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Resumen

El equilibrio postural permite a las personas mantener la estabilidad al realizar
actividades diarias, como caminar, estar de pie o girar. Su deterioro, ya sea por el
envejecimiento o por afecciones neuromusculares, aumenta el riesgo de caidas, lo
que representa una preocupacién significativa a nivel mundial, debido al aumento de
la poblacién mayor de 60 anos. Esto evidencia la necesidad de métodos precisos y

accesibles para evaluar el equilibrio y disenar intervenciones preventivas.

Actualmente, las evaluaciones tradicionales del equilibrio se basan en pruebas
clinicas y en sistemas de medicién de movimiento, los cuales pueden ser costosos y
requieren equipamiento especializado, lo que limita su uso en entornos clinicos y de
investigacion. Como alternativa, las unidades de medicién inercial (IMU) han surgi-
do como una solucion mas accesible y portatil para evaluar la estabilidad postural
mediante métricas cuantitativas. Sin embargo, aunque su uso esta en expansion, su
implementacién ain no se ha generalizado, ya que su validez y fiabilidad frente a los

sistemas tradicionales no se encuentran completamente establecidas.

En este trabajo se desarroll, implementoé y validé un sistema completo para la
evaluacion cuantitativa del equilibrio estatico, basado en el uso de dos sensores iner-
ciales ubicados en la regiéon lumbar y en el tronco. El sistema integra adquisicion de
senales, procesamiento, extraccién automatica de métricas cinemaéticas, dinamicas
y espaciales, seleccién de variables relevantes mediante un ranking multicriterio y
una interfaz grafica orientada al despliegue de resultados. La validacion del siste-
ma se realiz6 mediante la comparacion con un sistema de captura de movimiento

(OptiTrack®), utilizando el protocolo m-CTSIB como marco experimental.

Los resultados obtenidos demostraron que las métricas espaciales de oscilacién
postural calculadas son sensibles a los cambios en la demanda sensorial y presentan
una alta concordancia entre sistemas de medicién, especialmente para las compo-
nentes lineales. Estos hallazgos respaldan el uso del sistema como una herramienta
valida y funcional para la evaluacion objetiva del equilibrio postural. Esta investiga-
cion tiene el potencial de contribuir significativamente a la mejora del diagnodstico y
tratamiento de trastornos del equilibrio, permitiendo intervenciones mas efectivas y

accesibles tanto en Chile como internacionalmente.
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Abstract

Postural balance allows people to maintain stability when performing daily acti-
vities such as walking, standing, or turning. Its deterioration, whether due to aging
or neuromuscular conditions, increases the risk of falls, which is a significant concern
worldwide due to the increase in the population over 60 years of age. This highlights
the need for accurate and accessible methods to assess balance and design preventive

interventions.

Currently, traditional balance assessments are based on clinical tests and mo-
tion measurement systems, which can be costly and require specialized equipment,
limiting their use in clinical and research settings. As an alternative, inertial mea-
surement units (IMUs) have emerged as a more accessible and portable solution for
assessing postural stability using quantitative metrics. However, although their use
is expanding, their implementation has not yet become widespread, as their validity

and reliability compared to traditional systems have not been fully established.

In this study, a complete system for the quantitative assessment of static balance
was developed, implemented, and validated, based on the use of two inertial sensors
located in the lumbar region and the trunk. The system integrates signal acquisition,
processing, automatic extraction of kinematic, dynamic, and spatial metrics, selec-
tion of relevant variables through multi-criteria ranking, and a graphical interface for
displaying results. The system was validated by comparison with a motion capture

system (OptiTrack®), using the m-CTSIB protocol as an experimental framework.

The results obtained demonstrated that the calculated spatial metrics of postural
oscillation are sensitive to changes in sensory demand and show high concordance
between measurement systems, especially for linear components. These findings sup-
port the use of the system as a valid and functional tool for the objective assessment
of postural balance. This research has the potential to contribute significantly to
improving the diagnosis and treatment of balance disorders, enabling more effective

and accessible interventions both in Chile and internationally.
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Glosario

Acc: Acceleration, Aceleracion.

AP: Anteroposterior Eje antero-posterior del movimiento.

BBS: Berg Balance Scale (Escala de balance de Berg), instrumento clinico utilizado

para evaluar el riesgo de caida.

CoP: Center of Preassure (Centro de presion).

CTSIB: Clinical Test of Sensory Interaction on Balance (Prueba Clinica de In-
teraccién Sensorial en el Equilibrio), prueba utilizada para medir el equilibrio
en 6 condiciones con el fin de evaluar la contribucién de los sistemas visual,

vestibular y somatosensorial en el control postural..
Ellipse 95 %: Ellipse 95 % Area, Area de la elipse al 95 %.

IMU: Inertial Measurement Unit (Unidad de Medicién Inercial), dispositivo que

mide aceleracion, velocidad angular y orientacion.

Jerk: Medida de la tasa de cambio de la aceleracién, utilizada para evaluar la ines-

tabilidad postural.

L5: Quinta vértebra lumbar, utilizada como referencia anatémica para la ubicacién

de sensores inerciales en la region lumbar.

m-CTSIB: Modified Clinical Test of Sensory Interaction on Balance (Prueba Clini-
ca de Interaccién Sensorial Modificada), version simplificada de CTSIB, que

permite evaluar el equilibrio en 4 condiciones..
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ML: Mediolateral Eje medio-lateral del movimiento.

MV: Mean Velocity, velocidad media de oscilacién postural calculada a partir del

recorrido del movimiento.

OAPF: Condicién de Ojos Abiertos sobre Piso Firme del protocolo m-CTSIB..
OAPI: Condicién de Ojos Abiertos sobre Piso Inestable del protocolo m-CTSIB..
OCPF: Condiciéon de Ojos Cerrados sobre Piso Firme del protocolo m-CTSIB..

OCPI: Condicion de Ojos Cerrados sobre Piso Inestable del protocolo m-CTSIB..

quat: quaternion, orientacion expresada en cuaterniones.

RMS: Root Mean Square (valor cuadratico medio), métrica que cuantifica la magni-
tud efectiva de una senal, utilizada para describir la intensidad de aceleraciones,

velocidades angulares y oscilaciones posturales.

S1: Primera vértebra sacra, referencia anatémica empleada junto a L5 para describir

la region lumbosacra.

SPL: Sway path length, longitud total del trayecto de oscilacién postural, en los ejes
AP y ML.

T7: Séptima vértebra toracica, referencia anatéomica utilizada para la ubicacion del

sensor inercial en el tronco.

TAV: Total angular Velocity, Velocidad angular total, calculada a partir de la velo-

cidad angular.

Vel: Velocity, Velocidad angular.
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VT: Eje Vertical del movimiento.
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Capitulo 1. Introduccién

El equilibrio es la capacidad basica para realizar las actividades diarias necesa-
rias para la independencia funcional de una persona en todas las etapas de la vida.
Mantener la estabilidad al realizar tareas como caminar, estar de pie o girar requiere
interacciones complejas entre los sistemas sensoriales (visual, vestibular y somato-
sensorial) y el sistema nervioso central [13, 14]. Aunque el equilibrio puede empeorar
con la edad lo que hace que las personas mayores sean mas susceptibles a las caidas
y debido a diferentes afecciones neuromusculares [13], también es importante en la
vida de personas mas jovenes y en mejor forma porque un buen control postural

sirve para prevenir lesiones y mejorar la movilidad general [15].

A nivel mundial, las caidas representan una de las principales causas de morbi-
lidad y mortalidad, especialmente en adultos mayores, quienes son particularmente
vulnerables debido al deterioro del equilibrio y la fuerza muscular asociado con el
envejecimiento. Se estima que, en 2021, alrededor de 37.3 millones de personas requi-
rieron atencion médica por caidas, lo que representa una carga significativa para los
sistemas de salud debido al elevado nimero de hospitalizaciones y tratamientos de
rehabilitacién necesarios cada ano [16]. En Chile, el envejecimiento de la poblacién
estd en aumento, y se proyecta que para el ano 2050, mas del 30 % de la poblacién
tendra mas de 60 anos, lo que aumentara la incidencia de problemas de equilibrio y,

por ende, el riesgo de caidas [17].

Ademas de los adultos mayores, el equilibrio también puede verse comprometido
en personas con enfermedades neurolégicas, como el Parkinson, esclerosis multiple

y neuropatias periféricas, o trastornos vestibulares [18, 19]. Estos problemas afectan



el control postural, incrementan el riesgo de caidas y reducen la independencia, lo
cual resalta la importancia de evaluar el equilibrio de manera precisa y continua para

poder disenar programas de intervencién efectivos.

En la practica clinica, las pruebas de equilibrio, como el CTSIB y su version
modificada (m-CTSIB), se utilizan para evaluar la interaccién de los sistemas sen-
soriales en el mantenimiento del equilibrio [20, 21]. No obstante, estas evaluaciones
suelen ser subjetivas y cualitativas, basandose en la observacién del evaluador, lo
que puede introducir sesgos en la interpretacion de los resultados. Para obtener me-
diciones maés precisas, se emplean tecnologias como posturdgrafos y plataformas de
fuerza que cuantifican el desplazamiento del centro de presiéon (CoP). Sin embargo,
estos sistemas tienden a ser costosos y requieren equipos especializados, limitando

su uso en entornos clinicos y de rehabilitacién [22].

En este contexto, surge la necesidad de contar con herramientas mas accesibles e
igualmente objetivas a la hora de evaluar el equilibrio, estas deben permitir comple-
mentar las evaluaciones clinicas tradicionales y apoyar a cuantificar el movimiento.
Es por esto, que el uso de sensores inerciales (IMU) ha surgido como una alternativa
de bajo costo y portatil para la evaluaciéon del equilibrio postural. Los IMUs pueden
medir la aceleracion lineal, la velocidad angular y los angulos de orientaciéon del seg-
mento corporal (inclinacién anteroposterior (pitch), inclinacién mediolateral (roll) y
rotacion axial (yaw)), proporcionando una evaluacién detallada del control postural
en tiempo real [23]. El uso de 1 o més sensores inerciales, puede ofrecer informacién
precisa y relevante para la evaluacion del equilibrio, facilitando su implementacién

en entornos clinicos [24].



Capitulo 2. Objetivos

2.1. Hipotesis

Es posible cuantificar de manera precisa el equilibrio estatico en tiempo real
utilizando sensores inerciales ubicados en la regién lumbar y el tronco, con algoritmos

basados en métricas de aceleracion (Jerk) y dngulos de navegacion.

2.2. Objetivo General

Desarrollar y validar algoritmos basados en sensores inerciales para la cuantifica-
cion precisa del equilibrio estatico en tiempo real, evaluando su precision y confiabi-

lidad frente a métodos clinicos estandar.

2.3. Objetivos Especificos
1. Desarrollar algoritmos para el analisis de los datos obtenidos, enfocandose en las
métricas Jerk y Angulos de navegacion, para cuantificar el equilibrio estatico.

2. Implementar los algoritmos desarrollados en un entorno experimental para eva-

luar su funcionalidad.

3. Comparar las métricas derivadas de sensores inerciales con las obtenidas me-

diante métodos clinicos estandar de evaluacion del equilibrio.



Capitulo 3. Marco tedrico

3.1. Introduccion

En el presente capitulo se revisara el estado del arte en la evaluacién del equilibrio,
abordando tanto los conceptos fisioldgicos como las tecnologias emergentes. A partir
de esta revision, se identifican las brechas actuales en la literatura, fundamentando
la necesidad de desarrollar un enfoque mas profundo para la medicion del equilibrio

postural utilizando sensores inerciales (IMU) en entornos clinicos.

3.2. Equilibrio Postural

El equilibrio postural (o balance postural) se define como la capacidad del cuerpo
para mantener una posicion estable, tanto en reposo (equilibrio estético) como en
movimiento (equilibrio dindmico) [13]. Este equilibrio es utilizado en el dia a dia,
ya que permite a las personas moverse con seguridad y adaptarse a cambios en el

entorno, reduciendo asi el riesgo de caidas [25].

El control postural implica la capacidad de mantener, alcanzar o restaurar una
posicién equilibrada mediante ajustes automadticos y voluntarios [13]. Para ello, es
fundamental que el centro de masa del cuerpo se mantenga dentro de la base de
soporte, ajustando continuamente la postura ante perturbaciones internas o externas
[26]. Para prevenir caidas, es necesario un control postural eficiente, sin este, se

pueden producir lesiones graves, como fracturas y pérdida de movilidad, afectando



negativamente la calidad de vida [27, 16]. Por esta razén, programas de rehabilitacién
y ejercicios se enfocan en mejorar la estabilidad, especialmente en personas mayores

o con condiciones médicas que impactan el equilibrio [15].

