 -
Actual modelo 65.5 53.6 47.9 48.1 49.4 51.9

B. Ligamentos y discos intervertebrales

El posicionamiento de los ligamentos, discos intervertebrales y las articulaciones
sinoviales se hace segun las descripciones de la literatura especializada. Para cada
elemento se establece un punto de insercién y otro de origen de modo que cada
ligamento es representado por medio de un elemento 1D. Los valores de la longitud de
estos elementos, medidos por varios autores utilizando ensayos con cadaveres son
variables debido en especial a los especimenes utilizados y al método de medida
(planos de referencia, puntos de medida, etc.). La altura de los discos intervertebrales
del actual modelo segun su localizaciébn se presenta, por comparacion con otros
autores, en la tabla 4.3.
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Tabla 4.3

Autor Posicion | C7/T1 C6/C7 C5/C6 C4/C5 C3/C4 C2/C3
[Gilad 1986] Anterior 4.7 5.2 5.4 5.5 5.3 4.8

Posterior | 3.5 3.3 3.0 3.0 3.3 3.4
[Przybylski 1998] | Anterior - 4.9 4.6 5.2 5.3 5.2

Posterior | - 4.3 3.9 3.7 3.4 3.4
Actual modelo Anterior 4.9 5.4 5.5 5.0 5.0 5.1

Posterior | 4.5 4.1 3.7 3.5 3.4 3.4

Los ligamentos esquematizados de este modelo tienen la longitud variable
segun la zona analizada con una disposicion segun la presentada en la figura 4.13.

Los ligamentos capsulares tienen una longitud constante para todos los niveles
cervicales siendo orientados bajo un angulo de aproximadamente 45 grados en el
plano transversal. [Panjabi 1991]

Los ligamentos anterior y posterior tienen longitudes de 7-31 milimetros segun
la zona cervical considerada siendo mayor en la zona cervical superior (C2-C1).

C. Musculos

d)
Fig. 4.13 Ligamentos cervicales: a,b) cervical superior C2-OC; c,d) cervical inferior.

La descripcion y orientacién de los musculos cervicales del presente proyecto
se basan en la descripcion anatémica de los libros de anatomia y articulos
especializados ([Deng 1987a], [Deng 1987b], [VHP 1986], [Panzer 2006], [Jager 1996],
[Horst 2002], etc.). Estos musculos se representan graficamente con elementos
lineales tipo 1D, considerandose el origen del musculo el cuerpo posicionado a nivel
inferior y, la insercidn, el cuerpo posicionado a un nivel superior que el anterior cuerpo
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(tabla 4.4). En este modelo se han implementado 75 pares de musculos (170
segmentos musculares) que representan a 16 grupos de musculos.

Tabla 4.4
N . . Seccion PCSA [m“*10™]
ombre Origen | Insercion Modelo Seguin Segn
del segmento muscular actual | [Myer 2004]| [Deng 1987b]
Longus colli (superior) C5 CH 0.342
Longus colli (superior) C4 CH 0.342
Longus colli (superior) C3 CH 0.342
Longus colli (inferior) T1 C5 0.342
Longus colli (inferior) T2 C6 0.342
Longus colli (vertical) C7 C4 0.342
Longus colli (vertical) Cé6 C3 0.342
Longus colli (vertical) C5 C2 0.342
Total Longus colli 2.74* - 2.0
Longus capitis C3 oC 0.342
Longus capitis C4 oC 0.342
Longus capitis C5 oC 0.342
Longus capitis C6 oC 0.342
Total Longus capitis 1.37 1.37 2.0
Scalenus anterior Co1 Cé 0.47
Scalenus anterior Co1 C5 0.47
Scalenus anterior Co1 C4 0.47
Scalenus anterior Co1 C3 0.47
Total Scalenus anterior 1.88 1.88 1.656
Scalenus medio Cot Cc7 0.226
Scalenus medio Cot Cé 0.226
Scalenus medio Cot C5 0.226
Scalenus medio Cot C4 0.226
Scalenus medio Co1 C3 0.226
Scalenus medio Co1 Cc2 0.226
Total Scalenus medio 1.36 1.36 0.436
Scalenus posterior Co2 Cc7 0.35
Scalenus posterior Co2 Cé 0.35
Scalenus posterior Co2 C5 0.35
Total Scalenus posterior 1.05 1.05 1.36
Sternocleidomastoid Cl OC 0.245
Sternocleidomastoid Est oC 0.245
Total Sternocleidomastoid 4.92 4.92 3.586
Trapezius Cl C1 0.471
Trapezius Cl Cc2 0.471
Trapezius Cl C3 0.471
Trapezius Cl C4 0.471
Trapezius Cl OC 0.471
Trapezius Es C5 0.471
Trapezius Es Cé 0.471
Trapezius Es Cc7 0.471
Total Trapezius 3.77 3.77 3.5
Splenius capitis C7 OC 1.545
Splenius capitis T2 OC 1.545
Total Splenius capitis 3.09 3.09 2.244
Splenius cervicis T3 C1 0.715
Splenius cervicis T3 Cc2 0.715
Total Splenius cervicis 1.43 1.43 0.847
Semisplenius capitis C4 OC 0.92
Semisplenius capitis C5 OC 0.92
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Semisplenius capitis Cé6 oC 0.92

Semisplenius capitis Cc7 oC 0.92

Semisplenius capitis T3 oC 0.92

Semisplenius capitis T5 oC 0.92

Total Semisplenius capitis 5.52 5.52 1.51
Semisplenius cervicis T1 c2 0.51

Semisplenius cervicis T2 C3 0.51

Semisplenius cervicis T3 C4 0.51

Semisplenius cervicis T4 C5 0.51

Semisplenius cervicis T5 Cé6 0.51

Semisplenius cervicis 16 Cc7 0.51

Total Semisplenius cervicis 3.06 3.06 0.7187
Longissimus capitis C3 oC 0.196

Longissimus capitis C4 oC 0.196

Longissimus capitis C5 oC 0.196

Longissimus capitis Cé6 oC 0.196

Longissimus capitis Cc7 oC 0.196

Total Longissimus capitis 0.98 0.98 0.8
Longissimus cervicis T1 c2 0.298

Longissimus cervicis T2 C3 0.298

Longissimus cervicis T3 C4 0.298

Longissimus cervicis T3 Cé6 0.298

Longissimus cervicis T4 C5 0.298

Total Longissimus cervicis 1.49 1.49 0.8
Levator scapulae Es CH 0.78

Levator scapulae Es c2 0.78

Levator scapulae Es C3 0.78

Levator scapulae Es C4 0.78

Total Levator scapulae 3.12 3.12

Rectus capitis (posterior superior) | C1 oC 0.88

Rectus capitis (posterior inferior) C2 C1 1.95

Rectus capitis mayor C2 ocC 1.68

Rectus capitis menor C1 ocC 0.92

Rectus capitis anterior C1 ocC 1.3

Rectus capitis lateral C1 ocC 1.3

Multifidus C4 Cc2 2.3-4.5*

Lumped Hyoids T1 ocC 2.35 2.35

*elegido como 2 veces que la seccion del longus capitis
se le puede sumar 0.8 correspondiente al musculo spinalis tratado por separado

** el musculo Multifidus es reconocido de algunos autores pero no existen suficientes datos sobre el(no

esta metido en modelo)

Creando los musculos con sélo dos puntos, uno de origen y otro de insercion se
obtiene una orientacién de la fuerza muscular en funcion de la posicién de estos dos
puntos que es diferente a la realidad. Por esto, la orientaciéon de la fuerza muscular es
un problema delicado para todos los modelos matematicos dado que la orientacion
muscular puede modificar de forma significativa la cinematica del cuello. Para
ejemplificar, en figura 4.14 se presentan dos casos distintos de esquematizacién del

brazo de un ser humano sujetando un peso.
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a) b)
Fig. 4.14 Ejemplos de posicionamiento de musculos.

Por otra parte, si se considera el caso de tres cuerpos rigidos (1, 2 y 3 de la
figura 4.15) y un musculo con la insercibn en A y origen en C, si se impone un
movimiento horizontal al cuerpo rigido intermedio 2, se observa que el musculo
atraviesa este cuerpo intermedio sin tener ninguna influencia sobre el sistema de
fuerzas de los dos cuerpos adyacentes. En realidad una vértebra no atraviesa el
musculo salvo que esté roto. Por esto se impone modificar la creacién del musculo de
la forma inicial de dos puntos para tener en cuenta la influencia de los cuerpos internos
y de esta forma impidiendo al musculo atravesar los cuerpos vertebrales intermedios,
dando al mismo tiempo una orientacién de la fuerza muscular mas realista.

a) b) c)
Fig. 4.15 Situaciones de unién muscular.

Para el actual modelo se utilizan tanto la esquematizacién de la figura 4.15b
(para los musculos cortos) como la esquematizacion de las figuras 4.15b,c.

La modificacién la forma de los musculos, segmentandolos y uniéndolos a las
vértebras obteniendo de esta manera la forma anatémica de los musculos reales se ha
hecho suponiendo un rozamiento nulo en el punto B, por lo que la tensién se mantiene
constante. Segun este principio, la tension total del musculo se calcula en base a la
longitud total (del musculo) y actua sobre todas las vértebras a las cuales esta
conectado pero con la orientaciéon del segmento local.

En la figura 4.16 se presenta la diferencia entre el musculo en la variante
“clasica” y en la variante segmentado para dos de los grupos musculares modificados.

En la figura 4.16c,d, con linea verde interrumpida se ha representado el
musculo de un solo segmento y con la linea roja continua se ha representado el
musculo modificado de varios segmentos.
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Fig. 4.16 Modelo muscular: a) trapecio clasico; b) trapecio con segmentacion; c) esternocleidomastoideo
- vista posterior; d) esternocleidomastoideo -vista lateral.

En la tabla 4.5 se presenta la acciéon de cada uno de los grupos musculares
incluidos en el modelo de cabeza-cuello asi como se presenta en la literatura
especializada. Se considera accion unilateral la accion sobre el cuello que realiza el
musculo de un solo lado (izquierdo o derecho); y la accidn bilateral la accién sobre el
cuello que realiza los musculos del mismo tipo accionados al mismo tiempo en ambos
lados (izquierdo y derecho).

Tabla 4.5
Nombre Accién muscular
del segmento muscular (Unilateral/ Bilateral)
Longus colli (superior) Rotacion/Flexién
Longus colli (inferior) Rotacion/Flexién
Longus colli (vertical) Rotacion/Flexién
Longus capitis Flexién
Scalenus anterior Inclinacion*/Flexién
Scalenus medio Inclinacion*/Flexién
Scalenus posterior Inclinacion*/Flexién
Sternocleidomastoid Inclinacion®/ Rotacion /Flexién
Trapezius Extensién
Splenius capitis Rotacion/ Extensién
Splenius cervicis Rotacion/ Extensién
Semisplenius capitis Rotacion/ Extensién
Semisplenius cervicis Rotacion/ Extensién
Longissimus capitis Inclinacion*/Extension
Longissimus cervicis Inclinacion*/Extension
Levator scapulae Inclinacion lateral
Rectus capitis (posterior superior) | Inclinacion*/Extension
Rectus capitis (posterior inferior) Rotacion
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Rectus capitis mayor Rotacion /Extensién
Rectus capitis menor Extension

Rectus capitis anterior Flexién

Rectus capitis lateral Inclinacion lateral
Multifidus™* Rotacion/ Estabilizador
Lumped Hyoids Masticador

* Inclinacién lateral; ** no esta metido en este modelo

En la figura del anexo 4.2 se presentan los musculos en la forma inicial
utilizados en el modelo de simulacién.

4.3.2.2 Caracteristicas inerciales

Las caracteristicas inerciales incluyen las caracteristicas de los centros de
gravedad, masas y momentos de inercia de las vértebras y de la cabeza.

En la tabla 4.6 se presenta la posicion de los centros de gravedad de las
vértebras y cabeza en el instante inicial con respecto a la posicion de la vértebra T1.

Tabla 4.6
Direccién | T1 | C7 C6 C5 C4 C3 C2 C1 ocC
X 0 0 0 -0.002 | -0.004 | -0.002 | 0.005 | 0.005 | -0.010
Y 0 0 0 0 0 0 0 0 0
Z 0 0.018 | 0.035 | 0.052 | 0.068 | 0.084 | 0.101 | 0.116 | 0.179

La comparacion entre el peso y los momentos de inercia de las vértebras segun
los autores [Deng 1987b] y [Jager 1996] se presenta en la tabla 4.7, donde se pueden
observar grandes diferencias entre los valores encontrados de los dos autores.

Tabla 4.7
Parametro Autor Vértebras
C7 [C6 [cC5 C4 [cs3 C2 C1
Peso [kg] [Deng 1987b] [ 0.4 | 0.226 | 0.269 | 0.205 | 0.156 | 0.156 | 0.156

[Jager 1996] | 0.22 | 0.24 |0.23 | 0.23 |0.24 |0.25 |0.22
[Deng 1987b] | 21.0 |20 |60 |15 |33 |33 |33
[Jager 1996] | 2.2 |24 |23 |23 |24 |25 |22
[Deng 1987b] | 6.0 |53 |48 |37 |26 |26 |26
[Jager 1996] | 2.2 |24 |23 |23 |24 |25 |22
[Deng 1987b] | 26.0 | 9.7 |14.0 |57 |43 |43 |43
[Jager 1996] | 4.3 |47 |44 |44 |46 |48 |42

Ixx [10*Kg*m?]

lyy [10*Kg *m?]

Izz [10*Kg *m?]

El actual modelo incluye la opcién de elegir los parametros de masa y
momentos de inercia de cualquiera de los dos autores o modificar cada parametro
segun la necesidad de la investigacion.

En la tabla 4.8 se presenta una comparacién de los valores de masa y
momentos de inercia de la cabeza presentados por varios autores, observandose una
gran diferencia para los valores de los momentos de inercia que se debe en general al
método de célculo empleado.

Tabla 4.8
Autor Peso [kg] Momentos de inercia [10*Kg *m?]
Ixx lyy 1zz Ixz
[Wismans 1986] 4,78 580 293 149 -
[Deng 1987b] 3.5 516 353 516 -
[Jager 1996] 4.69 236 181 173 71
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Debido a la incertidumbre de los valores de los parametros de inercia, se ha
considerado que el error por no transformar los valores de inercia en el instante inicial
(ver ecuacion 4.27) no era apreciable.

El posicionamiento de los centros de gravedad de cada vértebra coincide con la
descripcidon de [Jager 1996], estando dispuestos en la mitad de la altura de la parte
posterior del cuerpo vertebral. Siempre el centro de gravedad de las vértebras coincide
con el origen del sistema de ejes local de la vértebra.