Para mantener este control, el cuerpo emplea distintas estrategias en funcién de
la magnitud y direccién de las perturbaciones. Por ejemplo, si una persona esta de
pie y siente que pierde el equilibrio hacia adelante, inicialmente movera los tobillos
para estabilizarse. Si la fuerza de la perturbacion supera la capacidad de ajuste de los
tobillos, el cuerpo activard movimientos en la cadera. Si estos ajustes tampoco son
suficientes, la persona dara un paso hacia adelante como estrategia para recuperar la
estabilidad. En la Figura 3.1, se ilustran las estrategias posturales a nivel de tobillo,

cadera y paso que el cuerpo utiliza segin la intensidad de la perturbacién [1].
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Figura 3.1: Estrategias de control postural: tobillo, cadera y paso [1].
3.2.1. Equilibrio Estatico y Dinamico

El equilibrio estatico es la capacidad de una persona para mantener una postura

estable mientras estd en una posicién fija [28]. Implica el control y la coordinacién de



los musculos y las articulaciones para evitar caidas y mantener una postura erguida
cuando el cuerpo no esta en movimiento. Es necesario para desarrollar actividades
diarias como estar de pie, mantenerse sentado o permanecer en una posicion fija

durante un periodo prolongado, permitiendo preveer caidas en estas situaciones [29].

El equilibrio dinamico se refiere a la capacidad del cuerpo para mantener la es-
tabilidad durante el movimiento, como al caminar, correr, girar o subir escaleras.
A diferencia del equilibrio estatico, este requiere una coordinacion precisa de mo-
vimientos que permite al cuerpo adaptarse y responder a perturbaciones externas,
como un empujén o superar una grieta en el suelo [25]. Este tipo de equilibrio se ve
comprometido al realizar actividades diarias y deportivas que demandan desplaza-
mientos del centro de gravedad y ajustes constantes en la postura. Permite anticipar
y reaccionar eficazmente a los cambios en el entorno, manteniendo la coordinacién
de musculos y articulaciones para lograr movimientos suaves y controlados, lo que

ayuda a prevenir caidas en situaciones desfavorables [13].

3.2.2. Equilibrio funcional

El equilibrio funcional se refiere a la capacidad de mantener la estabilidad mien-
tras se realizan actividades diarias que requieren movimiento y coordinacién, como
caminar, levantarse, girar o alcanzar objetos. A diferencia del equilibrio postural,
estatico o dindmico, el equilibrio funcional combina tanto la estabilidad en reposo
como durante el movimiento. Este tipo de control postural es fundamental para la in-
dependencia, ya que permite realizar transiciones seguras entre diferentes posiciones
y adaptarse a cambios en el entorno [13]. El entrenamiento del equilibrio funcional

se enfoca en ejercicios que simulan actividades diarias para mejorar la coordinacién



y reducir el riesgo de caidas [30].

3.2.3. Sistemas fisiologicos que componen al equilibrio

El equilibrio humano es el resultado de la interaccion coordinada de varios sis-
temas en el cuerpo que trabajan de manera integrada para mantener la estabilidad
postural y realizar movimientos precisos [13]. A continuacion se definen los sistemas

que permiten mantener el equilibrio tanto en situaciones estaticas como dinamicas.

3.2.3.1. Sistema Vestibular

Se encuentra ubicado en el oido interno del cuerpo, una de sus funciones princi-
pales es la de detectar los movimientos y la orientacién espacial de la cabeza [31].
Ademas, es capaz de detectar cambios en la gravedad y rotaciones de la cabeza, lo

que permite al cuerpo ajustar su postura para preservar la estabilidad [31].

Contribuye a la correccién postural y la planificacién de movimientos. También,
se encarga de la percepcion del equilibrio en situaciones de baja visibilidad o posicién
inestable [32]. La importancia de este el equilibrio y la orientacion espacial, se eviden-
cia en personas con trastornos vestibulares que tienen dificultades para mantener la
estabilidad, afectando la capacidad de realizar actividades cotidianas que requieren
movimientos o cambios de posicién [33]. Si este sistema estd danado o no funciona
correctamente, pueden surgir problemas como vertigo, mareos y una sensacion de
inestabilidad, aumentando el riesgo de caidas y disminuyendo la calidad de vida de

las personas que lo padezcan [34].



3.2.3.2. Sistema Visual

El sistema visual proporciona informacién sobre la posicién y movimiento del
cuerpo en relacién con el entorno, permitiendo al cerebro percibir la direccion, veloci-
dad y orientacién corporal [35, 36]. Esta informacién se utiliza para detectar cambios
en la postura y realizar ajustes necesarios para mantener la estabilidad. Al observar
elementos del entorno, como el horizonte, el cerebro puede corregir desalineaciones

del cuerpo mediante respuestas musculares [36].

La anticipacion y la planificacion de los movimientos también dependen en gran
medida de la vision. A través de ella, se pueden prever cambios en el entorno que
podrian afectar al equilibrio, como la presencia de un obstaculo en el camino. Esta
capacidad de anticipacién permite al cerebro ajustar los movimientos del cuerpo para

evitar perder el equilibrio [34].

3.2.3.3. Sistema Somatosensorial

El sistema somatosensorial, en particular su parte propioceptiva, proporciona al
cerebro informacién continua sobre la posicion y el movimiento del cuerpo, permi-
tiendo una percepcién espacial sin necesidad de la visién [26, 37]. Tiene receptores en
musculos, tendones y articulaciones que detectan cambios en la longitud muscular y
la posicién articular, integrando esta informacién con senales visuales y vestibulares

para coordinar el equilibrio y los movimientos [38].

Se encarga de facilitar ajustes posturales automaticos ante cambios en la su-
perficie de apoyo, permitiendo mantener la estabilidad de forma inconsciente [38].

También se utiliza constantemente en la planificacion y ejecucion de movimientos efi-



cientes, especialmente en situaciones desafiantes. Las lesiones neurolégicas o muscu-
loesqueléticas pueden comprometer la propiocepcion, resultando en torpeza e ines-

tabilidad, lo que incrementa el riesgo de caidas [38].

3.2.3.4. Control Neurofisico del Equilibrio

El sistema nervioso central, es el encargado de ir procesando la informacién de los
sistemas visual, vestibular y propioceptivo y coordinando las respuestas necesarias
para mantener la estabilidad del cuerpo [39]. En este, se integran y evalian las senales
de los diferentes sistemas sensoriales para generar una percepcién coherente de la
posicién del cuerpo en el espacio [14]. El cerebro, especialmente el cerebelo y el tronco
encefdlico, participan activamente en este proceso. El cerebelo es responsable de la
coordinaciéon de movimientos finos y la precisién postural, ajustando las respuestas
motoras en tiempo real para mantener el cuerpo equilibrado al controlar el centro
de masa dentro de la base de soporte. El tronco encefdlico actiia como un centro
de integracién para las senales vestibulares, visuales y propioceptivas, y coordina los

reflejos que ayudan a mantener la postura y el equilibrio [40].

En la Figura 3.2 se encuentra la conexién entre los diferentes sistemas que com-

ponen el equilibrio [2].
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Figura 3.2: Sistemas fisiolégicos que componen el equilibrio [2].

3.3. Pruebas clinicas para la medicién de equili-

brio

En el ambito clinico y de rehabilitacién, la evaluacion continua del equilibrio se
utiliza para identificar deficiencias especificas y desarrollar programas de intervencién
que mejoren la estabilidad de los pacientes [13]. Esto resulta especialmente relevante
en casos de lesiones, enfermedades neuromusculares o los efectos del envejecimiento,

que pueden comprometer la capacidad de mantener el equilibrio y aumentar el riesgo

de caidas [21].

Dado que mantener el equilibrio es el resultado de la interaccién compleja de va-
rios sistemas corporales, en la préactica clinica se han desarrollado multiples evalua-
ciones estandarizadas que ofrecen una visién integral del control postural y permiten
identificar deficiencias en los sistemas involucrados [41]. Pruebas como el Test Clinico
de Interaccion Sensorial (CTSIB) y el Timed Up and Go (TUG) son utilizadas para
evaluar la estabilidad y guiar estrategias de prevencion y rehabilitacion de acuerdo

con las necesidades individuales [21, 34].
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3.3.1. Escala de balance de Berg

La Escala de balance de Berg o BBS, es una prueba clinica ampliamente utilizada

para evaluar el equilibrio y el riesgo de caidas, especialmente en adultos mayores y

personas con trastornos neurolégicos, como el Parkinson o secuelas de accidentes

cerebrovasculares. La BBS, desarrollada por Katherine Berg en 1989 [42, 43].

La estructura de la BBS se basa en la puntuacién de 14 tareas especificas, donde

cada una se valora de 0 (incapaz de realizar la tarea) a 4 (realiza la tarea de manera

independiente y segura). El puntaje total maximo es de 56, con interpretaciones que

van desde bajo riesgo de caidas (41-56 puntos) hasta alto riesgo (0-20 puntos) [43].

En la Tabla 3.1, se encuentran las actividades que se realizan en la prueba.

Tabla 3.1: Actividades de la Escala de Balance de Berg.

Categoria Componente Puntuacién
Equilibrio sentado | Sentarse sin apoyo 0-4
Mantenerse de pie sin apoyo 0-4
Mantenerse de pie con ojos cerrados 0-4
Mantenerse de pie con pies juntos 0-4
Mantenerse de pie sobre un pie 0-4
Equilibrio de pie | Girar para mirar hacia atras 0-4
Recoger un objeto del suelo 0-4
Mantenerse de pie en tandem 0-4
Alcanzar hacia adelante con un brazo extendido 0-4
Pasar de sentado a de pie 0-4
Pasar de pie a sentado 0-4
Equilibrio dindmico | Transferencia 0-4
Giro de 360 grados 0-4
Subir un escalén 0-4
Total 0-56

La BBS ha demostrado una alta validez y fiabilidad, lo que la respalda como una

herramienta confiable para evaluar el equilibrio. Presenta una alta fiabilidad test-
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retest (coeficiente de correlacion intraclase, ICC > 0.90), asegurando consistencia
en las mediciones realizadas en diferentes momentos [43]. Ademds, posee una vali-
dez concurrente solida, siendo comparable con otras herramientas de medicién del
equilibrio, como plataformas de fuerza y escalas funcionales [42]. Su sensibilidad y
especificidad también son destacables, permitiendo predecir de manera efectiva el

riesgo de caidas, especialmente en adultos mayores.

Es considerada un “gold standar” en la evaluacion del equilibrio gracias a su apli-
cabilidad clinica, es facil de administrar y no requiere equipos sofisticados, ademas
puede implementarse tanto en entornos clinicos como comunitarios [42]. También,
cuenta con una capacidad predictiva, los puntajes obtenidos estan fuertemente co-
rrelacionados con el riesgo de caidas, lo que permite implementar estrategias de
intervencion tempranas y efectivas. Ademas, evalia tareas funcionales que reflejan
actividades de la vida diaria, haciendo que sus resultados sean practicos y directa-

mente ttiles para los pacientes y profesionales [42].

Aunque la BBS tiene varias ventajas, como los nombrados anteriormente, también
tiene sus limitaciones. Es una herramienta cualitativa y subjetiva que puede no ser lo
suficientemente sensible para detectar pequenos cambios en el equilibrio en personas
con un nivel funcional mas alto. Ademads, se enfoca en tareas especificas, lo que
podria no capturar todos los aspectos del equilibrio en poblaciones con problemas

mé&s complejos [42].

3.3.2. Test clinico de interaccion sensorial

El Test clinico de interacciéon sensorial o CTSIB, es una prueba disenada pa-

ra evaluar como interactiian los sistemas sensoriales —visual, vestibular y somato-

12



sensorial— en el mantenimiento del equilibrio [20]. Fue propuesta inicialmente por
Shumway-Cook y Horak en 1986 [44] y se utiliza desde entonces en los estudios de
equilibrio. Durante la prueba, se observa y registra la capacidad de la persona para

mantener la estabilidad bajo las siguientes 6 diferentes condiciones:

Superficie firme, ojos abiertos

Superficie firme, ojos cerrados

Superficie firme, domo visual

Superficie inestable, ojos abiertos

Superficie inestable, ojos cerrados

Superficie inestable, domo visual

Estas permiten identificar qué sistema sensorial es més dependiente para la estabi-
lidad postural o cuéles presentan deficiencias [45]. Cada condicién se realiza durante
30 segundos. Si el participante pierde el equilibrio durante la prueba, se repite un

total de tres veces, calculando el promedio de todos los intentos.

La prueba requiere tnicamente materiales basicos: una superficie firme, una su-
perficie de espuma y un cronémetro [44]. Su disefio permite evaluar la capacidad del
cuerpo para adaptarse a alteraciones o pérdidas de informacién sensorial, siendo par-
ticularmente efectiva en el diagndstico de personas con riesgo de caidas y trastornos

vestibulares [46].
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3.3.2.1. Test clinico de interaccion sensorial modificado

El Test clinico de interaccion sensorial modificado o m-CTSIB es la prueba sim-
plificada del CTSIB que evalia la estabilidad postural de un individuo bajo cuatro

condiciones especificas:

Superficie firme, ojos abiertos

Superficie firme, ojos cerrados

Superficie inestable, ojos abiertos

Superficie inestable, ojos cerrados

El m-CTSIB elimina el uso del domo visual, simplificando la implementacién de
la prueba y haciéndola mas accesible y répida de ejecutar [10]. Cada condicién se
realiza durante 30 segundos, permitiendo completar la prueba en 5 a 10 minutos

utilizando una superficie firme, una superficie de espuma y un cronémetro.