Para el posicionamiento del centro de gravedad de la cabeza en el actual
modelo (figura 4.17) se ha considerado las distancias X°¢ = 30.7mm y Z°¢ = 63mm
con respecto al centro de gravedad de la vértebra C1, segun publica [Jager 1996].
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Fig. 4.17 Posicion de los centros de gravedad (vista frontal y lateral).

Segun [Thunnissen 1995], el posicionamiento de céndilo occipital (utilizado en la
validacion del modelo) es 0.02m en la direccion del eje X positivo, y 0.05m en la
direccién del eje Z negativo.

4.3.2.3 Caracteristicas biomecanicas

Las caracteristicas biomecanicas de los tejidos blandos se presentan bajo forma
de ecuaciones matematicas que varian de forma y coeficientes en funcién de algunos
parametros: método empleado en la toma de datos (métodos invasivos o no
invasivos), la precision de los dispositivos, la velocidad de ensayo, la edad de los
sujetos, etc.

La inexistencia de una base comun acerca de los métodos de ensayo mecanico
empleados para obtener las propiedades biomecanicas de los tejidos blandos hace
que los valores obtenidos estén comprendidos en corredores o intervalos, con valores
minimos y maximos de deformacién y rotura correspondientes a la velocidad del
ensayo.

A continuacién se van a analizar las propiedades de los tejidos blandos
incluidos en el actual modelo: discos intervertebrales, de los ligamentos, de las
articulaciones sinoviales y de los musculos (figura 4.18).
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Fig. 4.18 Elementos conexionados con un cuerpo rigido.

A. Discos intervertebrales

Debido a las condiciones experimentales empleadas por cada investigador
(aplicacion de carga, magnitud de la carga, velocidad de ensayo, método matematico
empleado, etc.), en la comparacién entre los resultados experimentales se encuentran
valores con un alto rango de dispersién para los mismos parametros. Algunos autores
entre cuales [Jager 1996], [Lee 2004], [Panzer 2006], presentan las diferencias
existentes entre los valores de rigidez que se pueden encontrar en literatura.

Las caracteristicas de rigidez de los discos intervertebrales del actual modelo
matematico se han tomado en base al modelo SIMon publicado en [Lee 2004] y
esquematizado en la figura 4.19 con los tres tipos de constantes elasticas:

L4 KN=1/25*KE;
e Ke larigidez segun [Moroney 1988] y presentado en la tabla 4.9;
e Kr =5"Kg para translacion y Kr =2*Kg para rotacion.

180

—— (Edwards, 1929)
140 o (Pinter, 1966)

Range of motion (Dg)

Force [kN]
Force [N]

<

Toe zone (D)

0 0.5 ] 1.5 2 25 3 . S
Displacemant [mm] Displacement [mm)]

Fig. 4.19 Caracteristicas fuerza-desplazamiento de los discos intervertebrales [Lee2004].

Los valores de rigidez para el tramo elastico (kg) del disco intervertebral se han
adoptado en conformidad con los resultados experimentales publicados de [Moroney
1988], segun la tabla 4.9.
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Tabla 4.9
Tipo de esfuerzo Rigidez Intervalo
Compresién 492 57-2060
Cortadura anterior 62 [N/mm] 12-317 [N/mm]
Cortadura posterior 50 13-169
Cortadura lateral 73 17-267
Flexion 0.21 0.05-0.65
Extension 0.32 0.06-0.78
Inclinacién lateral 0.33 [Nm/grad] 0.09-0.91 [Nm/grad]
Torsiéon 0.42 0.23-0.93

B. Ligamentos
Una curva tipica de deformacién de ligamentos (figura 4.20) se compone de tres
zonas: neutra, elastica y de rotura.
e Zona neutra es la zona donde las deformaciones son grandes con pequerias
fuerzas.
e La zona elastica se caracteriza por el incremento significativo de la fuerza, teniendo
un tramo casi lineal por lo cual en la literatura se suele dar el nombre de zona lineal.
e |a zona de rotura es el tramo en el que el ligamento se rompe. Para la rigidez de la
zona neutra, algunos autores la aproximan de forma lineal con uno, dos o mas
tramos lineales pero en actual modelo se ha tenido en cuenta solo un tramo lineal
dentro de la zona neutra.
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Zoha heutra zona elastica zona de rotura
Fig. 4.20 Caracteristica fuerza-deformacion de los ligamentos.

Segun el estudio de [Chazal 1985], [Panzer 2006] presenta la variacion de las
primeras 2 regiones de la curva fuerza-desplazamiento de los ligamentos (Tabla 4.10).
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Tabla 4.10
Ligamento _Zona neutra Zona elastica
Desplazamiento [%] Fuerza [%] Desplazamiento [%] Fuerza [%]
ALL 21.1 10.8 77.2 85.9
PLL 25 9.8 77.3 77.9
LF 28.6 20.9 76.2 89.3
ISL 30.8 20.1 74.4 90.9
Media 26.4 15.4 76.3 86
CcL* 28 16 78 88

* datos provenientes de [Myklebust 1988] segun la tesis de [Jager 1996] pp.67

En funcién del método de calculo empleado, en los modelos de simulacién de
cuello humano que se encuentran en la literatura se observan valores de rigidez
distintos por cada modelo debido a distintos modos de calculo empleado. En algunos
estudios como [Jager 1993] y [Lee 2004] se presentan ejemplos de métodos de calculo
empleados por algunos investigadores para determinar la rigidez de los ligamentos:
1) rigidez como cociente entre la carga y el punto de maximo desplazamiento
(pendiente 1 en la figura 4.21);

2) rigidez como cociente de la carga —desplazamiento sin tener en cuenta la
zona neutral (pendiente 2 en la figura 4.21);

3) rigidez como tangente de la curva en la parte mas linear (pendiente 3 en la

figura 4.21);
4) rigidez resultante de un analisis de regresion linear (pendiente 4 en la figura
4.21);
5) etc.
2 {ailure
S
5
neutral
zone
1 2)3
displacement

Fig.4.21 Curva tipica de fuerza-desplazamiento para ligamentos [Jager 1993].

En el actual modelo se parte de la hipdtesis de que el cuerpo esta en equilibrio
inicial, y que existe una activacion muscular pasiva que anula el desplazamiento de la
zona neutra. Esta hipétesis corresponde a la pendiente numero 3 de la figura 4.21.

Valores de fuerza desplazamiento segun [Meyer 2004] se presentan en la tabla
4.11.
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Tabla 4.11
Ligamento | Dr[mm] | Fr [N] | Kn [N/mm] | Ke [N/mm] | Kr [N/mm]
ALL 5,8 92 8,33 23,33 7,50
PLL 3,5 72 8,89 30,00 10,00
CL 10 120 6,67 17,06 6,82
LF 6,5 120 13,89 27,67 7,06
ISL 6,3 38 2,94 9,09 2,31

Se utilizan los valores correspondientes a la fuerza y distancia maxima de rotura
segun [Myklebust 1988].

Tabla 4.12
Tipo de ligamento
Zona vertebral Anterior Posterior Capsular Flavum g&ir;zg':iﬂa‘{
dimm] | F[N] | dimm] | F[N] | dfmm] | F[N] | dfmm] | F[N] | d[mm] | F[N]

C7-T1 7.6 97 6.4 95 6.8 264 | 9.9 221 | 8.7 45
C6-C7 13.7 176 | 5.0 102 | 10 277 | 7.7 160 | 9.2 31
C5-C6 5.0 89 4.8 85 8.7 144 | 8.0 89 5.5 33
C4-C5 4.8 47 3.4 47 9.1 170 | 12.8 56 6.9 26
C3-C4 4.2 47 7.4 82 8.8 240 | 3.7 75 6.6 33
C2-C3 8.7 207 | 9.6 84 8.9 211 | 5.8 87 7.0 37

Media C2-T1 7.3 110 | 6.1 82 8.7 217 | 7.9 114 | 7.3 34
C1-C2 12.3 263 | - - 11.4 315 | 8.7 111 | - -
OC-C1 18.9 232 | - - 11.4 315 | 18.1 83 - -

Utilizando los valores de rigidez publicados por [Myklebust 1988] y aplicando los
limites zonas asi como se indica en [Chazal 1985], se obtienen los valores de rigidez
para los ligamentos de la parte cervical inferior (T1-C1) correspondientes a las 3
zonas: neutra, elastica y, de rotura. Los datos resultados de este analisis se presentan
en el anexo 4.3.

En la tabla 4.13 se presentan los valores de fuerza-desplazamiento de los
ligamentos de la parte cervical superior segun los datos publicados por [Myklebust
1988].

Tabla 4.13
Ligamento Dr Fr Kn Ke Kr
[mm] | [N] [N/mm] [N/mm] [N/mm]

MT 11,9 76 3,19 7,75 3,19
Ap 11,5| 214 9,3 22,59 9,3
Al 14,1| 357 12,65 30,74 12,65
Cv 25,2| 436 8,65 21 8,65
Ma 16.9"

Mp 5.7*

Tr 300*

* anadidos por el usuario

Para los valores de rigidez de la zona cervical superior que no se encuentran en
los resultados de [Myklebust 1988], se utilizaran los valores publicados de
[Yogonandan 2001].

Segun lo expuesto anteriormente para definir la curva de los ligamentos se
utilizaran tres tramos segun los datos proporcionados de [Chazal 1985] en la tabla
4.10. En la figura 4.22 se presenta la diferencia entre una curva de un ligamento real
(media aproximada) resultante tras aplicar el método de [Chazal 1985] y la curva de
tres tramos utilizada en el actual modelo.
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Fig. 4.22 Aproximacién de comportamiento fuerza-desplazamiento de un ligamento.

La rigidez de los ligamentos varia con la velocidad del ensayo. Por ejemplo, en
[Panjabi 1998] se presenta la variacion de la curva fuerza-desplazamiento de los
ligamentos Alar y Transverso a dos velocidades de ensayo: 0.1 mm/s y 920 mm/s. Se
observa que aumentando la velocidad de ensayo aumenta la fuerza de rotura y
disminuye la elongacion del ligamento, aumentando de esta forma el constante de
rigidez del ligamento.
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Fig. 4.23 Caracteristicas fuerza-desplazamiento: a) del ligamento anterior [Ilvancic 2007]; b) del
ligamento alar [Panjabi 1998].
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En [Panzer 2006] citando a [Yogonandan 1989] se presenta la dependencia
entre coeficiente de rigidez y la velocidad de ensayo.
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Fig. 4.24 Aumento de la rigidez en funcidn de la velocidad: a) escala logaritmica, segtn [Yoganandan
1989]; b) escala potencial (correspondiente a la escala logaritmica).

La ecuacién de dependencia de la rigidez de los ligamentos (Alar y Flavum)
respecto a la velocidad es de tipo potencial con la siguiente formulacién matematica:

e para el ligamento Alar: =k, (0.848-v°34); (4.51)

e para el ligamento Flavum: £, =k, -(0.6146-v°%%). (4.52)

En el modelo actual se utilizara para todos los ligamentos una sola ecuacion
correspondiente a la media de los dos ligamentos analizados anteriormente segun la
siguiente ecuacion:

dinamic

estatic

f(v)=0.76411-v(t)*>** (4.53)
Para calcular la fuerza dindmica generada por los ligamentos, [Panzer 2006]
utiliza la siguiente ecuacion:
i+ ii+ d i+
dﬁl;ln’liIC = e:t:;ticl (1+h(a{l/1 I}OJJ (454)

donde con h representa el incremento de tiempo.

En actual modelo se utiliza la fuerza dinamica en funcion de la fuerza estatica
segun la siguiente ecuacioén:

imamic = Seaie  f ) (4.59)

En el caso real, cuando un ligamento llega a alcanzar la fuerza maxima de
rotura especifica, el ligamento deja de funcionar pero, en el actual modelo los
ligamentos que sobrepasan la fuerza maxima se han dejado funcionales manteniendo
el valor de la fuerza maxima para alargamientos superiores a la distancia de rotura.

Tras la lectura de varios articulos que describen varios modelos de cabeza-
cuello se ha observado que los valores de rigidez para los ligamentos no se han
tomado tal cual se obtienen experimentalmente, sino que se han aumentado varias
veces: [Lee 2004] aumenta 5 veces los valores de rigidez para ligamentos anterior y
posterior y, 2.5 veces para el resto de los ligamentos.

Dado que no existen valores obtenidos experimentalmente para los coeficientes
de amortiguacion de los ligamentos se adoptan valores utilizados en otros modelos de
cabeza-cuello:

= 150 Nm/s segun [Lee 2004]
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= 300 Nm/s segun [Jager 1996]
= 900 Nm/s segun [Meyer 2004]
= 2000 Nm/s segun [Dauvilliers 1994]
Para los coeficientes de amortiguamiento de los discos intervertebrales se
encuentran valores en la literatura de 300 Nm/s segun [Lee 2004] y 1000 segun
[Jager 1996].

C. Articulaciones sinoviales
En [Jager 1996] y luego en [Kecskemethy 2000] se presenta la modelizacion
matematica para las uniones facetarias en forma descrita por la ecuacion 4.56.

p 5+{2-10°-52 0<85<3-107
c =cC:

(4.56)
180+1.2-10° -(5-3-10) ,6>3-107
donde:
0 - la penetracion;
d - velocidad de penetracion;
c - coeficiente de amortiguamiento.

Por razones de inestabilidad que crea esta formulacién en el actual modelo
matematico, se ha sustituido la formulacion 4.58 por la formulacién de la ecuacion
4.57.

i+l oiLitl
{fi,i+l} — k : §cuntacto }0 + c: {é‘contact() }0 > 5 < 0 (4 57)
c 0 "
0 ,0>0
donde:
Sij;}m - incremento de la distancia entre las dos superficies que definen la articulacién

sinovial. Este incremento se calcula en la direccion normal al plano definido por la
superficie de la faceta inferior que se encuentra en contacto.

k - coeficiente que representa a la vez la rigidez del liquido sinovial y la rigidez del
contacto entre las dos facetas articulares: k=10% [N/m]; Se considera que el modelo
parte de la posicion de equilibrio y la distancia entre las dos facetas articulares es
despreciable.

St - velocidad de desplazamiento relativo de las dos superficies en contacto;

contacto
c - coeficiente de amortiguamiento tomado de acuerdo con las sugerencias de [Lee
2004]: c=150 Nm/s.

D. Musculos

La fuerza muscular no puede ser medida de forma directa por lo cual se estima
utiizando la geometria muscular y estudios electrofisiolégicos del sistema
neuromuscular (electromiografia). La precisién de la fuerza estimada depende de la
precision de la descripcion anatdémica del musculo.

Los parametros geométricos que influyen el valor de la fuerza muscular son: la
longitud muscular y longitud del tenddn, la area muscular y la disposicidén de las fibras
musculares.

Cada persona tiene sus propias caracteristicas anatémicas, sensoriales y
motoras lo que implica una diversidad de respuestas neuro-musculares dentro de un
cierto rango.

El tiempo de reflejo muscular es considerado como el tiempo que transcurre
desde que la cabeza comienza a acelerar hasta que el musculo aumenta su actividad.
Segun [Deng 1987a] este intervalo de tiempo esta comprendido entre 56-92
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milisegundos para los musculos flexores y 54-87 milisegundos para los musculos
extensores. A partir del momento que el musculo comienza a activarse se tarda unos
60-75 milisegundos en alcanzar la activacion maxima del misculo después se sigue
con una activacién muscular parcial, pasiva y continua de los musculos llamada “tono
muscular” o “tension muscular residual” que tiene el papel de mantener la cabeza en la
posicidon normal de equilibrio.

En los modelos de simulacion creados hasta ahora se considera que las
constantes elasticas de los musculos son iguales pero en realidad hay variaciones
tanto dentro de los grupos musculares como para el mismo musculo en funcion de las
personas en que se miden. Las propiedades biomecanicos de los musculos varian
significativamente segun el estado en cual se encuentra el sujeto analizado: “en vivo” o
“en vitro”. Se ha constatado que en los sujetos “en vitro” la rigidez de los musculos
aumenta en el intervalo inmediato de 3 a 30 horas tras la muerte. [Panzer 2006]

En la tabla 4.14 se presenta unas caracteristicas elasticas de los musculos
publicados de [Merrill 1984].

Tabla 4.14

Musculo SCM | TR SEC |SPC |SP SM SA

Rigidez[Nm™] [179 |95 3.6 122 |6.8 7.5 8.3

SCM-sternocleidomastoideo; TR-trapecio; SEC-semispinalis capitis; SPC-splenius capitis; SP-
scalenus posterior; SM-scalenus medio; SA-scalenus anterior.

La media de la constante muscular de los valores presentados en la tabla 4.14
es 9.4 diferente al valor 7 utilizado en la mayoria de los modelos de simulacién. En
actual modelo matematico se utiliza el valor de elasticidad de los musculos igual que
en la mayoria de los modelos de simulaciéon, quedando para un trabajo futuro la
implementacion de la variacion de rigidez para los musculos incluidos en el modelo.

4.3.3 Contactos

En realidad, las vértebras no son rigidas asi como se ha considerado en el
actual modelo pero no se pueden penetrar salvo si hay fractura. Los discos
intervertebrales, los ligamentos y los muasculos tienen un volumen que influye a los
elementos adyacentes de un modo que en el actual modelo matematico no se ha
tenido en cuenta.

Como en el actual modelo se ha considerado las vértebras rigidas se le ha
anadido un modelo de contacto que se activa en el momento que las vértebras se
acercan entre si a una distancia |, establecida por el usuarios frente a la distancia en
posicion neutral (figura 4.25).

| Cuerpo i+f |

; uz2

! I
£ i

Cuerpo § |

i+1

a) b)
Fig. 4.25 Modelizacion del contacto entre dos cuerpos.
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Con esta formulacién de contacto se obtiene el efecto de la compresion de los
ligamentos y se previene la penetracion de las vértebras.

La formulacién matematica del contacto entre dos puntos i e i+1 esta descrita
por la ecuacion 4.60. Con esta formulacién se consigue que la fuerza del elemento
i,i+1 tenga la orientacion dada por el vector unitario u7 si la distancia entre el punto i+1
y el plano de contacto es superior a la distancia prescrita para el contacto (I>lc). En el
momento que la distancia de contacto es inferior a la distancia prescrita (I<lc) se activa
la fuerza de contacto con la orientacién dada del vector unitario u2 y se suma a la
fuerza del elemento i,i+1. Esta fuerza suplementaria orientada normal al plano de
contacto impide la penetracién de los cuerpos.

fi,i+1+fi,i+1 |<|
fi’i” -] contacto ’ c (458)
fri >,
donde, la expresion matematica para la fuerza de contacto f'*!  esta dada por la

contacto
ecuacion 4.59 en el caso en el que 6>0.
La disposicidon de las superficies de contacto en la geometria de las vértebras se
presenta en la figura 4.26.

Fig. 4.26 Superficies de contacto entre vértebras (desde vértebra T1 hasta vértebra C2).

4.3.4 Limites de rotacion entre vértebras

En la literatura hay publicaciones que presentan limites de rotacién entre
vértebras en base a ensayos con cadaveres o voluntarios, valores que deberian ser
respetadas en todas las simulaciones numéricas en la etapa de validacion del modelo
matematico. Estos valores pueden variar en un intervalo muy grande, variaciones que
se deben en general a las diferencias de condiciones de ensayos y las caracteristicas
de los sujetos ensayados.

En la tabla 4.15 se presentan los valores angulares maximos de las
comparativas realizadas por [Panzer 2006] y [Horst 2002] segun los datos publicados
de varios investigadores.

Tabla 4.15
Segmento T1-C7 | C7-C6 | C6-C5 | C5-C4 | C4-C3 | C3-C2 | C2-C1 | C1-OC
considerado
Flexion/extensién | 9.1 12.7 16.6 13.3 14.4 12.5 24.4 29.2
Rotacién axial 4.2 9.8 11 15.5 12.2 11 77.8 14.4
Lateral 9.4 9.8 10 13 10.8 1.6 20.9 11
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En la figura 4.27 se presentan las direcciones de movimiento de flexion,

extension y flexion lateral considerados en la tabla 4.15.
Regidn suboccipital

EXTENSION

Regidin suboccipital

Regidn cervical
inferior

b)
Fig. 4.27 Amplitud de movimientos: a) flexion-extension; b) lateral. [Palastanga 2000]

Se ha observado que los angulos obtenidos con la ecuacién 4.11, al ser
calculados por la aplicacién de la funcion arc seno, en el momento que deberian
superar el intervalo [-n/2, n/2] se mantienen en el mismo intervalo [-n/2, ©/2] que
constituye un error y se debe corregir. Para su correccién se determina el error angular
(ecuacion 4.59) y se aplica una correccion (ecuacién 4.60). Se ha observado gue el
error angular que aparece debido al redondeo numérico es inferior al valor de 10™'.

& =norma(B*-B) (4.59)
donde:
B* - es la matriz giro determinada a partir del tensor hemisimétrico asociado a la
velocidad angular;
B - es la matriz giro determinada por los angulos obtenidos con la matriz B*.
B=1tn-P; a=tn-oa; y=xn—Yy (4.60)

Para determinar el signo que se debe aplicar en la correccién angular de la
ecuacion 4.55, se debe analizar la posicion B(1,1) y B(3,3) que ofrece informacion
acerca del cuadrante en cual se encuentra el angulo (figura 4.28b) estableciéndose de
este modo si el &ngulo es agudo(al) u obtuso(a?2).
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Fig. 4.28 Problemas en resolucion numeérica: a) funcion seno; b) signos.

Otro aspecto importante en la simulacién del actual modelo matematico con
Matlab es el momento que algun angulo se acerca de 90 grados. Debido al redondeo
numérico aplicado por MATLAB, cuando el angulo pasa por 90 grados se obtiene un
pequefo error numérico haciendo que algunos elementos de la matriz B superen el
valor unitario generando de esta manera angulos con numeros complejos. Para
solucionar este problema en el momento de que el angulo pase por el valor de 90
grados se aplicaria una correccion de angulo.

4.3.5 Métodos de resolucion numérica

Para resolver numéricamente problemas de ecuaciones diferenciales ordinarias
con condiciones iniciales de tipo dr/dt=f(z,r) se recurre a los métodos de resolucion
especificos. Estos métodos tienen la forma general de la ecuacién 4.61.

M =0 +@-Af (4.61)
donde: @ es la vector pendiente estimado extrapolado desde un valor anterior r; a un
nuevo valor r,

.., en una distancia Ar.

En el programa se implementan tres métodos de resolucidbn numérica que
podran ser utilizados segun la necesidad del usuario. Estos métodos son: Heun con
predictor-corrector, Heun con un solo corrector (RK2) y Runge Kutta de orden 4 (RK4).
Estos métodos son faciimente programables en MATLAB para realizar las iteraciones
necesarias.

La eleccion del método de resolucidén numérica se hace en funcién del tiempo
de célculo y el error admitido. A continuacion se presentan las descripciones de los
tres métodos introducidos en el programa.

A. El método de Heun con predictor-corrector
También es conocido como el método de Euler mejorado dado que se utiliza
una pendiente del inicio del intervalo r, =f(¢,,r,) del método de Euler para extrapolar

inicialmente a r;, segun la ecuacion 4.62.
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r.,=r,+At-f(t,r;) (4.62)

i+1
donde t; es el instante de tiempo i e At el incremento de tiempo elegido.
En el método de Heun el vector pendiente calculado en la estimacion previa
(r,) no es para la respuesta final, sino para una prediccién intermedia. Esta ecuacién

i+1
es llamada ecuacion predictora o simplemente predictor. Mejora una estimacién de ri.y
gue permite el calculo de una estimacién de la pendiente al final del intervalo.
Esta vector pendiente promedio se utiliza para extrapolar linealmente desde r;

hasta r;,, usando el método de Euler segun ecuacién 4.63.

K= +%'[f(t,.,r,.)+f(t,. + At r; )], i=0 (4.63)

Ui+

Esta ecuacién es conocida como ecuacion corrector por lo cual este método es
conocido como un procedimiento predictor — corrector.

Se puede conseguir una mejor precision en el resultado si se hace varios
procesos correctores. Esto se consigue tomando r;,, y reemplazandolo por r, en la

ecuacion y asi encontrar un nuevo r,,, y se repite el proceso hasta donde se desee.

+17
B. El método de Heun con un solo corrector (RK2)
Este método forma parte de la familia de métodos de Runge-Kutta de segundo
orden siendo, de hecho, la técnica de Heun sin iteracion. Para calcular el nuevo valor
r., (ecuacién 4.64) se determina a partir del valor anterior r;, y dos vectores

i+1 1

pendientes al inicio y al fin del intervalo.
r, =r, +% -(k, +k,), i=0 (4.64)

donde:
k, =f(z,,r,) - vector pendiente al inicio del intervalo;

k, =f(z, + At,r, +k, - Ar) -vector pendiente al final del intervalo;

C. El método de Runge-Kutta de orden 4 (RK4)

El método de Runge-Kutta de cuarto orden proporciona un menor margen de
error con respecto a la solucion real del problema.

Hay un numero elevado de versiones del método de Runge-Kutta de cuarto
orden pero el mas utilizado es el método clasico (ecuacién 4.65) en el cual se elige un
tamano de paso Aty un nimero maximo de iteraciones n.

rM=r,.+%-(k1+2-(k2+k3)+k4), i=0 (4.65)
donde las k1-k4 son las pendientes a base de cual se determina el nuevo valor.
k, =f(z,.r) (4.65a)
k, =f(, +%,r,- +% (4.65b)
k, =f(z, +%,rl. +k?2) (4.65¢)
k, =f(t, + At,r, +K,) (4.65d)

4.38



Desarrollo del modelo.

Siendo un sistema de ecuaciones de segundo orden, los vectores k seran de
6x1 representando las aceleraciones lineales, velocidades lineales y aceleraciones
angulares que se utilizan para determinar las velocidades lineales, posiciones vy
velocidades angulares.

En la figura 4.29 se presenta el error relativo porcentual de los métodos de
Runge-Kutta, desde el primer hasta el quinto orden.

100
= ! == Euler
=
b=
3
= s Heun
g 10
o
=
s
L)
10t ™ RK-3
o
L

* RK-4
10°%
g Butcher

Trabajo computacional
Fig. 4.29 Comparacion del error relativo porcentual de los métodos de Runge-Kutta. [Chapra 2003]

En la figura 4.30 se presenta una comparacion de la solucion verdadera con
soluciones numéricas entre tres métodos Runge-Kutta de segundo orden y el método
de Euler.

Analitico
Y1 @@ Euler
= Heun
» Punto medio
A Ralston

| | | | | | |
0 2 L
Fig. 4.30 Comparacion de la solucion verdadera con soluciones numéricas entre tres métodos Runge-
Kutta de segundo orden y el método de Euler. [Chapra 2003]
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El error de integracion numérica se puede disminuir bajando el incremento de
tiempo.

En Madymo, segun [Madymo theory], para un paso temporal dado, el método de
Euler modificado es menos preciso que los métodos de Runge-Kutta. Para obtener la
misma precision, el paso temporal empleado por el método de Euler deberia ser
tedricamente 1/8 del paso temporal empleado en el Runge-Kutta y 1/16 del utilizado en
el Runge-Kutta Merson. Sin embargo, esto es valido s6lo cuando para el método de
Runge-Kutta el miembro derecho de la ecuacién es cuatro veces diferenciable y
continuo y cinco veces en el caso del método de Runge-Kutta Merson. Teniendo en
cuenta que en las aplicaciones practicas puede incluso no ser ni continuo, es dificil
predecir con antelacién que método es mas eficiente.

Los métodos de integracion numérica explicitos son condicionalmente estables.
Cuando el paso temporal es demasiado grande, el error en la solucién aumentara. El
maximo paso temporal que da lugar a una solucion estable depende del mayor valor
propio en el modelo. Como los valores propios para ecuaciones diferenciales no
lineales dependen de la solucién, no es posible estimar con antelacién el mayor paso
temporal posible. Sin embargo, es facil reconocer una solucion inestable a partir del
hecho de que la solucién diverge al infinito. EI maximo paso temporal para el método
de Euler modificado que da lugar a una integracién estable es alrededor de 2/3 de este
valor para el método de Runge-Kutta de cuarto orden. Cuando la estabilidad es la que
determina el tamano del paso temporal, el método de Euler modificado es mas
eficiente que el de Runge-Kutta ya que este Uultimo método requiere cuatro
evaluaciones de funcién para cada paso temporal mientras que el método de Euler
modificado sélo requiere una.

4.40



Validacion del modelo.

CAPITULO 5: VALIDACION DEL MODELO

5.1 Introduccion

En la actualidad, no existen herramientas que permitan la cuantificacion de una
forma automatica y objetiva de la exactitud, precision o bondad de un modelo
matematico de simulacién de cabeza-cuello en impacto dindmico. Normalmente, se
comparan las respuestas del modelo matematico con las respuestas obtenidas en
ensayos reales o, se recurre a la comparacién de los valores maximos de ciertas
variables (tales como fuerzas o aceleraciones) sin tener en cuenta sus historias
temporales.