Se ha demostrado que la densidad de la espuma influye directamente en el com-
portamiento del participante durante la evaluacion. Por esta razén, las recomenda-

ciones para su uso deben ser especificas segin el protocolo aplicado [27].

Tanto CTSIB como m-CTSIB, proporcionan una evaluacién cualitativa compa-
rable a otras escalas de balance, como la BBS. Estas herramientas permiten observar
y puntuar el desempeno del paciente bajo diferentes condiciones sensoriales, ayudan-
do a identificar déficits especificos en el control postural [44, 10]. Sin embargo, por
si solas, estas pruebas se limitan principalmente a medir el tiempo que el paciente
puede mantener la estabilidad en cada condicién, lo que puede ser insuficiente para

un andalisis mas detallado del equilibrio estatico.
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3.4. Sistemas tecnoldgicos para la evaluacién del

equilibrio

La instrumentacion de las pruebas de equilibrio responde a la necesidad de com-
plementar la evaluacion clinica con datos cuantitativos que proporcionen una visién
méas objetiva y precisa del control postural [8]. Mediante el uso de tecnologias avan-
zadas, como sensores inerciales, plataformas de fuerza y sistemas 6pticos de captura
de movimiento, se convierten evaluaciones cualitativas, realizadas en pruebas tradi-
cionales como el CTSIB, Romberg o Timed Up and Go, en andlisis cuantitativos
basados en datos objetivos. Esto permite registrar métricas especificas, como despla-
zamientos, aceleraciones y variabilidad postural, mejorando la capacidad para detec-
tar patrones de movimiento, identificar deficiencias posturales y evaluar el riesgo de

caidas de manera mds precisa [47, 48].

El propésito principal de esta instrumentalizacion es aumentar la objetividad de
las evaluaciones y reducir el sesgo asociado con observaciones subjetivas. Ademads,
facilita la comparacion entre pruebas, el seguimiento de la progresion del paciente
y el diseno de diagnodsticos mas personalizados y planes de tratamiento efectivos

149, 48]

A continuacién, se describen algunos de los sistemas que se pueden utilizar.

3.4.1. Posturdégrafos

Un posturégrafo es un dispositivo clinico y de investigacién disenado especifica-

mente para evaluar el equilibrio y el control postural de manera cuantitativa. Este
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sistema combina una plataforma de fuerza, que mide como se distribuye el peso y
cémo se desplaza el Centro de Presién (CoP), con tecnologias complementarias, como
entornos visuales méviles, que pueden desorientar al paciente para simular diferentes
condiciones de equilibrio [30]. Gracias a su diseno, el posturégrafo permite analizar
de manera precisa las respuestas posturales ante perturbaciones externas o cambios

en las condiciones sensoriales.

En la Figura 3.3 se puede ver el uso de un posturégrafo [3].

Figura 3.3: Posturégrafo SMART Equitest [3].

La posturografia es la técnica derivada que se emplea exclusivamente con este
dispositivo. Consiste en la evaluacién de la estabilidad postural mediante pruebas
estaticas y dindmicas especificamente disenadas para los posturdgrafos. Estas prue-
bas permiten medir los parametros del equilibrio, como el desplazamiento del CoP,

la variabilidad postural y las oscilaciones en distintas condiciones, proporcionan-
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do informacién cuantitativa para evaluar deficiencias posturales y riesgos de caidas

33, 50].

3.4.2. Plataformas de fuerza

Las plataformas de fuerza son utilizadas para medir fuerzas y momentos ejercidos
en el suelo por los pies, proporcionando un analisis detallado del CoP, su desplaza-
miento y variabilidad [22]. Estas métricas son ttiles para evaluar la estabilidad en
condiciones tanto estaticas como dindamicas y se utilizan en la investigacion clinica

para la prevencion de caidas en adultos mayores [8].

La Figura 3.4 muestra el analisis del CoP utilizando una plataforma de fuer-
za en tres posturas diferentes (pies paralelos, semi-tdndem, y tandem). El andlisis
estabilogréfico incluye la trayectoria del CoP en los ejes antero-posterior (AP) y
medio-lateral (ML), junto con su espectro de frecuencias, permitiendo evaluar la

estabilidad postural y el control del equilibrio [4].
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Figura 3.4: Analisis del CoP utilizando una plataforma de fuerza en distintas pos-
turas [4].

3.4.3. Sistemas opticos de captura de movimiento

Los sistemas épticos de captura de movimiento utilizan camaras de alta frecuen-
cia y marcadores para registrar con precisién los movimientos en tres dimensiones
[51]. Estos sistemas permiten medir la cinemética del cuerpo, capturando datos que
ayudan en el analisis del equilibrio y la marcha, aunque su uso esté limitado por su

costo y la necesidad de un entorno controlado [52].

La Figura 3.5 muestra un sistema de captura de movimiento de OptiTrack®

utilizado para andlisis biomecénico [5].
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Figura 3.5: Sistema de captura de movimiento de OptiTrack®]5].

3.4.4. Unidades de medicién inercial (IMU)

Las unidades de medicién inercial (IMU) o sensores inerciales, son dispositivos
que se utilizan para medir y analizar el movimiento en tres dimensiones, utilizando
acelerometros, giroscopios y, a menudo, magnetémetros. Estos sensores han ganado
popularidad en aplicaciones de biomecanica, incluyendo la evaluacién del equilibrio
y la marcha, debido a su capacidad para proporcionar informacién detallada sobre
la aceleracion lineal, la velocidad angular y la orientacién absoluta del cuerpo. En
comparacion con sistemas de medicién avanzados como las plataformas de fuerza, las

IMUs ofrecen una opcién més econémica y portatil para el anélisis postural [53, 47].

- Acelerémetros: Miden la aceleracién lineal, proporcionando informacion sobre

la rapidez de los movimientos y la estabilidad [23].

- Giroscopios: Evalian la velocidad de rotacion, permitiendo un analisis detallado

de la orientacién en los planos pitch, roll y yaw [48].

- Magnetometros: Ayudan a corregir la orientacién absoluta en relacién con el

campo magnético terrestre, mejorando la precisiéon en entornos complejos [54].
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Estas caracteristicas convierten a las IMUs en una herramienta valiosa tanto
para la investigacion como para la evaluacion clinica del equilibrio, facilitando la
deteccién de deficiencias posturales que pueden producir caidas [55]. En la Figura
3.6 se muestra la disposicién de los ejes y las rotaciones medidas por un sensor

tri-axial [6].

"R

Figura 3.6: Disposicién de los ejes en un IMU tri-axial [6].

3.4.5. Métricas de Evaluacion Postural

Como se explico anteriormente, para evaluar cuantitativamente el equilibrio estati-
co, se utilizan los diferentes dispositivos de medicién. Es por esto que existen varias
métricas para cuantificar el equilibrio estatico. A continuacién se explicaran en de-

talle algunas de ellas.

3.4.5.1. Centro de presion

El CoP es una medida utilizada en el analisis del equilibrio, esta representa el
punto de aplicacién de la fuerza resultante del cuerpo sobre la superficie de soporte
[53]. A través del seguimiento del CoP, se puede evaluar la capacidad del sistema
postural para mantener la estabilidad, ya que este debe permanecer dentro de un

area de control alrededor del CoM para prevenir la pérdida de equilibrio [47]. Las
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plataformas de fuerza, plantillas con sensores de presion y los sensores inerciales
permiten rastrear el movimiento del CoP, proporcionando datos sobre la velocidad,

direccién y variabilidad del CoP durante la evaluacién del equilibrio [22, 56].

La Figura 3.7 muestra un anélisis comparativo del Centro de Presién (CoP) y
las trazas del acelerémetro (ACC) en sujetos con equilibrio normal y aquellos con
fallos vestibulares unilaterales. Las trazas indican que los individuos con disfuncién
vestibular (B) presentan un mayor desplazamiento tanto en el CoP como en las
mediciones del acelerémetro en comparacién con los individuos sanos (A), lo que

sugiere una mayor inestabilidad postural [7].

y
|
;

DISPLACEMENT [rmim] SPLACEMENT [mirm]

Figura 3.7: Trazas del acelerémetro (ACC) y del centro de presién (CoP) en el
plano horizontal durante una postura con los ojos abiertos en una plataforma rigida.
(A) Sujeto saludable representativo y (B) sujeto con fallo vestibular unilateral [7].

3.4.5.2. Area de Sway

El area de sway se refiere al area total de oscilacién del CoP durante la evaluacion
del equilibrio. Cuanto mayor es el area de sway, menor es la estabilidad del paciente,
ya que indica un mayor desplazamiento del CoP para mantener la postura. Las
plataformas de fuerza son particularmente tutiles para medir esta métrica, ya que

pueden registrar la direccién y amplitud de las oscilaciones del CoP en tiempo real
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[32]. Esta métrica es frecuentemente utilizada para evaluar el control postural en

adultos mayores y personas con trastornos vestibulares [8, 57].

La Figura 3.8 muestra un ejemplo del uso de sensores inerciales para medir la
aceleracion del tronco y las trayectorias de oscilacion durante la postura quieta y la
iniciacién del paso. Este diseno experimental, permite identificar diferencias signifi-
cativas en las oscilaciones medio-laterales y antero-posteriores entre sujetos control
y aquellos con enfermedad de Parkinson sin tratar, destacando cémo la métrica del

sway puede ser un indicador clave de estabilidad postural [8].

A.Experimental Setup B. Trunk acceleration during
quiet stance.

Control subject Untreated PD

Sensor
at L5
level

C.Medio-lateral trunk acceleration
during step initiation.

Control subject Untreated PD
Peak ML-Acc

Peak ML-Acc

|
0.9 m/S“Srance side]
A |

lSwpswdc APA duration I

Figura 3.8: (A) Configuracién experimental con sensor inercial colocado en la regién
lumbar (L5). (B) Trayectorias de aceleracién horizontal durante postura quieta en
sujetos control y pacientes con enfermedad de Parkinson sin tratar. (C) Aceleracién
medio-lateral del tronco durante la iniciacién del paso [8].

3.4.5.3. Angulos de Navegacién

Los dngulos de navegacién —pitch, roll y yaw— representan una medida adicional
para evaluar el control postural. Estos angulos describen la orientacion del cuerpo en

tres dimensiones: la inclinacién hacia adelante o atras (pitch), la inclinacién lateral
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(roll) y la rotacién horizontal (yaw). Aunque tradicionalmente se han utilizado en el
analisis de la marcha y el movimiento, su aplicacion en la evaluacion del equilibrio
estatico aun estd en fases exploratorias, sugiriendo un potencial para evaluar la esta-
bilidad postural en tiempo real ya que permiten capturar cémo el cuerpo mantiene

su orientacién frente a perturbaciones menores [22, 55].

3.4.5.4. Jerk

El “Jerk”se refiere a la tasa de cambio de la aceleracion a lo largo del tiempo, y
su andalisis ha emergido como una métrica 1til para evaluar el control postural [23].
Al capturar las variaciones rapidas en la aceleracion, el jerk proporciona una medida
mas sensible del equilibrio, ya que refleja la capacidad del sistema nervioso central
para realizar ajustes finos y rapidos en respuesta a perturbaciones externas [23, 9].
Un valor elevado de Jerk suele indicar un control postural menos eficiente, ya que

sugiere movimientos mas bruscos e inestables para corregir la postura [22, 58].

Aunque su uso en la evaluacion del equilibrio aiin se encuentra en fase de investi-
gacion, estudios preliminares han demostrado que el analisis del Jerk puede ayudar a
identificar deficiencias en el control postural. Esta métrica ha mostrado potencial pa-
ra detectar patrones sutiles de inestabilidad, lo que la convierte en una herramienta

prometedora para la evaluacién de pacientes con riesgo de caidas [23, 55].

3.5. Uso de IMUs en la Evaluacién del Equilibrio

En la ultima década, los estudios con unidades de medicién inercial (IMU) han au-

mentado considerablemente, dado su uso en la caracterizacién de diversas patologias
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mediante pruebas como las mencionadas anteriormente [59]. Estos sensores ofrecen
una alternativa mas accesible en la evaluacion del equilibrio, en comparacion con
sistemas avanzados como las camaras de captura de movimiento o las plataformas

de fuerza [53, 60].