Para validar los modelos matematicos de cabeza-cuello se necesita conocer la
respuesta cinematica y dinamica de la espina cervical del ser humano, obtenida
mediante ensayos con voluntarios o cadaveres, tal y como se explicé en el capitulo 3.

En los textos estudiados en el presente trabajo de investigacion (destacan
[Jager 1993] y [Yang 2006]), la validacién de los modelos se ha realizado mediante
validaciones parciales para algunas partes concretas del modelo y globales para el
modelo entero.

Utilizando datos de los ensayos publicados en la literatura especializada
([Camacho 1997], [Wheeldon 2006], [Nightingale 2002], [Nightingale 2007], [Goel
1988a], [Goel 1988b], [Panjabi 1986], [Shea 1991], etc.) es posible realizar
validaciones del comportamiento cinematico o dinamico de algunos grupos de
vértebras del modelo (para partes del modelo y no para el modelo entero) pero, para el
estudio de esta tesis se dejan las validaciones parciales a un lado para centrase en la
respuesta global del sistema.

La validacién de la respuesta global del sistema se hace utilizando corredores
de curvas obtenidos tras ensayos con voluntarios (en caso de impactos de escasa
velocidad) o con cadaveres (sin limites de velocidad). No todos los ensayos con
voluntarios sirven para validar este tipo de modelos. Los requerimientos minimos que
deben proporcionar los ensayos para la validacion del actual modelo matematico son:

- el movimiento tridimensional de la vértebra T1. Este movimiento sirve como dato
de entrada para la simulacién del modelo.

- el movimiento tridimensional de la cabeza. Este movimiento sirve para la validacion
de los resultados del modelo.

- la cabeza de los voluntarios no debe chocar contra ningun cuerpo (volante,
reposacabezas, pilar, etc.). Por ejemplo, en la mayoria de los ensayos en impacto
trasero el asiento esta provisto con reposacabeza y la validacion de cualquier
modelo de simulacion con estos tipos de ensayos requiere la modelizacion de la
reposacabeza y del contacto cabeza-reposacabeza.

En los ensayos considerados para la validacién del modelo se debe analizar si
los voluntarios estaban sujetos con el cinturén de seguridad, apoyaban las manos, si
existia elementos especiales para impedir algunos movimientos, etc. A pesar de
utilizar el mismo tipo de pulso para los ensayos, algunas restricciones conllevan una
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activaciéon muscular diferente y genera una dinamica de cabeza-cuello diferente a los
demds ensayos.

El desarrollo del modelo matematico que se valida en este capitulo se ha
presentado en el capitulo anterior y consiste en 9 cuerpos rigidos (cabeza + 8
vértebras), discos intervertebrales, ligamentos y musculos (figura 5.1).

c)

Fig. 5.1 Actual modelo de cabeza-cuello: a) vista frontal; b) vista lateral; c) vista superior.

a)

En el actual modelo matematico de cabeza-cuello se utilizara la validacion
global en dos direcciones de impacto: frontal y lateral. En estos impactos se utiliza los
datos obtenidos tras ensayos con voluntarios realizados en “Naval Biodynamics
Laboratory®, publicados por Ewing en [Ewing 1969], [Ewing 1970], [Ewing 1971] y mas
tarde por [Wismans 1986] y [Thunnissen 1995]. En el articulo de [Wismans 1986] se
hace un andlisis de los datos que han resultado tras estos ensayos, y se especifica
qgue no se ha tenido en cuenta la rotacion de la vértebra T1 en ninguna direccion. Mas
tarde [Thunnissen 1995] corrige los resultados de [Wismans 1986] y anade la rotacién
alrededor del eje Y para impacto frontal y alrededor del eje X para el impacto lateral.
Estos ensayos proporcionan como resultados el movimiento de la vértebra T1 y de la
cabeza que se utiliza para llevar a cabo la validacién del actual modelo.

MOUTH
L/ TARGET (4) (

LEFT SPINE
TARGET ()

3 -'
&Y

RIGHT SPINE

TARGET (2)

Fig. 5.2 Posicionamiento de los sensores a los voluntarios en ensayo de sled. [Ewing 1971]

Es de senalar que en estos ensayos no se ha registrado la activacion muscular
de los voluntarios y por lo tanto no se conocen los parametros de la activacion
muscular real de lo sujetos de ensayos. Observandose que no se disponia de estos
datos y que se consideraron necesarios para reproducir adecuadamente la dinamica
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del modelo, se utilizé para la activacion muscular en el modelo la formulacion descrita
por varios autores. Este aspecto se tratard mas adelante en el capitulo 6 del presente
trabajo de tesis.

Para conseguir la validacibn se han modificado algunos parametros
(coeficientes de rigidez y amortiguacion) dentro de los limites especificados en el
capitulo 4 hasta que se ha conseguido una respuesta éptima del modelo.

Dado que los voluntarios en los ensayos tienen una dinamica cervical diferente,
tras los ensayos con voluntarios se consigue como resultados unos valores minimos y
maximos en cada instante de tiempo para cada parametro registrado
(desplazamientos, aceleraciones, etc.) que forma lo que se conoce como “corredores
de validacion”.

Para la validacion del actual modelo se compara la trayectoria de la cabeza del
modelo con los corredores obtenidos con ensayos de voluntarios especificos para
cada tipo de impacto considerado (frontal o lateral), asi como se presentara en los
siguientes apartados. También se compara la rotacion de las vértebras segun los
limites maximos encontrados en la literatura (ver capitulo anterior).

En la literatura los autores presentan los valores de la aceleracion filirados y no
se dan datos acerca de los filtros utilizados. Por otra parte se considera importante no
filtrar estas respuestas por la informacién que pueden proporcionar.

Dado este aspecto, se ha decidido no incluir las aceleraciones de la cabeza en
la etapa de validacién.

5.2 Validacion en impacto frontal

En los ensayos de impacto frontal se consideran los ensayos de voluntarios de
[Wismans 1986] y [Thunnissen 1995] donde se ha utilizado un pulso de aceleracion de
la plataforma donde se sientan los voluntarios (figura 5.4) de 15g (19=9.81m/s2) y se
ha limitado el movimiento de los voluntarios en la direccién lateral utilizando unos
paneles que sujetaban el tronco de los voluntarios.

Aceleracion [ms?]

200 | o i e |
0 50 100 150 200
Tiempo [ms]

Fig. 5.3 Tipo de pulso utilizado para los ensayos voluntarios en impacto frontal. [Thunnissen 1995]

Para conseguir el movimiento tridimensional de la vértebra T1, necesario para la
simulaciéon del modelo, se ha utilizado los datos publicados por [Wismans 1986] y
[Thunnissen 1995]. Estos valores se han obtenido utilizando andlisis fotométrico y
sensores posicionados segun imagen 5.2.
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Debido a las restricciones de movimiento impuestas a los voluntarios en el
ensayo de [Wismans 1986], sélo se ha considerado el movimiento en la direcciéon X
(direccion de impacto) cuya curva de aceleracién se presenta en la figura 5.4.

57 : :

g
=
2
o
g
2
8.
« | . :
30 f----mmeee- o emememee ommmemee s ST
-35 : : : .
0 50 100 150 200 250

Tiempo [ms]
Fig. 5.4 Aceleracion de la vértebra T1. [Wismans 1986]

La curva de desplazamiento necesaria para el funcionamiento del actual modelo
se ha obtenido integrando la aceleracién correspondiente a la vértebra T1 (figura 5.4) y
se presenta en la figura 5.5.

24 . . .

201

1.6 |

127

Desplazamiento [m]

08 r
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0 i i |
0 50 100 150 200 250
Tiempo [ms]
Fig. 5.5 Desplazamiento de la vértebra T1.

La rotacidén de la vértebra T1 (figura 5.6) se ha considerado sélo para el eje Y
del modelo (angulo B de Euler) asi como se presenta en los datos publicados de

[Thunnissen 1995].
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Fig. 5.6 Rotacion en eje Y para la vértebra T1. [Thunnissen 1995]

Siguiendo las indicaciones de [Deng 2002], [Dauvilliers 1994], [Lee 2004],
[Panzer 2006], [Horst 2002], etc., se ha considerado la activacibn muscular
antagonista, diferente para los musculos flexores y extensores.

Se ha considerado para la activacion muscular el tiempo de activacién a 65
milisegundos del comienzo del ensayo y el tiempo de desactivacion a 170
milisegundos para ambos grupos de musculos (flexores y extensores). La intensidad
de la activacion muscular ha sido de 0.9 para musculos extensores y 0.6 para
musculos flexores (figura 5.7).

=
©

—flexores
—extensores

Activacion muscular
o
o))

o
w

0 .
50 150 250 350
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Fig. 5.7 Activacion muscular aplicada para la validacion en impacto frontal.

Se ha observado que en la actual simulacién, la mandibula contacta con el térax
lo que no es conforme con los ensayos con voluntarios. Esto se debe al uso de la
geometria de la cabeza del dummy HYBRID IIlI.

En la figura 5.8 se presenta la dinamica resultante de la simulacién. Se observa
que la cabeza se queda inmovil en los primeros 50 milisegundos después de los
cuales se desplaza unos 50 milisegundos sin ninguna rotacién. La rotacion maxima de
la cabeza se consigue alrededor del instante 170, igual que en las simulaciones de
otros autores ([Horst 2002] y [Panzer 2006] entre otros).
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0 ms 80 ms 100 ms 120 ms 140 ms 160 ms

180 ms 200 ms 220 ms 240 ms 260 ms 280 ms
Fig. 5.8 Dinamica del cuello en impacto frontal

Mas elocuente es la comparacién de la figura 5.9 entre la dindAmica de los
voluntarios asi como se publica en [Thunnissen 1995] y la dinamica del actual modelo
numerico.

Figura 5.9 Comparacion de la dinamica de los voluntarios [Thunnissen 1995] con la dinamica del actual
modelo de simulacion

En la figura 5.10 se presenta: el desplazamiento en X, el desplazamiento en Zy
la rotaciéon alrededor del eje Y junto con los corredores de validacion utilizados de
[Meyer 2004]. Se observa que el desplazamiento de la cabeza del actual modelo en la
direccion X (figura 5.9a) es maximo en el instante 150 milisegundos pero con unos 20
milimetros mas que el maximo previsto en el corredor de validacion. La forma de la
curva es muy similar al corredor de validacién.

El desplazamiento en Z (figura 5.9b) se mantiene dentro de los limites del
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corredor de validacion hasta el instante de tiempo de 260 milisegundos.

= 0

£

>

o AOfp-------

=

D

%-mu ----------------------------------------

|

w ;

o : . .

av -150 i | i

o Al 100 180 200 240 300
Tiempao [ms]

=

=

I

£

[

L

=

[na)

I

[xa}

o

2 -250 i . . .

- a0 100 150 200 250 300
Tiempo [ms]

E 20

g a

-

o 20

240

5

S -60

= 80

D‘: -1|:||:| 1 1 1 1

&0 100 180 200 240 300
Tiempo [ms]
c)

Fig. 5.10 Resultados de la simulacion del actual modelo (linea continua) y de los voluntarios (linea
discontinua) en impacto frontal.

La rotacion (figura 5.10c) presenta un desfase en tiempo de unos 20
milisegundos con respecto al maximo correspondiente al corredor de validacién y unos
15 grados de mas. Cerca del milisegundo 210 se observa que la curva de rotacién
presenta un pequefio salto que se debe a la correccion aplicada por el redondeo
numérico al pasar por el angulo de 90 grados (este aspecto se ha explicado en el
capitulo anterior).

La dispersion de los resultados de la simulacion a partir del milisegundo 250 se
debe, segun la opinion del autor, al modo de definir la activacion muscular. Para
corregir este error se deberia modificar la curva de activacion muscular pero no es
posible dicha modificacién por falta de datos. Este aspecto se va a analizar mas
detenidamente en el siguiente capitulo.
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En la figura 5.11 se presentan los resultados de la variacién de la longitud del
cuello y del desplazamiento en la direccién X y Z medidos en el centro de gravedad y
en condile occipital de la cabeza, comparados con los corredores de validacién
presentados de [Thunnissen 1995].

En la grafica de desplazamiento en la direccion Z respecto al desplazamiento en
la direccion X (figura 5.11a) se observa la misma tendencia que el corredor de
validacion pero siguiendo el limite inferior y sobrepasando el corredor. Esta diferencia
se debe a una mayor flexibilidad del modelo frente a los voluntarios.

La variacién de la longitud del cuello con respecto a los limites superior e inferior
correspondientes al corredor de validacion es adecuada pero con un pequefo rebase
del limite inferior cerca del instante de 95 milisegundos.
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0. 14}
0.13
0.12r
o1y

Longitud del cuello
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b)
Fig. 5.11 Resultados de la simulacion frontal comparados con corredores de validacion de
[Thunnissen 1995]

Los valores de rotacién de las vértebras se presentan en la figura 5.12. Se
observa que en las regiones T1-C7 y C7-C6 se rebasa el limite fisiolégico (ver tabla
4.15) igual que en las simulaciones de [Panzer 2006].
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Fig. 5.12 Rotacion relativa entre vértebras (eje Y de giro). Se ha considerado con— — los limites fisiolégicos

de rotacion.
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En la figura 5.13 se presenta una curva de fuerza correspondiente a al disco
intervertebral del segmento C5-C6.
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Fig. 5.13 Grafica de fuerza del disco intervertebral C5-C6

Se ha constatado que la respuesta de la aceleracién de la cabeza presenta
mucho ruido que podria ser por una serie de caracteristicas constructivas del modelo:
- alta rigidez o poco amortiguamiento;

- formulacién de los contactos;
- incremento de tiempo muy alto.

Para comprobar la influencia de la activacion muscular, se han realizado una
serie de pruebas los musculos activos, de los cuales a continuacion se presentan los
resultados para dos valores de activacién maxima: 0.8 y 0.6 (figura 5.13). Para estas
pruebas se ha activado todos los grupos musculares con el mismo coeficiente de
activacién muscular y manteniendo todos los demas parametros sin modificar.

1 : : 1

Activacién muscular
Activacién muscular

9 00 200 300 160 20 =00
Tiempo [ms] Tiempo [ms]

Fig. 5.13 Curvas de activacion muscular 0.8 y 0.6

Los resultados para estos valores de activacion muscular se presentan en la
figura 5.14. Se ha notado con linea interrumpida lo corredores de voluntarios y con
linea continua las respuestas del modelo. Se observa que con el aumento de la
activaciéon muscular de 0.6 a 0.8 se mejoran todas las respuestas analizadas en la
figura 5.14.
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Fig. 5.14 Comparacion de respuestas en impacto frontal segtin la activacion muscular.
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5.3 Validacion en impacto lateral

Igual que en la validacion para el impacto frontal, en impacto lateral se han
utilizado los datos de ensayos con voluntarios proporcionados por [Wismans 1986].
Integrando la aceleracion linear de la vértebra T1 (figura 5.15a) de los ensayos con
voluntarios se obtiene el desplazamiento linear de la vértebra T1 (figura 5.15b)
necesario para la simulacién del actual modelo de simulacion.

20

N

-40

-70

Aceleracién [m/s*2]
i

-130

-160

0 50 100 150 200 250
Tiempo [ms]
a)

0

-0.2
£

£-04
o
g
£
]
3

a-06
w0
-]
o

-0.8

_10 50 100 150 200 250
Tiempo [ms]
b)

Fig. 5.15 Movimiento de la vértebra T1 para impacto lateral: a) aceleracion; b) desplazamiento.

Se ha considerado la curva de rotacion de la vértebra T1 (figura 5.16) segun los
datos presentados de [Horst 2002].
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Fig. 5.16 Angulo de rotacion impuesto para la vértebra T1 en impacto lateral.

Dado la inexistencia de datos acerca del modo de activacion muscular por pares
antagonicos asi como se ha utilizado en impacto frontal, en la validacién del modelo en
impacto lateral se ha utilizado una activacion muscular Unica (figura 5.17) para todos
los grupos de musculos. Se ha considerado una activacion muscular maxima de 0.8; el
tiempo de activacion muscular a 80 milisegundos del comienzo del ensayo y el tiempo
de desactivacion a 185 milisegundos.
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Fig. 5.17 Activacion muscular utilizada para la validacion del modelo en impacto lateral.

En la figura 5.18 se presenta la dinamica resultante de la simulacién en impacto
lateral. Se observa que la cabeza se queda practicamente inmaovil en los primeros 80
milisegundos después de los cuales comienza a desplazarse. En [Horst 2002] la
cabeza se desplaza en intervalo 80-100 milisegundos sin ninguna rotacién, diferente al
actual resultado donde la cabeza comienza a desplazarse y girar casi al mismo tiempo.
La rotacion maxima de la cabeza se consigue alrededor del instante 180, igual que en
las simulaciones de otros autores ([Horst 2002] y [Panzer 2006] entre otros).
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Fig. 5.18 Dinamica del cuello en impacto lateral (vista posterior).

El desplazamiento en la direccién X (figura 5.19a) se mantiene los primeros 120
milisegundos al limite inferior del corredor de validacion, sigue dentro del corredor
hasta el instante 270 milisegundos y luego se sale del corredor con unos 10
milimetros.

Los desplazamientos en la direccion Y, Z (figura 5.19c,e) se mantienen dentro
de los limites de los corredores de validacién para todo el intervalo de tiempo que dura
la simulacion. Igual pasa con la rotacién alrededor del eje Z que se mantiene dentro de
los limites del corredor de validacién para todo el intervalo de tiempo que dura la
simulacion.

La rotacion alrededor del eje Y (figura 5.19 b) es la rotacién principal en este
impacto y tiene un buen comportamiento en los primeros 250 milisegundos. A partir de
este instante la curva de rotacion se sale del corredor de validacion llegando a superar
con 20 grados el limite superior del corredor de validacién en el milisegundo 300.

La salida de las curvas de desplazamiento en la direccion X, las rotaciones en X
e Y fuera del corredor en los ultimos instantes de tiempo se debe, segun la opinion del
autor, al modo de definicién la funcién de activacion muscular.
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Fig. 5.19 Resultados de la simulacion del actual modelo (linea continua) y de los voluntarios (linea
discontinua) en impacto lateral.

En la figura 5.20 se presentan las rotaciones relativas entre las vértebras y los
corredores de rotacion maxima correspondiente a cada segmento vertebral segun los
datos publicados en la literatura (ver capitulo anterior - tabla 4.15).
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Fig. 5.20 Rotacion relativa entre vértebras (eje X de giro). Se ha considerado con— - los limites fisioldgicos
de rotacion.

5.16



Validacion del modelo.

5.4 Resultados de la validacion

Para las simulaciones en los dos tipos de impacto (frontal y lateral) se ha
utilizado el software MATLAB v7 en un ordenador Intel(R) Core(TM)2 CPU a 2.67MHz
con 3GB de RAM, con un sistema operativo Microsoft Windows XP —Service Pack 2.

Se ha utilizado el método de resolucion numérica Runge Kutta de orden 4 con
un incremento de tiempo fijo de 2*10™ segundos y se ha tenido una duracién de la
simulacion de aproximadamente 170 minutos para un tiempo simulado de 300
milisegundos.

Evaluando los resultados del actual modelo de simulacién con los resultados de
los ensayos de voluntarios para impacto frontal y lateral, se ha visto que las respuestas
dinamicas de desplazamiento y rotacién de la cabeza y de las vértebras son
aceptables.

Se ha observado que las curvas de algunos parametros del modelo de
simulacién analizado se salen fuera de los corredores correspondientes para la
validacion en los ultimos instantes de tiempo. Se considera, segun la opinién del autor,
que estas diferencias se deben al modo en el que se ha definido la funcién de
activacion muscular. Este aspecto se va a analizar mas detenidamente en el capitulo
6.

En el actual modelo, igual que en [Horst 2002] se ha observado que el valor de
la fuerza muscular pasiva es inferior comparada con el valor de la fuerza activa.

Utilizando los valores de masa y momentos de inercia de [Deng 1987] se
consigue mejor resultados que utilizando los valores de [Jager 1996] debido en
especial a las grandes diferencias en peso e inercias de la cabeza.

Se puede conseguir una validacion dentro de unos corredores predeterminados
pero esto no implica que la respuesta sea la correcta. Asi como consideraba [Meyer
2004] se puede obtener multiples respuestas dinamicas dentro de los mismos
corredores de validacion (figura 5.21) y por esto se aconseja un analisis modal [Meyer
2004] del modelo.

dParameters

Fig. 5.21 Ejemplo de tres respuestas dinamicas dentro de un corredor impuesto. [Meyer 2004]

Se sabe que el tipo de pulso de ensayo influye en la dinamica del cuello y la
aparicién de lesiones [Kettler 2006], por lo cual se debe especificar que el uso del
actual modelo de cabeza cuello para andlisis de lesiones es valido sélo para el tipo de
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pulso utilizado en su validacién.

También se sabe que las respuestas dinamicas frente al mismo impacto son
Unicas para cada ser humano. El actual modelo sirve para analizar tendencias sobre el
comportamiento dindmico de una persona 50 percentii masculino con las
caracteristicas biomecanicas utilizadas en el desarrollo y la validacion del modelo.
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CAPITULO 6: ANALISIS DE LA ACTIVACION MUSCULAR

6.1 Introduccion

En este capitulo se presenta el modo por el que el cuerpo humano recibe,
analiza y responde a un estimulo interno y externo a el. Todo esto se realiza con el
propésito de comprobar si la activacion muscular a nivel de cabeza-cuello, en el caso
de impactos violentos, cumple sélo érdenes provenientes del cerebro o, si existe algun
otro centro de analisis y control de los estimulos que modifique o inhabilite los érdenes
que envia el cerebro para la activacion muscular. Para dicho fin se presentan datos
acerca del tiempo que tarda un estimulo en recibir una respuesta y se comprueba
estos resultados con la actual formulacidén matematica de activacion muscular utilizada
en la definicion de algunos modelos de cabeza-cuello (por ejemplo [Panzer 2006] y
[Horst 2002]).

6.2 Cadena de transmision cognitiva

El equilibrio es la capacidad para asumir y sostener cualquier posicion del
cuerpo contra la ley de la gravedad o bien, la capacidad de controlar el propio cuerpo
en el espacio y de recuperar la postura correcta tras la intervencion de un factor
desequilibrante. El equilibrio se logra gracias a la interaccién de diferentes grupos de
musculos que se activan por medio de senales eléctricas enviadas por el centro
elaborador (sistema de analisis local -medula espinal y/o central -cerebro) a través de
las neuronas.

El trayecto de la sefial recibido por los estimulos, hasta el centro elaborador y
luego hasta el 6rgano efector se llama arco reflejo. Este arco reflejo esta compuesto
por varias estructuras, algunas son: el receptor, la neurona sensitiva, el centro
elaborador, la neurona motora y el érgano efector.

Si por algun motivo cualquiera de estos componentes llega a fallar, no se
producira el acto reflejo.

A continuacién se presentan las caracteristicas de las estructuras de un arco
reflejo: percepcién sensorial, transmision de la sefal, analisis de la senal, érgano
efector.

6.2.1 Percepcion sensorial
Para captar los estimulos, el organismo humano esta dotado con una serie de

sistemas sensoriales. Una clasificacién de estos sistemas sensoriales, segun [Castro
2006], se presenta la tabla 6.1.
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Tabla 6.1
Sensibilidad exteroceptiva Sensibilidad proprioceptiva | Sensibilidad interoceptiva
General Térmica/Dolorosa | General | Consiente General Visceras
Tacto/Presion Inconsciente Vasos
Especial | Olfatoria Especial | Vestibular Especial Glandulas
Visual Gustativa
Auditiva

La sensibilidad exteroceptiva corresponde a los receptores (sensores)
periféricos y la mayoria de ellos se encuentran posicionados a nivel de la cabeza.
Dentro de la sensibilidad exteroceptiva se encuentra dos tipos de sensaciones: fisicas
y quimicas. Las sensaciones fisicas son la vista, el oido y el tacto, y las quimicas, el
olfato y el gusto.

- El olfato es el sentido encargado de detectar y procesar los olores. En el actian
como estimulante las particulas arométicas u odoriferas desprendidas de los
cuerpos volatiles, que ingresan por el epitelio olfativo ubicado en la nariz, y son
procesadas por el sistema olfativo.

- El gusto, consiste en registrar el sabor e identificar determinadas sustancias
solubles en la saliva por medio de algunas de sus cualidades quimicas.

- La vision es un sentido que consiste en la habilidad de detectar la luz y de
interpretarla (ver). La primera parte del sistema visual son la cornea y el cristalino
del ojo que se encargan de formar la imagen éptica del estimulo visual en la retina.
La luz del medio ambiente es capturada por medio de fotorreceptores,
transformada en impulsos electroquimicos y transportada hasta el nervio éptico.
Desde alli, se proyecta a importantes regiones como el nucleo geniculado lateral y
la corteza visual del cerebro. En el cerebro comienza el proceso de reconstruir las
distancias, colores, movimientos y formas de los objetos en conformidad con la
informacién recibida.

- Los oidos captan, en su porcién vestibular, las aceleraciones o desaceleraciones,
lineales o rotatorias. En su porcion auditiva captan el nivel de un sonido y su
origen.

- El tacto dado por la sensibilidad de la piel se divide en dos categorias: cutanea y
profunda. Mientras que la sensibilidad profunda se situa en receptores localizados
en el masculo, los tendones, las articulaciones y el periostio (membrana que rodea
los huesos), la sensibilidad cutdnea, se relaciona con la informacién recibida por
los receptores localizados en la unién de la dermis con la epidermis o cerca de
ella. [Heikki]

La sensibilidad interoceptiva corresponde a los musculos lisos y de los
sistemas neurovegetativos (respiracion, digestion). Se refiere a las sensaciones
viscerales o de los érganos internos.

La sensibilidad proprioceptiva también conocida como sensibilidad profunda,
corresponde a los musculos estriados e informa de la posicion y el movimiento de la
persona. Se conoce ([Castro 2006] y [Palastanga 2000], [Kiernan 2000], entre otros)
que este tipo de sensibilidad es recogida por receptores musculares (husos
musculares y érganos tendinosos Golgi) y articulares o ligamentosas (corpusculos de
Ruffini y terminaciones paciniformes).

6.2



Analisis de la activacion muscular.

Los sensores de las articulares y ligamentos son capaces de detectar el
estiramiento y la presion aplicados a las capsulas, y por tanto participan en la
percepcion de la posicion.

Los sensores de los musculos tienen las siguientes caracteristicas:

- Los organos tendinosos de Golgi son receptores de estiramiento en los tendones
que se conectan en serie con las fibras musculares y detectan cambios en la
tension del musculo (calibran la fuerza muscular). Se estimulan por la contracciéon
del musculo, que tira del tendén correspondiente. Estos receptores no se estiran
fisioldgicamente por un estiramiento pasivo del masculo.

- Los husos musculares (fibras intrafusales) son fusiformes, estan unidas en
paralelo con las fibras extrafusales de los musculos esqueléticos y son capaces de
detectar el estiramiento de los musculos esqueléticos (monitorizan la longitud
muscular). La actividad de las neuronas motoras provoca que las terminaciones
periféricas de las fibras intrafusales se contraigan y estiren la regién sensorial
central. El estiramiento altera la sensibilidad o disposicién de la regién central y
permite a las funciones sensoriales del huso mantenerse en fase con el
alargamiento o acortamiento generales de todo el muasculo cuando se relaja o
contrae. El huso muscular deja de registrar la longitud del musculo cuando el
musculo se acorta.

6.2.2 Transmision de la senal

La transmision de la sefal recibida por los estimulos anteriormente descritos,
hasta el centro elaborador, se realiza por medio de ondas de naturaleza eléctrica
conocidos bajo el nombre de impulso nervioso.

El impulso nervioso sirve para transmitir sefiales dentro de una misma célula y
consiste en la propagacién de una despolarizacion a lo largo del axén de una neurona
(figura 6.1) producido por la apertura de canales iénicos.

Dendritas

Sinapsis
Fig. 6.1 Partes componentes de una neurona: Sinapsis, Dendritas, Axones y Cuerpos celulares.

Para un estimulo determinado, la neurona puede responder con un impulso
completo o con ninguno. Si su potencial alcanza un valor minimo denominado umbral
de excitabilidad o umbral de detencion, se envia un impulso nervioso (potencial de
accion) por el axén, independientemente de la interrupcion o aumento del estimulo. Es
decir, sigue la ley del todo o nada.

Una vez enviado el impulso, este alcanza otras neuronas a través de las
distribuciones de los axones. Cuando llega al final del axén de una neurona tiene que
"saltar" hasta las dendritas de la siguiente neurona porque las neuronas no estan
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pegadas unas a otras, sino que hay un pequefio espacio entre una y otra, llamado
espacio sinaptico (figura 6.2). Este “salto” se hace por medio de unas moléculas
quimicas llamadas neurotransmisores que salen de la primera neurona, cuando llega
el impulso nervioso, y llegan a la siguiente neurona provocando un nuevo impulso
eléctrico.