El uso de sensores inerciales se ha extendido al estudio de diversas partes del
cuerpo, como rodillas y caderas, para evaluar con precisién la cinematica, la posicion
y la flexién de las articulaciones [61, 62, 63, 64]. Asimismo, se ha explorado la esti-
macion de la posiciéon del pie mediante IMUs, lo cual permite analizar su trayectoria
y desplazamiento en tiempo real [65, 66]. Estos datos ayudan a identificar posibles
anomalias en el movimiento, facilitando el diagnéstico de afecciones relacionadas con
el sistema musculo-esquelético [62]. Ademads, el uso de multiples sensores inerciales
en distintas localizaciones anatomicas permite una recopilacion detallada de carac-
teristicas de la morfologia humana, contribuyendo al diagnéstico y evaluacién de
procesos de rehabilitacién [63, 67]. Al igual que se pueden utilizar varios sensores,
también se ha ido estudiando el uso de un unico IMU que se pueda posicionar en la

espalda baja para medir diferentes parametros del equilibrio [24, 68, 69, 70].

La Figura 3.9 muestra las ubicaciones comunes para la colocacién de sensores
inerciales en el cuerpo, utilizadas en estudios biomecanicos para el andlisis del equi-
librio y la postura. Los sensores en la regiéon lumbar (L5) y el tronco superior (74)
son los mas utilizados debido a su capacidad para capturar datos representativos
del movimiento del centro de masa. Ademas, la colocacién en extremidades y arti-

culaciones permite un analisis detallado de la cinematica en actividades funcionales

9].
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Figura 3.9: Ubicaciones recomendadas para la colocacién de sensores inerciales
(IMU) en distintas partes del cuerpo para el analisis del control postural y la eva-
luacion del equilibrio. Los porcentajes indican la frecuencia de uso de cada ubicacién
en estudios biomecénicos al 2019 [9)].

En el estudio realizado por Alessandrini et al. [7], se evalud el uso de un aceleréme-
tro triaxial portatil para medir el control postural en pacientes con fallo vestibular
unilateral (UVF). El dispositivo se coloco en la region lumbar, cerca del centro de
masa, y se utilizé6 durante pruebas de posturografia estatica en pacientes con UVF
y en individuos sanos. Los resultados mostraron una alta concordancia entre el ace-
lerometro y la plataforma de fuerza, especialmente en términos de las frecuencias
de sway anteroposterior y mediolateral, con valores de correlaciéon superiores a 0.8
en ambos planos. El estudio también encontré que los pacientes con UVFE presen-
taban un drea de sway en el plano anteroposterior hasta un 50 % mayor que la de
los sujetos sanos, reflejando la mayor inestabilidad propia de este grupo. Ademas,
el acelerometro demostré una alta fiabilidad test-retest, con un coeficiente de corre-
lacién intraclase (ICC) de aproximadamente 0.9 para la mayoria de las medidas, lo
que sugiere que el dispositivo proporciona datos consistentes y comparables a las

plataformas de fuerza. Estos hallazgos respaldan el uso del acelerémetro como una
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herramienta accesible y precisa para evaluar la estabilidad postural en condiciones

de equilibrio estatico.

Felius et al. [24] evalud la confiabilidad del uso de una unidad de medicién iner-
cial (IMU) para medir el equilibrio en personas en rehabilitacién tras un accidente
cerebrovascular. Se midieron 35 caracteristicas de oscilacion postural en varias condi-
ciones, tanto de sentado como de pie, utilizando datos de acelerémetro y giroscopio.
Los resultados mostraron que muchas de estas caracteristicas presentaban una alta
confiabilidad en mediciones unicas y repetidas, lo que sugiere que la medicién con

solo un IMU es suficiente para monitorear la progresion de los pacientes.

En el estudio de Nassajpour et al. [10], se emplearon sensores inerciales para eva-
luar el equilibrio de los participantes bajo las cuatro condiciones del test m-CTSIB.
Los sensores se colocaron estratégicamente en los tobillos y la region lumbar pa-
ra capturar movimientos en los ejes medial-lateral (ML), anterior-posterior (AP) y
vertical (VT). Los datos recopilados incluyeron aceleraciones, desplazamientos del
centro de presion (COP) y la variacién de la aceleracién (Jerk). En particular, la
métrica del Jerk se utilizo para cuantificar la rapidez de los cambios en la acelera-
cién, ofreciendo una medida adicional de la inestabilidad postural, especialmente en

situaciones mas desafiantes.

Posteriormente, los datos se procesaron para extraer caracteristicas como la des-
viacion estandar, la entropia, las frecuencias dominantes y el Jerk. Utilizando mode-
los de aprendizaje automatico —regresién lineal multiple (MLR), soporte vectorial
de regresion (SVR) y XGBoost—, se estimaron la velocidad promedio del CoP (AV),
la longitud del recorrido (PL) y el Jerk. Estas estimaciones se compararon con las

puntuaciones obtenidas del sistema Falltrak II, que sirvié como referencia (“ground
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truth”). Validaciones cruzadas, como Leave-One-Out y 5 pliegues, demostraron que
el modelo XGBoost basado en datos del sensor lumbar y el Jerk tuvo el mejor desem-
peno, con una correlacion alta (r = 0.96) y un error medio absoluto (MAE = 0.23).
La inclusién del Jerk permitio detectar variaciones sutiles en la estabilidad postural,
destacando su relevancia para evaluar el control del equilibrio en los ejes ML y AP,

especialmente con sensores en los tobillos y la regién lumbar.

En la Figura 3.10, se observan las variaciones en el trayecto del CoP y la velocidad
promedio en las cuatro condiciones del test m-CTSIB: ojos abiertos sobre superficie
firme, ojos cerrados sobre superficie firme, ojos abiertos sobre superficie de espuma,
y ojos cerrados sobre superficie de espuma. Estos datos permiten evaluar como dife-
rentes condiciones sensoriales afectan la estabilidad postural del sujeto, destacando

la importancia del sistema visual y somatosensorial en el control del equilibrio [10].
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Figura 3.10: Variaciones en la longitud del trayecto (PL) y la velocidad promedio
(AV) del Centro de Presién (CoP) en las cuatro condiciones del test m-CTSIB. Las
lineas verdes representan la trayectoria del CoP durante la prueba, mientras que los
circulos rosados indican la desviacién estandar del CoP en cada condicién [10].

En el estudio de Alsubaie et al. [57], se les realizé la prueba de Roomberg, a
un total de 62 participantes con y sin historial de caidas. Utilizando un IMU, en
la espalda baja a la altura de las crestas ilicas (L.4) se registraré el desplazamiento
angular y la velocidad en los planos de pitch y roll, asi como la aceleracién lineal en

las direcciones antero-posterior (A/P) y medio-lateral (M/L), a una frecuencia de
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100 Hz. Las tareas realizadas con los ojos cerrados y sobre una superficie de espuma
presentaron mayores valores de desplazamiento angular en pitch y roll, asi como

velocidades mas altas en comparacion con las realizadas en una superficie firme.

En un estudio reciente, Nkizi y Thamsuwan [11] evaluaron el riesgo de caida en
adultos mayores activos mediante el uso de unidades inerciales (IMU), analizando
su relacién con el puntaje de la Escala de Balance de Berg (BBS), dicotomizando
segin condicién (scores of 0-3, indicating potential balance difficulties, were re-coded
as 1 (poor balance), while the score of 4, representing good balance, was re-coded
as 0 (good balance).). Para ello, instrumentaron sensores en la cabeza, el tronco y
la regién lumbar (L5/S1), y calcularon multiples métricas cinematicas y dindmicas,
incluyendo aceleraciones lineales, velocidades angulares RMS, longitud total del tra-
yecto, volumen del movimiento y Jerk lineal en los ejes antero-posterior, medio-lateral

y vertical.

El Jerk fue definido como la derivada temporal de la aceleracion y fue interpretado
como un indicador de cambios abruptos en el movimiento, asociado a la rapidez y
al control de las respuestas compensatorias del equilibrio. En el analisis de regresién
logistica, ajustado por edad, sexo, peso y altura, las componentes de Jerk mostraron
coeficientes variables dependiendo del eje de andlisis y de la ubicacién del sensor.
En particular, el Jerk antero-posterior medido en el tronco presenté una asociacién
positiva con el riesgo de caida durante tareas dinamicas, mientras que en la regién
lumbar su contribucién fue menor en comparacién con métricas espaciales como la

longitud del trayecto y el volumen del movimiento [11].

Adicionalmente, el modelo logistico global alcanzé un area bajo la curva ROC

(AUC) cercana a 0.73, evidenciando una capacidad discriminativa aceptable para
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métricas derivadas de sensores inerciales

identificar riesgo de caida a partir de métricas inerciales. Esta capacidad predictiva

se ve respaldada por las asociaciones entre métricas dinamicas y espaciales observadas

en la Figura 3.11, donde las componentes

de Jerk presentan relaciones consistentes

con variables clinicas y de desempeno postural. En conjunto, estos resultados apoyan

el uso del Jerk como una métrica sensible al control dinamico del equilibrio y justifi-

can su inclusién en modelos predictivos basados en la BBS, particularmente cuando

se considera de manera conjunta la ubicaciéon del sensor y las demandas especificas

de la tarea.

El estudio de Allum et al. [12] se investigé la inestabilidad del tronco con dngulos

de navegacién (pitch, yaw y roll) en 11 pacientes con pérdida vestibular unilateral
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aguda (aUVN) y 8 individuos sanos como grupo de control. Utilizando el sistema
SwayStarTM, los investigadores midieron las velocidades y desplazamientos angula-
res del tronco mientras los participantes realizaban tareas de equilibrio, como caminar
con los ojos cerrados y superar obstaculos. Los resultados mostraron que los pacientes
con aUVN presentaban un aumento significativo en los desplazamientos angulares
en el plano de pitch, con un incremento medio del 42 %, seguido por el plano de
yaw con un 36 %, en comparacién con el grupo de control. Por otro lado, el plano de
roll mostré un aumento del 21 %, siendo el menos afectado. Ademas, se observé una
correlacién directa entre las respuestas reducidas del reflejo vestibulo-ocular (VOR),
medidas a través del test de impulso cefalico (vHIT), y las mayores inestabilidades
en los planos de yaw y roll. Este estudio permite confirman que la pérdida vestibular
impacta de manera diferencial en los distintos angulos de movimiento del tronco,
para poder darle importancia de considerar estos angulos especificos para un anélisis

mas preciso del equilibrio estatico en pacientes con disfunciones vestibulares.

La Figura 3.12 muestra el dispositivo SwayStar, utilizado para analizar la estabi-
lidad postural mediante la medicién de los dngulos de navegacién (pitch, roll, yaw).
Este tipo de sensor se coloca en la region lumbar y permite evaluar cémo el cuerpo
ajusta su postura en respuesta a perturbaciones. La representacién grafica a la de-
recha muestra como se calculan las ganancias en funcién de la inclinacion corporal,

lo que facilita la deteccién de deficiencias en el control postural.
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Figura 3.12: Dispositivo SwayStar montado en la espalda de un sujeto para medir
los dngulos de navegacién (pitch, roll, yaw). A la derecha se muestra un diagrama que
ilustra como se transforman las ganancias en los ejes anterior y posterior, basandose
en la inclinacién del cuerpo [12].

3.6. Conclusion

A lo largo del capitulo se han explorado diversas métricas y pruebas clinicas —co-
mo la CTSIB, la BBS, y la posturografia— que permiten evaluar el equilibrio postu-
ral. Estas herramientas ayudan a comprender cémo el cuerpo mantiene el balance y
a identificar deficiencias que podrian aumentar el riesgo de caidas. La combinacion
de métodos tradicionales y tecnologias avanzadas, como los IMUs, proporciona una
evaluacion detallada y cuantitativa del equilibrio, que puede ser utilizado para el

diagnéstico y tratamiento de alteraciones posturales [32, 47, 22].

Diversos estudios han demostrado la utilidad de los sensores inerciales para carac-
terizar el control postural mediante el analisis de variables cinematicas y dindmicas

durante tareas de equilibrio. Entre las métricas mas utilizadas se encuentran los
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angulos de orientacion —pitch, roll y yaw— asi como medidas derivadas de la acele-
racién, como la métrica del jerk, que describe la variacion temporal de la aceleracién
y se ha asociado con la estabilidad del movimiento [12, 59, 23]. En muchos de estos
estudios se emplean configuraciones con miltiples sensores ubicados en diferentes
segmentos corporales, como la cabeza, el tronco y las extremidades, con el fin de ob-
tener mediciones detalladas de la dinamica corporal y estimaciones relacionadas con
el desplazamiento del centro de presién [63, 67]. Sin embargo, investigaciones recien-
tes también han demostrado que configuraciones mas simples, basadas en un nimero
reducido de sensores, pueden proporcionar informacién relevante para la evaluacién

del equilibrio [24, 23].