SINAPSIS ELECTRICA SINAPSIS QUIMICA

Fig. 6.2 Representacion de las sinapsis eléctrica y quimica

El efecto de estas neurotransmisores es elevar o disminuir el potencial eléctrico
dentro del cuerpo de la célula receptora creando un efecto de polarizacion -
despolarizacién. Durante la despolarizacién las neuronas no pueden conducir o formar
otros impulsos adicionales. Esta etapa, de repolarizacién, es menor de 3m/s. Una vez
que la neurona se encuentra despolarizada, se supone que se crea un efecto de
bateria entre las partes despolarizadas y polarizadas. La corriente pasa entre las dos
areas y de ello resulta un campo eléctrico.

Cuando el impulso eléctrico, llega a un terminal sinaptico, provoca alli la
liberacién de un neurotransmisor que genera una senal eléctrica en la célula receptora
o post-singptica. Este proceso se repite sucesivamente hasta llegar al centro de
andlisis y control o, a la célula efectora.

La frecuencia del sefal con que se generan los impulsos nerviosos dependen
de la intensidad del estimulo y, segun [Kolb 1986] puede llegar a mil impulsos por
segundo. Ademas, mientras mayor es el retardo axonal, menor es la frecuencia de
respuesta de la neurona, ya que le tomara mas tiempo a la sefial de salida llegar al
sumador para autoinhibirse. En el circuito de dos neuronas, la actividad de la segunda
neurona esta regida por lo que pase en la primera. En el caso de que las condiciones
de la segunda neurona no sean propicias para que oscile, simplemente se limitara a
seguir a la primera sea cual sea su comportamiento, con una salida amplitud
proporcional a la de la primera. Cuando la segunda neurona tiene una tendencia
propia a oscilar, la respuesta de esta es una combinacion no lineal de las respuestas
de ambas. Como la salida de la segunda es funcién de la salida de la primera neurona,
la amplitud de su salida esta modulada por la de la primera.

La velocidad de conduccién de un nervio es la velocidad a la que se propagan
los potenciales de accidn por los axones de dicho nervio, es decir que depende de la
propagacion del impulso nervioso. El valor maximo de esta velocidad (de propagacion
del impulso nervioso) no depende de la fuerza del estimulo sino del diametro del axén
y de la ausencia o la presencia de vaina de mielina. Cuanto mayor es el didmetro de
las fibras que componen el nervio, mayor es la velocidad de conduccion. Ademas, un
axon mielinizado tiene una velocidad de conduccién mucho mayor que un axén no
mielinizado del mismo diametro. La velocidad de conduccion puede variar desde 0.5
m/s en un axén amielinico hasta 120 m/s en un axén mielinizado de gran diametro.

Las neuronas pueden ajustar su velocidad para responder a los estimulos mas
0 menos rapido, adaptandose asi mejor a los estimulos.
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Segun datos publicados por ([Gilberto 2008], [Gasser 1941], [Health Care],
etc.), la velocidad de los impulsos nerviosos en los musculos esqueléticos es 70-
120m/s (para las fibras de tipo Aa), correspondiente a un diametro de los axones de
12-22um. Una correspondencia tipica entre la velocidad del impulso nervioso y el
diametro de los axones segun [Gasser 1941] se presenta en la figura 6.3.
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Fig. 6.3 Correspondencia entre la velocidad del impulso nervioso y el diametro de axonal. [Gasser 1941]

6.2.3 Procesamiento de la senal

El centro elaborador es la estructura encargada de procesar la sefial del impulso
nervioso y de elaborar una respuesta adecuada. La médula espinal y el cerebro son
ejemplos de centros elaboradores.

En el presente estudio no se han encontrado datos fiables acerca del tiempo
necesario para el cerebro del ser humano en procesar las senales recibidas por los
estimulos. Este tiempo de respuesta depende de la cantidad e intensidad de
estimulos a cual esta sometida la persona en causa y de la estructura interna de esta
persona (por ejemplo las conexiones neuronales).

En la figura 6.4 se presenta la conexidén entre varios sensores y los dos centros
elaboradores anteriormente indicados.

Después del andlisis de la sefal recibido, el sistema puede enviar una
respuesta para activar los 6rganos efectores para contrarrestar los efectos negativos
detectados por los sensores.

En los casos de reflejos de defensa la decisiobn como respuesta al estimulo se
elabora a nivel local en la medula espinal. En este caso el cerebro es informado de lo
que ha sucedido, después de que se ha enviado una senal de respuesta al érgano
efector.
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Fig. 6.4 Influencia de varios sistemas sensoriales en la activacion muscular cervical.

6.2.4 Organo efector

El érgano efector es la estructura encargada de ejecutar la accién frente al
estimulo. Los 6rganos efectores estdn generalmente regulados en gran parte por los
reflejos.

Las respuestas a los estimulos pueden ser voluntarias o involuntarias.

En el caso de las respuestas voluntarias hay una latencia mas larga en
comparacién con las respuestas involuntarias [Kierman 2000].

Las respuestas involuntarias también conocidas como actos reflejos son
respuestas sin intervencién de la voluntad, predecibles ante un estimulo, y se generan
(los reflejos) cuando las fibras nerviosas motoras transmiten la senal al musculo, que
se contrae. Para que se produzca un acto reflejo, las neuronas de la medula espinal
informan a las motoras, sin la intervencién del cerebro, lo que significa que para un
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acto reflejo es necesario de tres estructuras diferentes: érganos receptores, neuronas
y érganos efectores (ver [VMED], [Villalon Garcia], entre otros). El arco reflejo
correspondiente a un acto reflejo se presenta en la figura 6.5.

r{('.‘f'.(?[')'t ores
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Nel |_r (. na __;\...--"'--'-—“"" _”l__,
sensitiva e ’j Neurcna
.-f"" .I'j motora
J \q-"’

Arco reflejo

L ]
Interneurona
Fig. 6.5 Ejemplo de un arco reflejo correspondiente a un acto reflejo. [kalipedia]

Un ejemplo de las 3 estructuras de un acto reflejo se presenta en la figura 6.6.
Este ejemplo consiste en lo siguiente: un estimulo nociceptivo aplicado en la
extremidad de un dedo produce una activacion del musculo flexor y una desactivacion
del musculo extensor (estimula las motoneuronas de los musculos flexores e inhibe las
de los musculos extensores), para apartar la extremidad de un posible dafno causado
por el estimulo nociceptivo.

o

_,—'—'_'—'_'_'
Fig. 6.6 Ejemplo de estructura diferenciada de un acto reflejo: receptor, neuronas y drganos efectores.
[Villalén Garcia]

No todas las personas tienen los mismos reflejos ya que algunas personas
responden rapidamente mientras que otros se demoran mas frente al mismo estimulo.

El acto reflejo mas conocido es el reflejo de Babinski que se realiza estimulando
la parte lateral de la planta del pie con un objeto redondeado. También son actos
reflejos: el estornudo, la tos, el parpadeo en los ojos, los movimientos de los pulmones
al respirar, los movimientos del corazén al latir, etc.

La mayoria de los reflejos de las personas estan incorporados en el sistema
nervioso al nacer, y se denominan reflejos heredados o innatos.

Algunos actos voluntarios, por repetirse muchas veces, de manera automatica,
se pueden convertir en actos reflejos (ejemplo: caminar) y se denominan reflejos
condicionados.

También existe un acto reflejo que se debe a la intuicidon. El subconsciente de
las personas, que es la parte del cerebro que “piensa” sin que la persona se de cuenta
de ello, se encarga de procesar la informacion que recibe de los estimulos y llega a
una conclusién y decide, tras comparar la situacibn del momento con unas
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experiencias similares del pasado, realizar una accién similar. Se considera que los
juicios instantaneos suelen ser correctos, fundados y totalmente validos.

Toda esta teoria sobre los reflejos sirve para entender el comportamiento de la
activacibn muscular en varias situaciones como por ejemplo en los ensayos con
voluntarios o en los casos de accidentes reales. En los casos de ensayos con
voluntarios, se podria considerar que estos, al estar prevenidos a que van a ser
sometidos a unos ensayos de choque, activaran, de una forma involuntaria, el acto
reflejo debido a la intuicién o acto reflejo condicionado en caso el que el ensayo se
repita varias veces. También, en los casos de accidentes reales la intuicion puede ser
el desencadenante de la activacién muscular antes que el accidente ocurra.

6.3 Caracteristicas de la activacion muscular

En los modelos biodinamicos de cabeza-cuello para aproximar la activacion
muscular de los seres humanos se utiliza derivaciones de la formulacién matematica
de Hill [Hill 1970] asi como la formulacién de Zajac [Zajac 1989] utilizada en el actual
modelo matematico. Cuando se trata de la activacibn muscular humana estas
formulaciones matematicas deberian ser idénticas pero, hay casos en que es
diferente. Por ejemplo, la formulacién de la activacion muscular utilizada para validar
los modelos de cabeza-cuello de [Horst 2002] es diferente a la de [Panzer 2006] y con
todo esto, con los modelos de cabeza-cuello de estos autores se han conseguido
buenos resultados para la validacibn numérica. Esto demuestra que existen varias
configuraciones de los parametros biodinamicos utilizados en los modelos de cabeza-
cuello con los cuales se puede conseguir el mismo resultado: la validacion del modelo.
Por esto se podria considerar que a pesar de que un modelo de cabeza-cuello ha sido
validado no existe la garantia que las respuestas dinamicas de este modelo
correspondan con las respuestas de las personas reales.
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Fig. 6.7 Tipos de activacion muscular cervical: a) segun [Panzer 2006]; b) segun [Horst 2002].
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A pesar de las diferencias existentes para la formulacion matemética de la
activacion muscular, se puede observar que para definir la activacién muscular es
necesario tener en cuenta de los siguientes parametros (figura 6.8):
tiempo de comienzo de la activacion muscular;
tiempo de la activacion maxima;
tiempo de final de la activacién muscular;
valor de activacién maxima;
forma para el tramo de activacion;
forma para el tramo de desactivacién.
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Fig. 6.8 Parametros utilizados en definir la activacion muscular.

El comienzo de la activacion muscular a nivel cervical depende del tiempo de
respuesta del centro elaborado, del instante que la vértebra T1 y la cabeza comienzan
a moverse. Esta dependencia ha sido expresado por [Horst 2002] utilizando la
ecuacion 6.1. La grafica correspondiente a esta dependencia se presenta en la figura
6.8.
= t + treflex (61 )

act triger

donde:

t,. - tiempo de inicio de la activacion muscular cervical;

t,.ex - reflejo motor del musculo tiene valores dentro del intervalo de 10-120
milisegundos segun el andlisis de [Horst 2002].

t.,er - €l tiempo que transcurre hasta que la cabeza comienza a acelerarse. Segun

[Horst 2002] este tiempo es de 46 milisegundos para frontal y de 62 milisegundos para
lateral.
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—— T1 acceleration
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Fig. 6.9 Correspondencia entre la activacion muscular cervical y la aceleracion de la vértebra T1.
[Horst 2002]

Se ha demostrado por medio de ensayos con voluntarios que el tiempo t,; , de
inicio de la activacion muscular varia con la intensidad del ensayo, de tal manera que
cuanto mayor es el impacto, menor es el tiempo de activacion muscular. También se
ha demostrado por medio de ensayos con voluntarios (ver los ensayos de [Horst
2002]) que el estado de precontraccidbn muscular reduce el tiempo de inicio de la
activacién muscular con mas de 10 milisegundos.

El valor maximo de la activacion muscular y el instante de tiempo
correspondiente dependen principalmente de las caracteristicas del impacto, de cuales
las mas importantes son: la intensidad del impacto y el angulo de impacto.

La activacion muscular minima de cabeza-cuello en el estado inicial, antes del
impacto, es una activacién pasiva de baja intensidad (a(t)= 0.05-0.1) conocida bajo el
nombre de tono muscular. Con esta activacidn muscular la cabeza se mantiene en una
posicién de equilibrio activando s6lo un par de fibras musculares.

En el caso de movimientos bruscos se perturba la posicidon de equilibrio de la
cabeza. El cerebro detecta esta perturbacién tras analizar los datos proporcionados
por los sensores internos (musculos, ligamentos, articulaciones) y externos (vista,
oido). Tras el analisis el cerebro manda una sefal de activacibn muscular
correspondiente a los datos analizados. La forma de la curva de activacién muscular
(para los tramos de activacion-desactivacion) correspondiente a esta sefal, segun la
opinién del autor de esta tesis, no deberia ser continua asi como se ha considerado en
las formulaciones de Hill y Zajac (figura 6.10a) si no mas bien interrumpidas asi como
se presenta en la figura 6.10b. La forma escalonada se debe principalmente al tiempo
de repolarizacién de las células y a las caracteristicas de transmisién de la sefial de los
receptores hasta los 6rganos efectores (ver apartado anterior).

—

a) b)
Fig. 6.10 Tipos de activacion muscular: a) continua; b) escalonada.

Esta forma (escalonada) de considerar la activacién muscular es mas cercana a
la forma de las senales reales de frecuencia registrados por medio de EMG (figura
6.11a,b). Se debe especificar que registrar las senales de activacion muscular de
seres humanos por medio de EMG no es posible para todos los musculos del nivel
cervical. En general se registra la actividad de los mlsculos exteriores mas grandes
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(sternocleidomastoid, trapezius, splenius capitis, digastric) sin llegar a los musculos

profundos.
rectified filtered
raw EMG EMG EMG
a) b) c)

Fig. 6.11 Activacion muscular: a) registrada; b) rectificada; c) filtrada. [Zajac 1989]

6.4 Correccion de la activacion muscular

Se ha observado que en la relacion 4.48 se define la activacion muscular para el
calculo de la fuerza activa del actual modelo sin tener en cuenta una serie de aspectos
muy importantes:

- la activacion antagonista de los musculos para llevar a cabo dicho equilibrio;

- la preactivaciéon muscular, debido a la anticipacién del impacto (caracteristico para
los casos de impacto frontal);

- la activacion muscular local debido a los actos reflejos desencadenados por el dolor
o presién (reflejo condicionado por las intensidad y frecuencia de los estimulos de
dolor);

- el intervalo de tiempo que transcurre entre la toma de decision por parte del cerebro
hasta que llega al érgano efector (musculo).

Teniendo en cuenta los aspectos anteriormente enunciados, para determinar la
actividad muscular por grupos de musculos antagénicos y asi mejorar la formulacion
de la activacidon muscular el autor de esta tesis considera necesario el uso de la teoria
del control PID (Proporcional-Integral-Derivativo). Un controlador PID es un sistema de
control de tres componentes (parte Proporcional, accién Integral y accion Derivativa)
que, mediante un actuador, es capaz de mantener una variable o proceso en un punto
deseado dentro del rango de medicion del sensor que la mide.

En el actual modelo se consideran los 6 parametros que definen la posiciéon de
la cabeza (3 de desplazamiento y 3 de rotacién) como variables que se deben
mantener dentro de los limites del corredor de validacién correspondiente para cada
uno de los 6 parametros mediante un control del error del tipo PID. Como actuador en
este caso se considera la fuerza activa definida por la ecuacion 4.41.