A pesar del creciente interés en el uso de sensores inerciales para la evaluacién del
equilibrio postural, la literatura actual presenta algunas limitaciones. En primer lu-
gar, muchos estudios utilizan configuraciones instrumentales complejas con multiples
sensores distribuidos en distintas partes del cuerpo, como la cabeza, el tronco y las
extremidades, con el fin de obtener una caracterizacion mas detallada del movimien-
to corporal durante tareas de equilibrio. Si bien este enfoque permite capturar con
mayor precision la dinamica postural, también aumenta la complejidad del sistema
y puede dificultar su implementacién en contextos clinicos de rutina [227 | 67]. En
segundo lugar, varios trabajos se centran en la validacién de métricas especificas o
en poblaciones particulares, lo que limita la comparabilidad entre estudios y dificul-
ta la identificacion de un conjunto reducido de métricas robustas y generalizables
para la evaluacién del equilibrio postural [8, 59, 47]. En consecuencia, ain existe una
brecha en la integracién de sistemas basados en sensores inerciales con herramien-
tas clinicas ampliamente utilizadas, asi como en la identificacion de configuraciones

instrumentales simples que permitan una evaluaciéon objetiva y accesible del control
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postural.

En base al anélisis bibliografico presentado, se propone un sistema portatil de eva-
luacién del equilibrio postural basado en sensores inerciales, orientado a la cuantifica-
cion objetiva del control postural durante tareas estaticas. Para hacer mas accesible
el analisis del equilibrio en entornos clinicos y de investigacién, este estudio propone
el uso de dos sensores inerciales: uno en la region lumbar y otro en el tronco. Esta
configuracion permite capturar con mayor precision tanto los movimientos del tronco
como la variacién de la aceleracién (Jerk), proporcionando asi un anéalisis mas deta-
llado del control postural y las posibles oscilaciones que pueden indicar inestabilidad
[10, 68]. Esta estrategia de instrumentacién, centrada solo en dos puntos anatémicos,
ofrece un equilibrio entre precision y simplicidad, facilitando la implementacién en

entornos con recursos limitados.

Ademas, se propone realizar un listado de métricas derivadas de la literatura, y a
modo de simplificar la vision del equilibrio, seleccionar las cuales permitan identificar
de mejor forma los cambios en la estabilidad postural. De este modo, el sistema
propuesto integra los principales aportes de la literatura revisada, diferenciandose por
su enfoque minimalista y su énfasis en métricas sensibles a alteraciones vestibulares

y del control postural.
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Capitulo 4. Sistema propuesto

4.1. Descripcién general del sistema

El sistema desarrollado tiene como proposito la cuantificacién objetiva del equi-
librio estatico mediante sensores inerciales portables, integrando de forma coherente
los procesos de adquisicion, procesamiento, extraccion, seleccion y visualizacién de
métricas posturales. A diferencia de un enfoque puramente algoritmico, el trabajo
culmina en el disenno de un sistema completo de evaluacién, orientado a su uso como

herramienta de apoyo para profesionales clinicos.

La arquitectura del sistema fue concebida bajo un enfoque modular y secuen-
cial, permitiendo una trazabilidad clara desde las senales crudas hasta un conjunto
reducido de indicadores clinicamente interpretables. El sistema opera durante la eje-
cucion del protocolo m-CTSIB y esta preparado para caracterizar el comportamiento

postural bajo los distintos niveles de demanda sensorial.

El sistema realiza la adquisicion de datos y su visualizaciéon inmediata mediante
una interfaz desarrollada en Python, de las senales inerciales durante la ejecucién
del protocolo. No obstante, el calculo de métricas clinicas y el procesamiento avan-
zado de las senales se realizan de forma posterior utilizando MATLAB R2024a. En
esta etapa del desarrollo, el sistema no implementa procesamiento causal ni estima-
cion instantanea de métricas finales, priorizando la integridad y reproducibilidad del

analisis.
La Figura 4.1 muestra el diagrama general de la arquitectura propuesta y el
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flujo de procesamiento de la informacién. Los IMU proporcionan senales crudas que
incluyen orientacién expresada en quat, Acc y Vel. Estas seniales son sometidas a un
proceso de filtrado para reducir ruido y artefactos de medicién. A partir de las senales
filtradas se estiman los angulos de navegacion del segmento corporal, describiendo
su orientacion en los ejes anteroposterior, mediolateral y rotacional. Posteriormente,
se calculan métricas cineméaticas y de control postural, incluyendo Jerk, patrén de
oscilacion (o SPL), velocidad media (o MV), area de la elipse al 95 % (o Ellipse 95 %)
y valor angular total (o TAV). Finalmente, las métricas obtenidas son sometidas a
un proceso de ranking y seleccion, con el fin de identificar aquellas més sensibles y

representativas del control postural.

Angulos de
Quat |- Navegacion Ranking y
Sensores | -Filtrado seleccién
inerciales :ACC: de | |Jerk, SPL, MV, de
Vel [sefiales Ellipse 95 métricas
- TAv

Figura 4.1: Diagrama de flujo del sistema propuesto. Quat: cuaterniones; Acc: ace-
leracion lineal; Vel: velocidad angular; SPL: Sway Path Length; MV: Mean Velocity;
Ellipse 95: drea que contiene el 95 % de la oscilacién; TAV: Trunk Angular Velocity.

4.2. Adquisicion de datos

La adquisicién de datos se realiza mediante dos sensores inerciales tri-axiales
ubicados en la espalda baja (L5-S1) y en el tronco (T7), posiciones comunmente
utilizadas para la evaluacion del control postural. Cada sensor registra aceleracién
lineal y velocidad angular durante la ejecucion de las cuatro condiciones del protocolo

m-CTSIB, las cuales imponen un incremento progresivo de la demanda sensorial.
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Las senales son transmitidas de forma inalambrica mediante comunicacion Blue-
tooth hacia un computador central, donde son almacenadas de manera estructurada
para su posterior procesamiento. Este bloque se encarga exclusivamente de la captura
confiable de los datos, sin aplicar transformaciones que puedan afectar la integridad

de la senal original.

4.3. Preprocesamiento de senales

Las senales inerciales crudas son sometidas a una etapa de preprocesamiento con
el fin de reducir el ruido y asegurar la calidad de los datos. Este bloque incluye el
filtrado temporal de las senales y la preparacion de las mismas para el calculo de

métricas cinematicas y dinamicas.

El preprocesamiento garantiza que las métricas extraidas reflejen de manera con-
fiable el comportamiento postural, evitando artefactos derivados del ruido de medi-

cién o de variaciones no fisiologicas.

4.4. Calculo de métricas de equilibrio

A partir de las senales preprocesadas, el sistema calcula un conjunto amplio de
métricas de equilibrio, que describen distintos aspectos del control postural. Estas
métricas incluyen indicadores basados en aceleracion, Jerk, velocidad angular y sway,
considerando componentes anteroposteriores (AP), mediolaterales (ML) y medidas

globales.

El célculo de métricas constituye la salida principal del bloque de procesamien-
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to, generando un conjunto de variables cuantitativas que representan la magnitud,
variabilidad y dindmica de las oscilaciones posturales durante cada condicion del

protocolo.

4.5. Seleccién y ranking de métricas

Dado el elevado niimero de métricas derivadas, el sistema incorpora un moédulo
de seleccion automatica, cuyo objetivo es identificar un subconjunto reducido de
métricas informativas e interpretables. Para ello, se implementa un procedimiento

de ranking multicriterio que evalia simultaneamente:

la sensibilidad al incremento de la dificultad sensorial,

la magnitud del cambio entre condiciones,

la consistencia del comportamiento a lo largo del protocolo,

y la estabilidad de la métrica en condiciones estables.

Este bloque produce como salida un conjunto final de métricas seleccionadas,
comunes para ambos sensores, optimizadas para su despliegue en la interfaz de eva-

luacién y para analisis posteriores.
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4.6. Salida del sistema e integraciéon a entornos

clinicos

El sistema finaliza con la entrega de métricas cuantitativas y visualizaciones di-
senadas para facilitar su interpretacion por parte del usuario final. Las métricas selec-
cionadas son desplegadas en una interfaz grafica que permite visualizar tanto valores
numeéricos como representaciones bidimensionales del comportamiento dinamico del

equilibrio.

De este modo, el sistema no se limita al desarrollo de algoritmos de procesamien-
to, sino que propone una plataforma integrada de cuantificacién del equilibrio, con
potencial aplicacion clinica para la evaluacion objetiva, el seguimiento y el apoyo a

la toma de decisiones en contextos de prevencion del riesgo de caida.

En el Anexo F se encuentra el link para acceder a los cddigos utilizados del

sistema.
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Capitulo 5. Metodologia

A continuacién, se detallan todos los procesos que se llevaron a cabo para validar
el sistema propuesto en el estudio realizado. En la Fig. 5.1 se puede observar el

diagrama de metodologia.

Adquisicion de Datos Procesamiento de senales Ranking Validacién
[ 5
E a) Posicion b) Protocolo (m-CTSIB) E f) Orden y g) Analisis !
de sensoresy  OAPF OCPF L, estadistico: ,
! seleccion de - 1
| marcadores @ 5 métricas - Comparacion entre
' N d) Filtro de condiciones !

senales (] - Consistencia entre |

“b: > ! ® sensores E

1 _ - Comparacién con !

. : R @ sistema de referencia y,

OAPI OCPI e) Calculo de ] BBS ;

' o c) Transmision Atri i

| < de datos métricas ©

: : ® >

| I

| | L
1

Figura 5.1: Diagrama general del flujo metodolégico del estudio. El proceso incluye
(a) la adquisicién de datos mediante sensores inerciales durante (b) la ejecucién del
protocolo m-CTSIB y (c) transmisién de datos, el preprocesamiento, en donde se
realiza (d) un filtrados de las senales y (e) el cdlculo de métricas de equilibrio, un
ranking en donde (f) se seleccionan las métricas relevantes mediante un ranking
multicriterio y, finalmente, (g) la validacién de los resultados mediante comparacién
entre el mismo sistema, con un sistema de referencia y escalas clinicas.

5.1. Recoleccion de datos

Al inicio de la evaluacion, los participantes fueron informados detalladamente
sobre la finalidad, procedimientos, beneficios y posibles riesgos del estudio. Pos-
teriormente, se les pidié que firmen un consentimiento informado, conforme a las

normativas éticas aprobadas por el Comité de Etica, Bioética y Bioseguridad de la
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Vicerrectoria de Investigacién y Desarrollo de la Universidad de Concepcién (codigo

CEBB 1757-2024), que se encuentra en el Anexo A.

Luego, se registraron los pardmetros antropométricos de los participantes (peso
y altura), junto con su edad. Posteriormente, se recopilaron antecedentes clinicos
relevantes, tales como historial de caidas, presencia de enfermedades neuromusculares

y tratamientos previos.

A continuacién, a los participantes se les aplica la prueba de m-CTSIB instru-

mentada, que evalia el equilibrio estatico bajo cuatro condiciones especificas:

Superficie firme, ojos abiertos (OAPF)

Superficie firme, ojos cerrados (OCPF)

Superficie inestable, ojos abiertos (OAPI)

Superficie inestable, ojos cerrados (OCPI)

Cada condicion se debe realizar una vez por 30 segundos. En caso de que el par-
ticipante no logre completar los 30 segundos, se le otorgaran 2 intentos adicionales
y se promediaran los tiempos de los 3 intentos. En aquellos casos en que un par-
ticipante realizara mas de un intento para una misma condicién experimental, se
consideraron los tres intentos para el andlisis. Las métricas derivadas de cada inten-
to fueron calculadas de manera independiente y posteriormente utilizadas para el

analisis comparativo.

Durante esta evaluacién, se integraron dos sistemas de mediciéon complementarios:
dos sensores inerciales tri-axiales y un sistema de captura de movimiento OptiTrack®

con 10 camaras Prime” 22 con 24 marcadores pasivos reflectantes, contando con una
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capacidad de obtener un volumen de 10[m?]. La superficie inestable se realiza con

una espuma de densidad 26 [Kg/cm?], de medidas 47 x 73 x 10 [cm).

Los sensores inerciales se colocaran en la region lumbar (L5-S1) y el tronco (T7),
para registrar datos de aceleracion en los ejes X, Y y Z, velocidad angular y cuater-
niones. La ubicacion en L5-S1 se seleccioné debido a que esta regién se encuentra
proxima al centro de masa corporal y permite representar de mejor manera la os-
cilacién global del cuerpo durante tareas de equilibrio estatico. Por otra parte, la
ubicacién en T'7 permite registrar el comportamiento cinematico del tronco superior,
aportando informacién sobre estrategias segmentarias de estabilizacién postural. En
conjunto, ambas ubicaciones permiten caracterizar tanto el control postural global
como las oscilaciones segmentarias del tronco [9]. Simultdneamente, se colocardn
marcadores reflectantes en las ubicaciones anatémicas y en otros puntos del cuerpo
segun el protocolo del sistema OptiTrack®) (conventional lower), agregando 8 marca-
dores para el tronco y brazos, con el fin de registrar la trayectoria de los marcadores

en tres dimensiones mediante camaras de captura de movimiento.

Ambos sistemas capturan los datos a una frecuencia de muestreo de 100 [Hz],
esta integracién permitira una validacion cruzada entre las métricas obtenidas por
los sensores inerciales y las proporcionadas por el sistema OptiTrack®, asegurando

un analisis detallado y preciso del equilibrio estético.

En la Fig. 5.2 se presenta un ejemplo del sistema de medicién utilizado durante

las evaluaciones experimentales.

Ademas, como referencia clinica del equilibrio funcional, se aplicé a los partici-
pantes la Escala de Balance de Berg (BBS), la cual consta de 14 items que evalian

distintas tareas de equilibrio en sedestacion y bipedestacion, con un puntaje total
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(b)

Figura 5.2: Integracion de los marcadores reflectantes junto a los sensores inerciales
utilizados para la adquisicién de datos: (a) vista frontal y (b) vista posterior.

que varia entre 0 y 56 puntos. En la literatura, puntajes inferiores a 45 puntos han
sido asociados a un mayor riesgo de caidas en adultos mayores, siendo este umbral
utilizado comunmente como criterio clinico de clasificacion de personas con y sin

riesgo [42].

5.2. Desarrollo de algoritmo

5.2.1. Pre-procesamiento de senales

Una vez completadas todas las pruebas del protocolo m-CTSIB, los datos en
bruto obtenidos desde los sensores inerciales fueron procesados utilizando el soft-
ware MATLAB R2024a (MathWorks Inc., USA). El procesamiento considerd, en
primer lugar, la sincronizacién temporal con el sistema de captura de movimiento
OptiTrack®, con el fin de asegurar una alineacién més precisa entre ambos sistemas

y permitir la comparacién directa de las métricas derivadas. Para ello, se emplearon
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marcas de inicio y fin temporales comunes.

Posteriormente, se llevd a cabo una etapa de preprocesamiento orientada a la
limpieza y acondicionamiento de las senales. Esta etapa incluyé la deteccién y eli-
minacion de valores aberrantes, junto con la atenuacion del ruido de alta frecuencia
mediante un filtro Butterworth de cuarto orden pasa-bajo con una frecuencia de
corte de 3,5 [Hz] para la espalda baja, y un filtro pasa banda con frecuencias entre
0,2 [Hz]-3,5 [Hz] para atenuar ademés el ruido que la respiracion pueda generar [71].
Este filtrado se aplicé de manera independiente para cada condiciéon experimental
(superficie firme o inestable, con ojos abiertos o cerrados), siguiendo recomendaciones
de la literatura para el andlisis de equilibrio estético [8], y con el objetivo de preservar
unicamente los componentes cinematicos relevantes dentro del rango fisiolégico de

oscilacion del cuerpo humano.

5.2.2. Calculo de métricas

Una vez filtradas las senales provenientes de los sensores inerciales, se procedié al
calculo de un conjunto de métricas cinematicas, dindmicas y espaciales orientadas a
cuantificar la estabilidad postural. Estas métricas permiten describir la orientacién
del tronco y espalda baja, la variabilidad del movimiento postural y la magnitud de
oscilacién en el plano AP-ML. A continuacion, se detalla cada métrica y su respectiva

formulacién.

Los dngulos de navegacién (roll, pitch y yaw) se obtuvieron a partir de los cua-
terniones estimados por el sensor inercial mediante su conversion a angulos de Euler,
utilizando la convenciéon ZYX (yaw-pitch-roll) representada en la ecuacién (5.1), (5.2)

y (5.3). Esta representacién permite interpretar la orientacién del segmento corporal
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en ejes anatomicamente relevantes y facilita el analisis de las oscilaciones posturales

y del control del equilibrio [72].

(¢ = arctan2 (2(wz + y2), 1 —2(2* + y°))] (5.1)
[0 = arcsin (2(wy — zx))] (5.2)
[t = arctan2 (2(wz + zy), 1 —2(y* + 2%))] (5.3)

donde:

e ¢ corresponde al angulo roll,

e 0 corresponde al angulo pitch,

v corresponde al angulo yaw,
e w corresponde al componente escalar del cuaternion,

e 1, y, z corresponde a los componentes vectoriales del cuaternion.

La variacién instantanea de la aceleracién (Jerk), estimada a partir de la derivada
temporal de la aceleracién en los ejes AP y ML, segin la ecuacién (5.4). Esta métrica
permite cuantificar la rapidez con la que varian las fuerzas involucradas en el control
postural, siendo un indicador sensible de la suavidad del movimiento y del esfuerzo

neuromuscular asociado a los ajustes de equilibrio [73].

En el analisis del equilibrio estatico, el jerk se calcul6 en los ejes AP y ML, dado
que estos planos concentran las principales oscilaciones posturales durante la bipe-
destacion. Estudios previos han demostrado que métricas basadas en Jerk derivadas
de acelerometria permiten discriminar cambios en la estabilidad postural y detectar

alteraciones del control del equilibrio, particularmente en el eje mediolateral [72, 74].
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1 [t (dAccap\® dAccyr \° [m?
Jerk = = — 5.4
er 5 /0 ( gt ) + ( it e (5.4)
donde:
e dAccup corresponde a la derivada de la aceleracion en el eje anteloposterior,

e dAccy, corresponde a la derivada de la aceleracion en el eje mediolaeral,

e t corresponde al tiempo total de la prueba.

La velocidad angular total media (TAV) se calculé como el promedio temporal de
la magnitud euclidiana del vector de velocidad angular medido por el girdscopo del
sensor inercial, segiin la ecuacién (5.7). Esta métrica cuantifica la actividad rotacional

global del segmento y se ha propuesto como un indicador sensible del control postural

[75].

W (1)
w(i) = |w,(4) (5.5)

w, (1)
|w(@)]| = \/W?C(@') + wy (i) + w2 (i) (5.6)

1<, .
TAV = N;HW(Z)H (5.7)
donde:

o w(i) = [wy(i),w,(i),w.(i)]" corresponde al vector de velocidad angular medido
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por el giréscopo en la i-ésima muestra,

o w, (1), wy(i) y w,(7) corresponden a las componentes de la velocidad angular en

los ejes x, y v z, respectivamente,

||w(7)|| corresponde a la magnitud euclidiana del vector de velocidad angular,

N corresponde al niimero total de muestras del ensayo,

TAV representa la velocidad angular total media del segmento analizado.

El valor cuadratico medio (RMS) se implementé de manera transversal en el
calculo de métricas, dado que constituye una medida robusta de la magnitud efec-
tiva de la senal y permite cuantificar la energia o dispersién total asociada a la
oscilacion postural. El RMS es ampliamente utilizado en el andlisis del equilibrio ya
que integra la amplitud de las oscilaciones evitando la cancelacién de valores positi-
vos y negativos, una limitacién inherente al uso del valor medio aritmético en senales
oscilatorias [9]. En este estudio, el RMS no actiia como una métrica independiente,
sino como un operador estadistico aplicado a diversas senales cineméticas (acele-
racion, jerk y velocidad angular), con el objetivo de sintetizar su comportamiento
temporal en un unico valor escalar representativo de la inestabilidad. Su célculo se

detalla en la ecuacién (5.8).

RMS = (5.8)

donde:

e N corresponde a la cantidad de muestras,
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e x corresponde a la variable a evaluar.

La desviacién estandar de la aceleracion se incluyd como una métrica que cuan-
tifica la variabilidad de la oscilacién postural a lo largo del tiempo. Esta medida
permite describir cuan dispersos son los valores de aceleracién respecto a su prome-
dio, lo que puede reflejar la estabilidad con la que el sistema neuromuscular controla

las oscilaciones del tronco.

En este estudio, la desviacion estandar se utilizo como un operador aplicado a
distintas senales y ejes de interés, con el fin de caracterizar la variabilidad de las

oscilaciones posturales, y se calculé segin la ecuacién (5.9).

DE, = | —— > (-3, (5.9)

en donde,

e 1, corresponde a la i-ésima muestra de aceleracién en el eje analizado,
e 7 corresponde al valor medio de la aceleracion durante la prueba,

e N corresponde al nimero total de muestras de la senal.

El rango de la senal (definido como la diferencia entre el valor maximo y mini-
mo) se incluyé como una métrica destinada a cuantificar la amplitud méxima de
las oscilaciones posturales durante las pruebas. Esta medida permite identificar ex-
cursiones extremas del movimiento, asociadas a episodios de mayor inestabilidad o

correcciones posturales de gran magnitud [8, 9].

En este estudio, el rango se utilizo como un operador aplicado a distintas senales
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y ejes de interés, y se calculd segin la ecuacién (5.10).

Rango, = méx(z;) — min(z;), (5.10)

donde:

e 1; corresponde a cada muestra de aceleracion en el eje analizado,
e mix(z;) es el valor méximo observado durante la prueba,

e min(x;) es el valor minimo registrado.

La longitud del recorrido de oscilacién (sway path length, SPL) se incluyé como
una métrica destinada a cuantificar el desplazamiento total de las oscilaciones pos-
turales en el plano AP-ML. Esta métrica refleja la cantidad total de movimiento
que el sistema neuromuscular debe generar para mantener la estabilidad durante la

prueba y se calculé segin la ecuacién (5.11) [9].

N
=2
donde:

e 1; v y; corresponden a las aceleraciones instantaneas en los ejes AP y ML,
e N es el numero total de muestras,
La velocidad media de oscilaciéon (MV) se incluyé como una métrica destinada a

cuantificar la rapidez con la que varian las oscilaciones posturales en el plano AP-ML.

Esta métrica se obtiene normalizando la longitud total del recorrido de oscilacién por
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la duracion de la prueba y es conceptualmente equivalente a la velocidad media del
centro de presion utilizada en posturografia tradicional, considerandose uno de los

indicadores mas sensibles del control postural [15, 8, 9]. Es calculada segin (5.12).

SPL SPL
MV == = CEOYG (5.12)

donde,

SPL corresponde a la longitud total del recorrido de oscilacion,

T es la duracion total de la senal,

e N es el numero de muestras,

At es el intervalo temporal entre muestras.

El drea de la elipse de confianza al 95 % (Ags) se utilizé como una métrica des-
tinada a cuantificar la dispersion espacial de las oscilaciones posturales en el plano
AP-ML. Esta métrica describe el area dentro de la cual se concentra aproxima-
damente el 95 % de drea de oscilacién, proporcionando una estimacién robusta del
tamano de la estrategia de control postural empleada durante la prueba [9]. El drea

de la elipse de confianza se calcul6 segun la ecuacién (5.15).

02 = Var(x), 03 = Var(y), o4y = Cov(z,y), (5.13)
Ags = 7TX;o,gs det(X), (5.14)

A95 Sy Oz Oy \/ 1-— p2, (515)

en donde,
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o’y 05 corresponden a las varianzas de las aceleraciones en los ejes AP y ML,

Oy €s la covarianza entre ambos ejes,

3. es la matriz de varianza—covarianza bidimensional,

X3,0.05 €s el valor critico del chi-cuadrado para dos grados de libertad al 95 %

de confianza,

p es el coeficiente de correlacion entre los ejes AP y ML.

Dado que el area de la elipse de confianza depende de la duracién de la senial y de
la magnitud global de las oscilaciones posturales, se calculé una versién normalizada
del drea (Agsnorm), Obtenida al dividir el drea por la duracién total de la prueba.
Esta normalizacion permite realizar comparaciones mas equitativas entre sujetos y
condiciones, al expresar la dispersion espacial de la oscilaciéon por unidad de tiempo,

segin la ecuacién (5.16).

A95

A95,norm - T; (516)

donde T' corresponde al tiempo total de la prueba.

Todas las métricas descritas anteriormente, fueron seleccionadas debido a su ca-
pacidad para reflejar cambios en la estabilidad postural y en la demanda de control
neuromuscular bajo distintas condiciones sensoriales. Estudios recientes han demos-
trado que variables derivadas de acelerometria y giroscopia, como el RMS, el Jerk
y las métricas basadas en las oscilaciones posturales, permiten identificar variacio-
nes en los ajustes posturales automaticos y en las estrategias de control empleadas

por el sistema nervioso central para mantener el equilibrio [74, 76]. Por lo tanto,
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su inclusion en este trabajo proporciona una aproximacion cuantitativa clinicamente

relevante para caracterizar la estabilidad postural.

5.2.2.1. Seleccién de métricas

Dado el elevado nimero de métricas disponibles derivadas a partir de las senales
inerciales, se implementé un procedimiento de selecciéon orientado a identificar un
conjunto reducido de métricas informativas e interpretables para la cuantificacién
del equilibrio estatico y asi, su despliegue en la interfaz de evaluacion sea interpreta-
ble. En lugar de basar la selecciéon tinicamente en significancia estadistica, se utilizé
un enfoque multicriterio que considera simultaneamente sensibilidad a la demanda
sensorial, consistencia a través de condiciones, estabilidad intraensayo y calidad de

los datos disponibles.