Aplicando este tipo de control (PID) se pretende conseguir que las curvas de
posicion de la cabeza del modelo de simulacién (los 6 pardmetros) estén dentro del
corredor del error de posicién. Este se tomard como la distancia desde la posicion
actual a la curva media correspondiente al intervalo de validacion impuesto para cada
parametro considerado. Este error se considera positivo si la posicion se encuentra
por encima de la curva media y negativo si la posicién se encuentra debajo de la curva
media (figura 6.12).

Para describir y resumir la informacion contenida en los datos categéricos de las
6 variables cuantitativas (cantidades numéricas) del error consideradas en este modelo
se utilizan valores numéricos en porcentajes. Para todas las simulaciones se ha
considerado que en las curvas limites el error es del +/- 100%

En la figura 6.12 se presenta la notacion empleada para la aplicaciéon del control
activo en la presente tesis.
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Fig. 6.12 Notaciéon empleada para la aplicacion del control activo en este modelo.

Para aplicar el control activo tal como se ha especificado anteriormente, se
modifica la formulacion matematica utilizada para el calculo de la fuerza activa
(ecuacion 4.41) para cada musculo en parte, introduciendo un coeficiente proporcional
al error (ecuacién 6.1).

fon =a‘””'(t)-c§”'(t)'fnf;ﬁX S M e ,Oza”(t)~c§"(t)s1 (6.1)

donde:
a - la activacion muscular (se calcula con la ecuacién 4.48);

cg”'- coeficiente proporcional al error total correspondiente al musculo P unido al

cuerpo i (se calcula con la ecuacién 6.2). Este coeficiente sera en general una
combinacién lineal al error, a la velocidad del error y a la aceleracién del error. El
actual modelo se ha tomado proporcional al error de posicién (lineal y angular con
igual peso).

El coeficiente proporcional al error total se establece en cada paso temporal en
funcion de la posicién de la componente de posicién considerada con respecto a la
curva media.

¢ =0, 2 (6.2)

donde:
c,- coeficiente de proporcionalidad del error;
¢* - parametro de correccidon de error correspondiente a los musculos analizados (se

calcula con la ecuacion 6.3);
¢ - error total. Este parametro se determina por suma cuadréatica de los componentes

en x,y,z de desplazamiento y rotacidon de la cabeza medidos en centro de gravedad,
relativo al valor medio del corredor de validacién (se calcula con la ecuacion 6.3).

E= &+, P+ €, + B f + 6, F+E.) (6.3)

donde:
$.:6,,6,- errores relativos de desplazamiento en x,y,z de la cabeza con respecto a la

linea media de los corredores de validacion (se calcula con la ecuacion 6.4a);
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$pmrSoyi S - €ITOTES relativos de rotacion de la cabeza alrededor de los ejes x,y,z con

respecto a la linea media de los corredores de validacion (se calculan con la ecuacion
6.4b);

Ex égwx a° aggdia
g, =r°h e, 64a) £y (=18 —1B%, (6.4b)
. % I P P =

donde:

r°° - vector de posicion de la cabeza obtenido tras resolver el sistema de ecuaciones

dindmicas 4.2.
ro%. - vector de posicion media correspondiente a los corredores de validacion (se

calcula con la ecuacion 6.5).
oC oC
{roc }O _ {I‘OC}O + {rmax }o ;{rmin o (6.5)

media min

donde:

r°° - vector de posicion del limite superior de los corredores de validacion

correspondiente a los ensayos con voluntarios;

ro¢ - vector de posicion del limite inferior de los corredores de validacion

correspondiente a los ensayos con voluntarios.

Hay que tener en cuenta que las variables del estado del sistema (fuerzas de
los musculos) son discontinuas ya que actian en un unico sentido, para contraer al
musculo. Si la fuerza para disminuir el error tuviera el signo contrario, en este modelo
seria cero. Por lo tanto es necesario estudiar en cada musculo y en cada posicion si
con su contraccion se disminuye el error, en cuyo caso se le activara
proporcionalmente a éste. Si no es asi, ya que el musculo no puede ejercer una fuerza
en sentido contrario, no se activara. Para ello hay que obtener la sensibilidad del error
a las variaciones de las fuerzas musculares (parametros del sistema).Si, por ejemplo,
la posicion se corresponde con un valor positivo del error positivo, la sensibilidad a la
fuerza del musculo i es positiva (A /AfPI)fj=cte >0) ese musculo no habra que activarlo
en dicha posicién. Si por el contrario fuera negativa, quiere decir que al activarse ese
musculo disminuiria el error por lo que hay que activarlo en el programa. Se
comprende que el célculo de las sensibilidades exige resolver en cada paso del
programa el problema de posicion por lo que el tiempo de calculo se multiplica por el
namero de musculos que se consideren que intervienen en el control.

Las dos variables utilizadas para determinar parametro de correccién de error

son: el error total positivo &’ , correspondiente a un aumento de la activacion muscular

(ecuacién 6.6) y, el error total negativo &*, correspondiente a una disminuciéon de la
activacion muscular (ecuacion 6.7).
g =@ W)+ch) £ fP P (6.6)

+ max

* Pi Pi Pi Pi Pi Pi
EJ—' CE:(a ’(t)_ca’)'fmax 'fvl'fL’ (67)

Una vez calculadas estas variables se utiliza la ecuacion 6.8 para determinar el
parametro de correccién de error como aquel que mas contribuye a disminuir el error

total ¢ .
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g, &, <&l
& =18 £ >E" (6.8)
1 &, =&

En el caso que la sensibilidad de los dos variables consideradas sea idéntica
(&, =&), el coeficiente proporcional al error total (c,) se considera unitario. Este caso

corresponde a una singularidad: todas las coordenadas se encuentran en el valor
medio del corredor.

En la figura 6.12 se presenta el flujograma utilizado para determinar el

coeficiente de error necesario para la aplicacion del método PID asi como se ha
explicado anteriormente.
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Fig. 6.13 Flujograma para determinar el coeficiente proporcional al error.

f1+1

Para comprobar el planteamiento anterior se va a recurrir a una serie de
simulaciones. Para estas simulaciones se ha elegido el impacto lateral por
diferenciarse mejor los grupos de musculos antagénicos: derecha e izquierda.

Estas simulaciones se realizan en dos etapas:

A. se realizara una simulaciéon normal sin correccién del error que sirve como base
para las comparaciones ulteriores;

B. se realizan varias simulaciones aplicando la correccion de error asi como se ha
explicado anteriormente.
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Para disminuir el tiempo de calculo para la simulacion, se ha utilizado el método
de resolucion numérica de Heun (ver capitulo 4) con un tiempo de integracién fijo de
3*107°. Para todas las simulaciones se ha utilizado el mismo equipo de calculo.

6.4.1. Modelo base

Para este caso se han utilizado los mismos parametros (activacion muscular,
coeficientes de elasticidad y amortiguacion, etc.) del modelo de la fase de validacién
tal como se describe en el capitulo anterior, exceptuando en que se ha aumentado el
area del musculo hioideo 1.5 veces.

Para la validacion del modelo el coeficiente proporcional al error (ecuacién 6.1)
se ha considera unitario.

La duracion de la simulacién de este modelo ha sido de aproximadamente 82
minutos para un tiempo simulado de 300 milisegundos.

En la figura 6.14 se presentan los resultados del modelo considerado.
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Fig. 6.14 Resultados de simulacion dindmica del modelo base.

Asi como se observa en la figura 6.14 todas las curvas de posicion de la cabeza
de este modelo tienen el valor cero para los primeros 50 milisegundos en todas las
simulaciones y ninguna coincide en este instante de tiempo (50 milisegundos) con la
posicion mediana del corredor de validacion considerado. Esto justifica la presencia de
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un error inicial para los 6 componentes de posicidon asi como se observa en la figura
6.15.
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Fig. 6.15 Curvas de variacion del error con respecto a los 6 componentes considerados: a) rotaciones; b)
desplazamientos.

6.4.2. Modelo con correccion del error

Para este caso se utiliza el modelo anterior al cual se le aplica la correccién del
error para los 6 parametros (3 lineales, 3 rotacionales) que definen la posicién de la
cabeza.

Dado que el actual modelo contiene 170 de fibras musculares, la aplicacion del
método de correccion de error aumenta el tiempo de céalculo de una forma proporcional
al numero de fibras musculares consideradas en la correccion, tal como se ha indicado
anteriormente, llegando a una duracion de 128 horas de simulacién en el caso de
considerar todas las fibras musculares del modelo. Aunque se ha hecho una prueba
con todos los musculos activados, para asegurarse del correcto funcionamiento del
programa, a fin de disminuir el tiempo de calculo para todos los resultados que se
presentan se ha utilizado so6lo un grupo reducido de fibras musculares. Se han
considerado 6 fibras musculares (3 del lado derecho y 3 del lado izquierdo)
correspondientes a 3 grupos de musculos: esternocleidomastoideo, trapecio y hioideo.
Todas estas fibras musculares estan insertadas en la cabeza tanto en la parte anterior
como en la parte posterior de la cabeza y conectadas en la zona T1-térax, teniendo
una influencia directa sobre la posicion de la cabeza. Para aumentar la sensibilidad de
los pardmetros analizados se ha utilizado un coeficiente n de amplificacion al
coeficiente de proporcionalidad al error: ¢, =n-c,.
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Hioideo

i
Fig. 6.16 Grupos de musculos consi
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derados para el analisis de correccion de error.

En este caso se han omitido los retardos de la senal de activaciobn muscular
debidos al procesamiento en el sistema nervioso central.

A. Correccion para todas las componentes de posicion

Los resultados de la simulacién para este caso se presentan en la figura 6.17.
Se observa una mejora para todas las 6 curvas consideradas en el andlisis.
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Fig. 6.17 Resultados de simulacion dinamica del modelo con correccién proporcional al error.
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Para esta simulacién, en la figura 6.18 se presentan los errores de los

componentes en x,y,z de desplazamiento y rotacion de la cabeza medidos en el centro
de gravedad de la cabeza.
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Fig. 6.18 Curvas de variacion del error con respecto al “valor de las curvas medias”: a) rotaciones; b)
desplazamientos.

En la figura 6.19 se presenta la comparacion de los resultados de la actual
simulacion con los resultados del modelo base. Se observa que excepto el
desplazamiento en Y, todas las demas curvas mejoran con la aplicacion de correccion
de error.

El error para la rotacion en X ha disminuido con mas de 100% frente al modelo
base. Iguales resultados se observa para la rotacidbn en Y, donde el error ha
disminuido con mas de 20%, y para la rotacion en Z donde el error ha disminuido con
casi 50%.

Para los desplazamientos el error se ha mantenido en los mismos valores
maximos para desplazamiento en X y Z, aumentando para el desplazamiento en Y con
unos 30%.

Para tener una imagen global sobre la mejora que se ha conseguido por la
aplicacién del método de correccion de error se necesita comparar las curvas del error

total, correspondientes a los dos modelos considerados anteriormente: con correccién
y sin correccién.
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Fig. 6.19 Comparacion entre los coeficientes de error relativo de los 2 modelos considerados.
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Comparando las curvas del error total, de los dos modelos considerados
anteriormente (con y sin correccidn), se observa que el error total del modelo donde se
ha aplicado la correccién del error ha disminuido su valor maximo después de los
primeros 120 milisegundos con aproximadamente 60% (figura 6.20).
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Fig. 6.20 Comparacion entre el error total relativo para los 2 modelos considerados.

La forma de la activacion muscular para las fibras musculares consideradas, se
presenta en la figura 6.21, donde se observa una diferencia entre la activacion
muscular para los grupos de musculos antagénicos. Los musculos del lado izquierdo
se activan antes que los musculos del lado derecho debido a la elongacién que sufren
(en lado derecho). Se observa que el modelo se corresponde con un control de tipo
todo o nada.

Es posible que el primer pico de activacidn muscular se deba al posicionamiento
de la cabeza en los primeros 50 milisegundos que no corresponde con la posicién de
las curvas medias de los corredores de validacion.
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Fig. 6.21 Actividad muscular modificada por la correccidn proporcional al error relativo.
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B. Correccidén para un solo componente de posicion: Rotacion en Z

Para el actual andlisis de la influencia de solo un parametro, se ha tenido en
cuenta la seleccion del error para el modelo con respecto al parametro de posicion
angular alrededor del eje z (angulo y de Euler). Este parametro puede ser substituido
por cualquier otro parametro del que el usuario del programa decida analizar su
influencia.

La curva de rotacién en Z con correccién para este mismo componente, junto
con las curvas correspondientes de los otros dos casos considerados hasta ahora (sin
correccidn y con correccion de 6 componentes) se presenta en la figura 6.22.
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Fig. 6.22 Respuestas en rotacion de la cabeza en Z segun el método de correccion aplicado.

Los resultados de las curvas de error para el componente de rotacion en Z en los
3 casos considerados hasta ahora, se presentan en la figura 6.23.
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Fig. 6.23 Curvas de error por rotacion en Z.
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Se observa que utilizando el método de correccion para todos los 6
componentes (3 de desplazamiento y 3 de rotacidén) o para tan solo 1 componente
(rotacién en Z), en ambos casos el error del componente considerado (rotacion en Z)
disminuye. Se observa que el error resultante tras la correccion para solo un
componente oscila alrededor de la linea de equilibrio hasta llegar a la posicion de
equilibrio.

C. Analisis del retardo de la sehal de correccion

A continuacion se muestra una nueva prueba considerando los retrasos debidos
al procesamiento de la informacion en el sistema nervioso central o local.

Se ha analizado el retraso de la sefal de activacion muscular para tres casos: 0,
10 y 20 milisegundos. Los resultados de estos retrasos se presentan en la figura 6.17.
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Fig. 6.24 Respuestas en rotacion de la cabeza segun el tiempo de retardo de correccion: a) sin retardo;
b) retardo de 10 milisegundos; c) retardo de 20 milisegundos.

Se observa que cuanto mas aumenta el retraso de la sefal de correccion, mas
se aleja la curva analizada de la curva media del corredor de validacion lo que
demuestra que el retraso de la sefnal es nulo o que la curva media no es la curva que
se debia seguir en la correccion del error. Los resultados obtenidos se deben
considerar como tendencias y no como unos resultados exactos (o reales).