Para cada métrica se calculé un puntaje de ranking compuesto, combinando los si-
guientes criterios: la sensibilidad al incremento de dificultad del protocolo m-CTSIB,
evaluada mediante la diferencia de medianas entre la condicién més estable (OAPF)
y la mas desafiante (OCPI); el tamano del efecto no paramétrico, cuantificado me-
diante el coeficiente de Cliff, con el fin de estimar la magnitud de las diferencias
sin asumir normalidad; la monotonicidad del comportamiento a lo largo de las cua-
tro condiciones del protocolo, estimada mediante la correlacién de Spearman entre
la mediana de la métrica y el orden creciente de dificultad de las condiciones; y la
estabilidad intraensayo, aproximada mediante el coeficiente de variacién (CV) en
la condicién OAPF, penalizando métricas excesivamente variables en condiciones

estables.

Cada uno de estos criterios fue ponderado mediante factores de peso definidos

o1



empiricamente, priorizando aquellos indicadores que reflejan la capacidad de una
métrica para discriminar cambios en el control postural. En particular, se asigno
mayor peso al tamanio del efecto (Cliff’s delta), debido a que este indicador permite
cuantificar la magnitud de las diferencias entre condiciones sin asumir normalidad
en los datos, caracteristica comtn en mediciones biomecéanicas. En segundo lugar,
se priorizo la sensibilidad al cambio entre condiciones del protocolo m-CTSIB, ya
que una métrica util para la evaluacion del equilibrio debe responder al incremento
de la dificultad sensorial. La monotonicidad fue considerada como un indicador de
consistencia del comportamiento de la métrica frente al aumento progresivo de la
dificultad de las tareas, mientras que la estabilidad intraensayo se incorpord con
menor peso para penalizar métricas excesivamente variables en condiciones estables,

sin que este criterio domine el proceso de seleccion.

Los criterios utilizados, junto con sus indicadores y pesos relativos, se resumen
en la Tabla 5.1

Tabla 5.1: Criterios utilizados para el ranking y seleccién de métricas de equilibrio
estatico.

Criterio Indicador Peso
Sensibilidad a la condicién — Diferencia de medianas (OCPI-OAPF)  0.25
Tamano del efecto Cliff’s delta 0.45
Monotonicidad Correlacién de Spearman 0.20

Estabilidad intraensayo  Coeficiente de variaciéon (CV) en OAPEF  0.10

5.2.2.2. Integracion IMU-MoCap

Para iniciar el proceso de comparacién entre las métricas derivadas de los sen-
sores inerciales y aquellas obtenidas del sistema MoCap (OptiTrack®), se utilizaron

marcas de tiempo comunes al inicio y al final de cada ensayo para alinear tempo-
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ralmente ambas sefiales. Posteriormente, las senales fueron segmentadas utilizando
dichas marcas, seleccionando el intervalo correspondiente al periodo efectivo de me-

dicién.

Luego, para garantizar la coherencia espacial entre las mediciones obtenidas des-
de el sistema de captura de movimiento y los sensores inerciales, se construyeron
modelos de cuerpo rigido con los marcadores del sistemas optoelectrénico, tanto pa-
ra el tronco y la regién lumbar. La construcciéon del cuerpo rigido se basé en la
posicién tridimensional de los marcadores colocados en anatomias especificas: (1) un
conjunto de marcadores ubicados en ambos hombros y la regién escapular (T7) para
la estimacién del movimiento del tronco, y (2) 4 marcadores posicionados sobre la

pelvis para la estimacion de la region lumbar.

El centro geométrico del cuerpo rigido del tronco se definié a partir del punto
medio entre los marcadores acromiales izquierdo y derecho. A partir de este punto,
se establecieron los ejes anatémicos locales utilizando vectores normalizados entre
marcadores: el eje AP se definié desde el punto medio hacia el marcador de tronco
posterior, el eje ML entre hombro izquierdo y derecho, y el eje vertical (VT) se
obtuvo mediante el producto cruzado entre los dos vectores anteriores, asegurando

asi un sistema ortonormal.

El cuerpo rigido lumbar se obtuvo mediante una metodologia equivalente, utili-
zando marcadores en ambas crestas iliacas y un marcador sacro para definir el origen
y los ejes locales. Estos cuerpos rigidos permitieron transformar las senales de posi-
cion desde los marcadores a un marco anatomico, posibilitando comparaciones mas

directas entre IMU y MoCap, y asegurando la consistencia de los analisis.

En la Fig. 5.3 Se muestra el resultado de estos cuerpos rigidos en el programa
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Motive (OptiTrack®).

Figura 5.3: Cuerpos rigidos del tronco (centroide amarillo) y la pelvis (centroide ma-
genta), representados en el software Motive (OptiTrack ®). A partir de estos cuerpos
rigidos se obtuvieron las orientaciones segmentarias y las posiciones tridimensionales
necesarias para el célculo de métricas cinematicas y de oscilacién postural mediante
el sistema MoCap.

Una vez definidos los cuerpos rigidos, se construyeron las matrices de transforma-
cién necesarias para expresar las senales del MoCap en el mismo marco anatémico
utilizado por las IMUs. Las posiciones registradas por las camaras fueron rotadas y
trasladadas segtin estas matrices, permitiendo obtener dngulos y aceleraciones equi-

valentes a los estimados por los sensores inerciales.

Tanto las senales del MoCap como las de la IMU fueron finalmente expresadas
en un sistema comin de coordenadas (z,y, z), lo que permitié el cdlculo paralelo
de métricas comparables en ambos sistemas. En el caso del MoCap, los angulos se
obtuvieron a partir de la orientacién del cuerpo rigido y las aceleraciones mediante
derivacion numérica de las posiciones tridimensionales; mientras que para la IMU se
utilizaron directamente los cuaterniones y lecturas del acelerometro. Una vez unifi-

cadas a las senales de los IMU, las métricas angulares (yaw, pitch, roll), dindmicas
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traslacionales (Jerk, RMS de Jerk, Aceleraciénes) y de oscilacién espaciales (longitud
de oscilacion, area de la elipse de confianza), permitiendo evaluar la concordancia,
precision y validez de las estimaciones derivadas desde los sensores inerciales respecto

del sistema de captura de referencia.

Cabe destacar que no se hace una comparaciéon directa de métricas basadas en
velocidad angular entre ambos sistemas, ya que el sistema MoCap no mide velocida-
des angulares de forma directa, y su estimacion requeriria derivaciones sucesivas de
senales angulares, lo cual introduce amplificacién del ruido y reduce la confiabilidad
de dichas métricas. Por este motivo, las métricas rotacionales basadas en velocidad
angular (TAV y RMS de la velocidad angular) fueron utilizadas exclusivamente en
el andlisis con IMU, mientras que la validaciéon cruzada entre sistemas se centrd en

métricas cinematicas y dinamicas derivables en ambos sistemas.

5.2.3. Analisis y validacién de datos

Para evaluar la precisién, sensibilidad y validez de las métricas generadas por el
algoritmo desarrollado, se implementé un analisis estadistico exhaustivo estructurado

en cinco etapas:

1. Caracterizacion descriptiva de los datos

2. Comparaciéon entre condiciones de las pruebas m-CTSIB
3. Comparacién entre ubicaciones de los sensores inerciales
4. Validaciéon cruzada con un sistema de referencia

5. Anélisis del valor predictivo clinico frente al riesgo de caida.
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En primer lugar, se evalué la distribucién de cada métrica (Jerk, cinematica an-
gular y métricas de oscilacién) mediante la prueba de Shapiro-Wilk, debido a su
alta potencia estadistica en muestras pequenas y moderadas y a su sensibilidad an-
te desviaciones en las colas de la distribucion, habitual en senales de acelerometria
y posturografia [77]. Dado que una parte importante de las métricas no presentd
distribucién normal, la caracterizaciéon descriptiva se realizé utilizando la mediana
y el rango intercuartilico [Q1-Q3], ya que estos pardmetros proporcionan estima-
ciones de tendencia central y variabilidad, menos afectadas por valores extremos o

distribuciones asimétricas.

Para la comparacion entre las cuatro condiciones sensoriales del m-CTSIB, se
aplic6 ANOVA de medidas repetidas cuando los datos cumplieron los supuestos de
normalidad. En caso contrario, se utilizé el test no paramétrico de Friedman. Cuando
el andlisis global indicé diferencias significativas (p < 0,05), se realizaron compara-
ciones post-hoc mediante la prueba de Wilcoxon pareado, aplicando correccion de

Holm para controlar el error por comparaciones multiples.

Adicionalmente, se evalud el efecto de la ubicacién del sensor (tronco vs. regién
lumbar) sobre cada métrica. Para ello, se calcularon las diferencias entre sensores
en cada condicion y se evalud la normalidad de dichas diferencias mediante Shapi-
ro—Wilk. Cuando las diferencias presentaron distribucion normal, se aplico la prueba
t de Student pareada; en caso contrario, se utilizo la prueba de rangos con signo de
Wilcoxon. Este andlisis permitié determinar si la seleccién del segmento corporal in-

fluye en la cuantificacion del equilibrio y en la sensibilidad de las métricas derivadas.

Posteriormente, se llevé a cabo una validacién concurrente entre las métricas

calculadas desde los sensores inerciales y aquellas calculadas a partir del sistema de
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captura de movimiento OptiTrack®. Para cuantificar la concordancia entre métodos
se utilizé el coeficiente de correlacion intraclase (ICC, modelo 2.1, acuerdo absoluto)
y la correlacién de Spearman. De manera complementaria, se construyeron graficos
de Bland—Altman para evaluar el sesgo sistematico y los limites de acuerdo entre
ambos sistemas, proporcionando una caracterizacién completa del comportamiento

relativo de las mediciones.

Finalmente, con el objetivo de analizar la capacidad predictiva de las métricas
inerciales frente al riesgo de caida, se ajustaron modelos de regresién logistica bina-
ria utilizando como variable dependiente la dicotomizacién del puntaje BBS (BBS
< 45: riesgo de caida; BBS > 45: sin riesgo). Cada métrica se evalué en modelos
univariados, a partir de los cuales se obtuvieron las curvas ROC (Receiver Operating
Characteristic) y el drea bajo la curva (AUC). Ademas, se determiné el umbral épti-
mo de clasificacion, junto con la sensibilidad, especificidad y valor predictivo positivo
(PPV), permitiendo estimar el rendimiento diagnéstico de cada métrica de manera

independiente.

En conjunto, estos analisis permitieron evaluar rigurosamente la validez, sensibi-
lidad y relevancia clinica de las métricas derivadas desde sensores inerciales, estable-
cer su concordancia con un sistema éptico de referencia y explorar su potencial para
identificar individuos con mayor riesgo de caida. Los resultados obtenidos sientan las
bases para el desarrollo de modelos multivariados mas robustos que integren infor-
macion instrumentada y evaluaciones clinicas, fortaleciendo el aporte de tecnologias

portatiles en la valoracion objetiva del equilibrio.
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5.2.4. Ajustes finales de la interfaz

Con el fin de integrar los algoritmos desarrollados en una aplicacién funcional
para la evaluacién clinica, se implementaron ajustes finales en la interfaz del siste-
ma implementado inicialmente, orientados a la visualizacion clara y en tiempo real
de las métricas obtenidas durante las pruebas de equilibrio. Esta etapa incluyé la
optimizacién del flujo de datos entre los sensores inerciales y la plataforma de visuali-
zacion, asegurando una latencia minima y una actualizacion continua de las variables

cinematicas calculadas.

Se disend un moédulo especifico para el despliegue de las métricas seleccionadas,
y para las senales de Jerk en los ejes AP y ML. Estos permiten que, de manera com-
plementaria, el usuario (kinesiélogo o profesional clinico) pueda identificar cambios
abruptos en la estabilidad, asi como la evolucion temporal de las métricas durante

la ejecucién de las diferentes condiciones del protocolo mCTSIB.

[gualmente, se implementaron mecanismos de registro automatico y exportacion
de datos para facilitar posteriores analisis estadisticos y asegurar la trazabilidad de

las evaluaciones realizadas.

5.3. Alcances y limitaciones

El estudio propone una evaluacion cuantitativa del equilibrio estatico, mediante
el uso de dos sensores inerciales, lo que proporciona una alternativa mas accesible y
portatil en comparacion con métodos tradicionales como los posturdgrafos. Ademads,

permite complementar la evaluacion clinica tradicional mediante la obtencién de
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métricas inerciales objetivas, sensibles a cambios en la demanda sensorial, sin pre-

tender reemplazar las pruebas clinicas ni establecer diagnésticos.

Una de las principales limitaciones fue que el estudio se realizé unicamente en el
Laboratorio de Ingenieria civil Biomédica de las dependencias de la Universidad de
Concepcién, por lo que las pruebas fueron reducidas a un entorno més controlado,
ya que es un espacio cerrado con condiciones constantes de luz, ruido y superficie
de apoyo. Estas condiciones no representa la variabilidad del entorno real, como

hospitales o entornos comunitarios.