Comparando la activacion muscular corregida con la activacibn muscular
“clasica” segun el modelo de [Panzer 2006] se observa una discontinuidad en todo el
trayecto de la curva (figura 6.19).
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Fig. 6.25 Comparacion de la activacion muscular para el musculo esternocleidomastoideo: linea negra -
activacion clasica; linea azul-activacion resultante tras la aplicacion de correccion de error (factor de

aumento de la sensibilidad del parametro = 10).
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El autor de esta tesis considera que se deberia tener en cuenta el error de la
posicion de la cabeza en funcién de unos desplazamientos minimos de las vértebras
que hace que las senales de activacion muscular tengan mas frecuencia en unos
musculos que en otros, modificando de este modo la activacion muscular.

La aplicaciéon del sistema PID hara que la activacion muscular con sus
caracteristicas especificas no dependa de unos valores impuestos por el usuario sino
de unos parametros especificos del choque (incremento de velocidad, acercamiento a
objetos, etc.) o de los valores maximos fisiolégicos de elongacién de los tejidos
blandos o de la inclinacién relativa entre las vértebras.

En realidad, las curvas respecto a cual se determina el error global del modelo
deberian ser las curvas reales correspondiente a cada voluntario por separado y una
curva de valor medio de un corredor correspondiente a varios voluntarios. Se deberia
buscar un patrén en la activacidon muscular de cada uno de los casos analizados.

6.24



Resumen y conclusiones.

CAPITULO 7: RESUMEN Y CONCLUSIONES

Los resultados obtenidos a través de la realizacion de esta Tesis sobre la
“Creacion y validacién de un modelo para el estudio de las lesiones cervicales por
accidentes de trafico”, han permitido llegar a unas conclusiones que se sefalan, en
forma resumida, a lo largo de este capitulo.

7.1. Revision del estado actual de la técnica

El resumen de la revision del estado actual de la técnica del capitulo 3 se
presenta a continuacion:

e Estan identificadas las principales lesiones en la region cervical causadas por
accidentes de tréfico y los posibles mecanismos lesionales que producen estas
lesiones. De este modo se ha observado que las lesiones cervicales abarcan
desde microlesiones, indetectables con técnicas noinvasivas actuales, hasta
roturas de vértebras y partes blandas que pueden llegar incluso a causar la muerte
del afectado;

e Se ha observado que los afectados de las lesiones cervicales como consecuencia
de un accidente de trafico no tienen limite de edad, afectando desde nifios de 2
anos hasta mayores de 90 anos;

e Se han expuesto una serie de “criterios de dafno” cervical que permiten cuantificar
la gravedad de la lesién en funcién de caracteristicas cinematicas o dindmicas
producidas por el impacto;

e Se han presentado las medidas de proteccidn cervical existentes actualmente en
el mercado y se ha realizado una descripcidon de estos sistemas en funcion del
mecanismo funcional: mecanismos de absorcién de energia, sistemas integrados
de proteccidn cervical “activos” y pasivos (ver apartado 3.10).

e Se han identificado una serie de leyes especificas para el dafo cervical donde se
regula el valor de las indemnizaciones que se pueden recibir en funciéon de la
gravedad lesional.

7.1 Desarrollo del modelo

El actual modelo matematico de cabeza-cuello es un modelo 3D desarrollado
equiparando la columna cervical humana a un sistema de multicuerpos rigidos
analizado mediante la formulacion de Newton-Euler. La razén fundamental por elegir
multicuerpos rigidos es para disminuir el tiempo de calculo.

A partir de la descripcién anatémica del cuello humano se ha definido la
geometria de este modelo (ver el capitulo 4) considerandose los siguientes
componentes:

- 8 vértebras (vértebras T1-C1) y la cabeza;
- 6 discos intervertebrales;
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- 36 ligamentos para vértebras de la zona cervical inferior (T1-C2), 8 ligamentos en la
union C2-C1 y 4 ligamentos entre la union de la cabeza con las vértebras C2 y C1;

- 170 elementos musculares con diferentes puntos de origen e insercion,
correspondientes a 16 grupos de musculos.

Dada la complejidad del modelo ha sido necesario definir una serie de
restricciones considerando conocidos algunos parametros como: la rigidez de los
ligamentos, el tipo de contraccion muscular, el coeficiente de amortiguacién de los
ligamentos, dimensiones y forma de las vértebras, etc. Ademas se ha utilizado la forma
no lineal para las caracteristicas de los ligamentos y para las fuerzas de los musculos.

Los valores de los parametros del modelo han sido elegidos segun los intervalos
de valores encontrados en la literatura especializada.

El modelo de musculo propuesto es una simplificacion del real, ya que se
desprecia la masa, asimilandole a un hilo que se apoya en las vértebras deslizandose
sin rozamiento y con un comportamiento de acuerdo con el modelo de Hill y Zajac-
Este modelo parece adecuado para los tipos de impacto considerado ya que la
respuesta cumple las condiciones de validacion establecidas. Si en un analisis bajo un
impacto prescrito se desea conocer la posible rotura de alguna fibra muscular, basta
anadir, en el cédigo de este programa, una llamada de parada para cuando la tensién
de dicha fibra supere el valor de la tensién de rotura.

Debido a las caracteristicas de este programa ha sido necesario desarrollar un
modelo de contacto para prevenir la penetracién entre los cuerpos rigidos del modelo
(ver apartado 4.3.3). Este modelo de aproximacién — contacto entre las vértebras ha
sido también validado. Si se desean estudiar las condiciones de rotura por contacto de
una vértebra, basta introducir, analogamente al caso anterior, una linea de comandos
con la llamada de parada.

También ha sido necesario corregir los errores angulares que aparecian en
posiciones cercanas a 90° debido al redondeo numérico y por la multiplicidad de raices
de la funcién sen™ (ver apartado 4.3.4).

Este modelo matematico se ha implementado numéricamente utilizando el
programa Matlab cuyo codigo de programacién esta grabado en el soporte CD
adjuntado a esta Tesis.

7.2 Validacion del modelo

La validacion del modelo de cabeza-cuello se ha llevado a cabo por el método
“clasico”, utilizando corredores de validacibon de ensayos con voluntarios
proporcionados por [Ewing 1971], [Wismans 1986] y [Thunnissen 1995]. De esta forma
se ha realizado la validacién en dos tipos de impacto: frontal (159) y lateral (7g).

Para el impacto frontal se ha utilizado una activacion muscular aplicada a los
grupos de musculos antagénicos: flexores y extensores segun las sugerencias de
varios autores.

Se ha utilizado una activacién maxima de 0.6 para los musculos flexores y de
0.9 para musculos extensores. Para ambos grupos de musculos se ha utilizado los
instantes de activacion-desactivacién de 70-170 milisegundos.

Se ha comparando la influencia de la activacidbn muscular realizandose una
serie de pruebas en las que se ha observado que la activacion muscular por masculos
antagénicos (flexores y extensores) presenta mejores respuestas con respecto a los
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corredores de validacion, en comparacion con los modelos con activacién Unica para
todos los musculos.

Para el impacto lateral se ha utilizado una activacién muscular maxima de 0.8
aplicada a todos los grupos de musculos con los instantes de activacién-desactivacion
80-185 milisegundos.

Tras el andlisis inicial de las curvas de validacién en este tipo de impacto
(lateral) se ha observado que la posicion de la cabeza se mantiene dentro de los
corredores de validacién en los primeros 250 milisegundos después de cual el
desplazamiento en X y las rotaciones en X e Y se salen de los corredores
correspondientes a esta validacion. Se ha considerado que esto se debe
principalmente a la forma de activar los mdusculos sin tener en cuenta el
funcionamiento antagdnico entre ellos tal como se consider6 en el impacto frontal.
Este aspecto ha sido analizado en el capitulo 6.

Se ha estimado que las discontinuidades en las curvas de aceleracion del actual
modelo se deben, fundamentalmente, al establecimiento de un contacto.

Con este modelo se ha obtenido la dependencia entre los parametros
biomecanicos (fuerzas, momentos, aceleraciones, velocidades y desplazamientos) y
los parametros correspondientes a la configuracion inicial del modelo en funcién del
tipo de impacto considerado.

7.3  Aplicacion del modelo

Se ha observado que la formulacion mateméatica para la activacion muscular
utilizada con anterioridad para el desarrollo de los modelos de simulaciéon de cabeza-
cuello (modelos presentados en el capitulo 3) no coincide con la activacion real de los
voluntarios. Por esto se ha analizado las caracteristicas de los arcos reflejos y la
influencia de estos sobre la activacion muscular. Tras el andlisis de estas
caracteristicas se considera que en la formulacion matematica para la activacion
muscular se debe tener en cuenta la aparicion del acto reflejo desencadenado por el
dolor o presién que implica un cambio de centro elaborador (la medula espinal podria
anular o modificar la sefal de activacion muscular que manda el cerebro) y una
modificacién de la activacion muscular.

Para determinar la actividad muscular por grupos de musculos antagoénicos y
asi mejorar la formulacién de la activacién muscular se ha considerado necesario el
uso de un control activo en donde cada musculo se activa en funcion del error de
posicion. De este modo se ha conseguido mejorar la posicion de la cabeza con
respecto a los corredores de validacion y disminuir el error total.

Se ha implementado el control activo de los masculos para tener en cuenta los
actos reflejos para cada una de las 170 fibras musculares consideradas en este
modelo comprobandose su validez. El tipo de control programado ha sido el
proporcional al error obteniendo una mejora en la respuesta respecto del caso en el
que no exista activacion muscular, ya que se disminuye el error de posicion. El
programa permite variar féacilmente el modelo de activacibn muscular para poder
profundizar en el estudio de este tema.
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Comparando los resultados de los modelos con y sin correccién proporcional al
error, con la constante de proporcionalidad supuesta, se aprecian una serie de
aspectos interesantes:

- se ha observado la existencia de un patron de activacion muscular para los grupos
de musculos antagoénicos;

- la activacibn muscular resultante tras la aplicacion de correccién de error es
discontinua;

- la activacién muscular se puede modificar debido a los actos reflejos locales
condicionados por un determinado valor de tensién o presion que llegue a alcanzar
algun elemento del cuello (ligamento, musculo, articulacion, etc.) en el transcurso
del movimiento dinamico;

- aplicando el método de correccion de error se ha observado una mejora para
todas las 6 curvas (de posicién) consideradas en el analisis;

- el error total para el modelo donde se ha aplicado la correccidon del error ha
disminuido el valor maximo del error total después de los primeros 120
milisegundos del orden del 60% frente al modelo sin correccidn de error;

- el error resultante tras la aplicaciéon del método de correccién para solo un
componente oscila alrededor de la linea de equilibrio hasta llegar a la posicién de
equilibrio;

- cuanto mas aumenta el retraso de la sefal de correccién, mas se aleja la curva
analizada de la curva media del corredor de validacién lo que demuestra que el
retraso de la senal es nulo o que la curva media no es la curva que se debia seguir
en la correccién del error.

El actual modelo tiene una serie de limitaciones entre las cuales se mencionan
las siguientes:
e No se pueden determinar las tensiones en las vértebras ya que se han
considerado como cuerpos rigidos;
¢ No se pueden analizar lesiones de vasos sanguinos o de medula espinal;
e No tiene implementada la resolucion numérica con un paso temporal variable.

7.4 Lineas futuras de investigacion

Los resultados de esta tesis pueden servir como base para la obtencién de un
criterio biomecanico de dano cervical especifico para las condiciones de impacto
lateral, si no existe implementado ningun criterio de dafno cervical. Actualmente, con
este modelo, se puede comprobar la validez de “los criterios de dafno” de tipo
cuantitativo para cualquier tipo de impacto o bien, utilizando estos criterios, predecir
para estos impactos las posibilidades o la gravedad de lesiones cervicales sin
necesidad de hacer pruebas con un maniqui.

Al ser un programa abierto y parametrizado, se puede reactualizar los
parametros para adaptarlos a cualquier configuracién. De este modo es posible
estudiar el comportamiento dindmico, ante el mismo tipo de impacto, para varios
grupos de personas.
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El actual modelo de cabeza-cuello puede ser integrado en un modelo de cuerpo
humano completo y utilizado en el analisis y/o la prediccion del comportamiento
dinamico del cuello frente a un impacto en direccion frontal o lateral.

Es necesario validar el actual modelo en otros tipos de impactos: oblicuo,
trasero y axial. También se puede analizar la respuesta dinamica de este modelo en
las mismas direcciones de impacto utilizadas para la validacién del mismo modelo pero
en otras condiciones de impacto.

También es necesario un estudio para determinar la sensibilidad para la
variacion de algunos parametros del modelo sobre la dinamica del mismo. Por
ejemplo, se podria analizar la influencia de la variacién de posicionamiento del centro
de masa de las vértebras.

En actual modelo matematico se utiliza el valor de la constante de elasticidad de
los musculos igual que en la mayoria de los modelos de simulacién de la literatura,
quedando para un trabajo futuro la implementacién de la variacién de rigidez para los
musculos incluidos en este modelo. También se podria implementar una nueva
formulacion para el calculo de la fuerza muscular para tener en cuenta el maximo de
activaciéon muscular segun la velocidad y dinamica del ensayo.

Con este modelo se pueden analizar el comportamiento dinamico del cuello en
contacto con protectores de cuello para optimizar el disefio de estos protectores.

Otra aplicacién futura del modelo es introducir como datos de entrada la
posicion (lineal y angular) de la vértebra T1 y de la cabeza al mismo tiempo,
obteniendo el comportamiento dindmico del cuello. De este modo se podra comparar
los resultados de este modelo con los resultados proporcionados por los “dummies” de
ensayo en caso de choques reales.

Se ha indicado que realizar un analisis estocastico asi como se consideraba en
el capitulo 1 puede proporcionar solo unas tendencias que pueden variar en funcién de
la formulacién matematica utilizada en definir la activacion muscular. Por otra parte
este modelo no esta validado para los tipos de impactos que resultan tras el analisis de
los datos estadisticos de casos reales. Queda como linea futura de investigacion
estudiar la dependencia y la variabilidad entre los parametros de los accidentes y
algunos parametros biomecanicos.

Al final del programa del c6digo en Matlab, existe una opcién (“mcc”) que ofrece
al usuario la posibilidad de crear a partir del cédigo de Matlab un programa
independiente. El programa resultante tras la compilaciéon es mas rapido y no requiere
una licencia de MATLAB para su ejecucién. Ademas, para facilitar el manejo del
programa se puede hacer uso del comando “guide” de Matlab para crear ventanas de
configuracion de parametros. Un ejemplo de este tipo de ventana se presenta en la
figura 7.1.
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Anexos.

Anexo 4.2

a ) esternocleidomastoideo b) levator_scapulae

d) longisimus cervicis

e) longus capitis f) longus cervicis

@) scalenus anterior h) scalenus medio
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Anexos.

i)

j) semisplenius cervicis

k) splenius

m) scalenus posterior n) romboid
Anexo 4.2 Musculos utilizados en el modelo inicial; vistas lateral y trasera.
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