Por otra parte, aunque los sensores inerciales proporcionan una opciéon mas ac-
cesible y portatil en comparaciéon con los sistemas tradicionales, su precision podria
verse limitada en comparacién con sistemas de captura de movimiento avanzados

como OptiTrack®, que fue utilizado como referencia en este estudio.

Finalmente, debido a que la poblacién analizada corresponde a grupos especificos
de personas, la comparacién con otras poblaciones clinicas debe realizarse con cau-
tela. No obstante, el enfoque metodologico y el disenio del sistema sientan las bases
para futuras aplicaciones clinicas orientadas al monitoreo, seguimiento y apoyo a la

evaluacion del equilibrio postural en distintos contextos de atencién.

5.3.1. Poblacién y Muestra

El estudio se realizé con participantes residentes de la Region del Biobio, Chi-
le, seleccionados a través de una convocatoria abierta en instituciones locales. Esto
asegura una representatividad regional al incluir personas con caracteristicas socio-

econdémicas y clinicas diversas.
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Criterios de inclusién:

Personas mayores de 18 anos.

Disponibilidad para asistir a las sesiones de evaluacién en el laboratorio.

Capacidad para comprender y seguir las instrucciones del protocolo experimen-

tal.

Consentimiento informado firmado.

Criterios de exclusion:

e Condiciones médicas o fisicas que limiten la realizacién de las pruebas, como

fracturas menos de 6 meses o dolor intenso.
e Uso de dispositivos de asistencia para la movilidad, como bastones o andadores.
Los participantes se dividiran en subgrupos por edad:
e 18-39 anos.
e 40-59 anos.

e 60 anos o mas.

Ademas, se agrega un grupo de personas con disfunciones del equilibrio, para

tener variabilidad en la muestra.

5.3.2. C(Calculo del tamano muestral y muestra final

El dimensionamiento de la muestra se basé en los requerimientos estadisticos de

los analisis de validez concurrente, orientados a evaluar la asociacién entre las métri-
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cas derivadas de sensores inerciales y las medidas de referencia (sistema OptiTrack®

y Escala de Balance de Berg).

El tamano muestral minimo (n) se estimé mediante la férmula estdndar para

estudios de correlacion:
Zor2 + Z5\ >
n = (—/2 5) +3 (5.17)
r

donde se consideré un nivel de significancia del 5% (Z,/2 = 1,96), una potencia
estadistica del 95 % (Zz = 1,645) y una correlacién esperada de r = 0,80, de acuerdo
con la literatura previa [8]. Bajo estos supuestos, se obtuvo un tamano muestral

minimo aproximado de n ~ 24 participantes.

Sin embargo, con el fin de asegurar la robustez de analisis complementarios, como
regresion logistica y curvas ROC para la estimacién del riesgo de caida, se defini6 y
alcanzo un tamano muestral efectivo de 60 participantes, el cual supera ampliamente

el minimo requerido para los analisis de correlacion.

La muestra incluyé adultos con distintos niveles de desempenio postural, incor-
porando tanto sujetos sanos como un subgrupo con disfunciones del equilibrio. Esta
heterogeneidad permitié abarcar un amplio rango de estabilidad, favoreciendo la
evaluacién de la sensibilidad de las métricas inerciales frente a diferentes niveles de

control postural [78].
Etica:

Las pruebas a llevar a cabo se encuentra aprobadas por el Comité de Etica,
Bioética y Bioseguridad de la Vicerrectoria de Investigacion y Desarrollo de la Uni-
versidad de Concepcion (cdédigo CEBB 1757-2024). Vinculado al Proyecto FONDEF

[D24110422 titulado “Sistema portable y de bajo costo para la evaluacion del movi-
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miento de las personas”.
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Capitulo 6. Resultados

6.1. Adquisicién de Datos

6.1.1. Interfaz

Para adquirir los datos, se disené un sistema con dos sensores inerciales, conec-
tados por medio de Bluetooth a un esp32. Con su propia interfaz para adquirir estos

datos.

La interfaz de adquisiciéon fue desarrollada en lenguaje Python utilizando la li-
breria PyQt6 [79], lo que permitié la implementacién de una plataforma gréfica
dedicada para la configuracién de las pruebas, el control del inicio y término de las

mediciones, y el almacenamiento estructurado de los datos adquiridos.

En la Figura 6.1 se muestra la interfaz grafica utilizada durante el proceso expe-

rimental.

6.1.2. Datos obtenidos

El estudio incluyé un total de 60 participantes, distribuidos en cuatro grupos.
Tres de ellos correspondieron a grupos definidos por rango de edad: grupo A (> 60
anos), grupo B (40 — 59 anos) y grupo C (18 — 39 anos). El cuarto grupo (grupo
D) estuvo compuesto por personas que presentaban disfunciones en su equilibrio,

independiente de su edad cronoldgica.
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Interfaz Equilibrio

Salir Interfaz de Equilibrio

Puerto Serial Com3 Confirmar

Identificador del sujeto ! Confirmar

Niimero QMUV Trenco b ~ ~  Conectar
Nimero QMUV Espalda Baja 2 ~ ~ | SConectar

Reconectar

Seleccion Pruebas

Ojos Abiertos Piso Firme Ojos Cerrados Piso Firme

Ojos Abiertos Piso Inestable Ojos Cerrados Piso Inestable
Ninguna prueba seleccionada

Reproducir Sonido

Comenzar Detener Reiniciar

Tiempo:

Guardar

Figura 6.1: Interfaz grafica utilizada para la adquisicién de datos.

La Tabla 6.1 resume las principales caracteristicas antropométricas y demografi-
cas de los participantes incluidos en el estudio. En el Anexo B se encuentran los

antecedentes clinicos de los participantes pertenecientes al grupo D.

Tabla 6.1: Resumen de caracteristicas de los participantes (media £ DE)

Grupo n Edad [anos] Peso [kg] Altura [m] Sexo (M/F)

A 15 717 7947 £ 18,79 1,60+ 0,11 3/12
B 15 5246 78,26 £ 14,36 1,64 40,11 6/9
C 15 25+5 69,26 £9,34 1,654 0,05 3/11
D 15  66+£12  70,66+1358 1,58+8,53 7/8

Para cada sujeto se registraron mediciones en las cuatro condiciones del pro-
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tocolo m-CTSIB: OAPF, OCPF, OAPI y OCPI. Las pruebas fueron seleccionadas
considerando la integridad de los datos adquiridos. Aquellas pruebas que presenta-
ron pérdida de informacién, interrupciones en la senal o registros incompletos en

cualquiera de los sistemas (IMU o MoCap) fueron excluidos del andlisis.

Tras este proceso de control de calidad, inicamente se incluyeron en el analisis
aquellas pruebas en las que se obtuvieron senales completas y validas tanto del

sistema de sensores inerciales como del sistema de captura éptico de movimiento

(MoCap).

6.2. Cddigo principal y procesamiento de senales

6.2.1. Preprocesamiento de senales

Las senales adquiridas mediante los sistemas IMU y MoCap fueron sincroniza-
das temporalmente utilizando marcas acusticas comunes al inicio y al final de cada

condicién experimental, lo que permitié una alineacién precisa entre ambos sistemas.

Posteriormente, las senales inerciales de aceleracién lineal y velocidad angular,
junto con las trayectorias tridimensionales obtenidas mediante MoCap, fueron proce-
sadas mediante los procedimientos de filtrado descritos en la seccion de Metodologia.
Esto permitieron mitigar los componentes no correspondientes a la oscilaciéon postu-

ral y asegurando la consistencia temporal entre condiciones.

Dado que los sistemas IMU y MoCap miden diferentes magnitudes fisicas (acele-
raciones lineales versus posiciones espaciales), las senales no fueron comparadas de

forma directa. En su lugar, se transformaron segin la métrica considerada en va-
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riables derivadas comparables, orientadas a describir el comportamiento global del

control postural durante las tareas de equilibrio estatico.

6.2.2. Calculo de métricas cinematicas, dinamicas y espacia-

les del control postural

Una vez completadas las etapas de sincronizacién y filtrado, las métricas de equili-
brio fueron calculadas a cada condicién del protocolo m-CTSIB. En particular, todas
las métricas se obtuvieron utilizando la senal completa de cada prueba, sin aplicar
ventanas deslizantes, con el fin de caracterizar el comportamiento global del control

postural durante cada condicién experimental.

A partir de las senales procesadas se calcularon métricas cinematicas basadas en
la orientacién del segmento, obtenidas a partir de la conversion de cuaterniones a

angulos de navegacion (roll, pitch y yaw) segin la Ec. (5.1), (5.2), (5.3).

Por otra parte, se calcularon métricas dinamicas traslacionales y rotacionales, in-
cluyendo el Jerk lineal y angular definidos mediante derivacién temporal (Ec. (5.4)),
ademds de métricas utilizadas en la literatura como el valor cuadratico medio (RMS),
la desviacion estandar y el rango de Jerk y aceleraciones, calculadas segiun las
Ec. (5.8), (5.9), (5.10). Adicionalmente, se obtuvieron métricas rotacionales globa-
les del segmento, tales como la velocidad angular total media (TAV), definida en la

Ec. (5.7), junto con el RMS de la magnitud de la velocidad angular.

Finalmente, se calcularon las métricas espaciales de oscilacién postural en el plano
AP-ML, incluyendo la longitud de trayectoria, la velocidad media y el area de la elipse

de confianza al 95 %, calculadas segin las Ecs. (5.11), (5.12) y (5.15), respectivamen-
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te. Todas las métricas fueron calculadas de forma independiente para cada sujeto,

sensor y condicién experimental.

En el Anexo C, se encuentra un ejemplo de los valores de las métricas anterior-

mente calculadas.

6.2.3. Seleccion de métricas para la cuantificacion del equi-

librio

Como se explicd anteriormente, se realizé un ranking de las métricas calculadas

con el objetivo de identificar aquellas con mayor capacidad descriptiva del control

postural . En las Tablas 6.2 y 6.3 se presentan los resultados del ranking para el

sensor ubicado en el tronco y en la espalda baja, respectivamente.

Tabla 6.2: Ranking de las 20 métricas con mayor puntaje para el sensor en el tronco.

Métrica AMed Cliff’sd p CV  Score
Rango de oscilacion eje AP 0.24 0.82 1.00 0.54 0.85
RMS de oscilacion eje AP 0.04 0.82 1.00 0.46 0.83
DE del oscilacion eje AP 0.04 0.82 1.00 0.46 0.83
Jerk eje AP 1.30 0.79 1.00 4.86 0.82
Area de la elipse de confianza 95%  0.02 0.78 1.00 3.17 0.82
Area de la elipse 95 % normalizada  0.00 0.78 1.00 3.17 0.82
RMS del jerk eje ML 0.17 0.79 1.00 0.80 0.81
Jerk total 1.50 0.78 1.00 13.31 0.81
Pico a pico del Jerk eje AP 1.48 0.74 1.00 0.84 0.79
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Métrica AMed Cliff'sé p CV  Score

Rango del dngulo pitch 0.70 0.73 1.00 0.3 0.77
RMS del Jerk total 0.18 0.78 1.00 1.25 0.77
SPL 4.09 0.78 1.00 1.25 0.76
Velocidad media de oscilacion 0.14 0.78 1.00 1.25 0.76
P-P del Jerk total 0.85 0.70 1.00 1.64 0.76
RMS del angulo pitch 0.15 0.76 0.80 0.50  0.76
Jerk eje ML 0.26 0.67 1.00 38.20 0.74
P-P del Jerk eje ML 0.65 0.65 1.00 272 0.69
RMS de la velocidad angular 0.47 0.62 1.00 0.87 0.68
Jerk angular total 18.12 0.53 1.00 17.21 0.68
RMS de jerk eje AP 0.07 0.67 1.00 213  0.67

(*) Nota: Presenta las métricas seleccionadas.

Tabla 6.3: Ranking de las 20 métricas con mayor puntaje para el sensor en la
espalda.

Métrica AMed Cliff'sd  p CV  Score
Jerk eje AP 0.77 0.75 1.00 6.42 0.80
Jerk total 0.99 0.76 1.00 13.76 0.79
RMS del Jerk eje ML 0.12 0.75 1.00  0.90 0.76
P-P del Jerk eje AP 0.94 0.73 1.00 0.84 0.75
P-P del Jerk total 0.61 0.71 1.00 1.24 0.74
Jerk global total 10.61 0.65 1.00 29.59 0.74

Continta en la pdgina siguiente
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Métrica AMed Cliff's§ p CV  Score
RMS del Jerk 0.13 0.76 1.00 127 0.74
SPL 3.25 0.75 1.00 1.28 0.73
Velocidad media de oscilacion ~ 0.11 0.75 1.00 1.28 0.73
Jerk eje ML 0.30 0.62 1.00 28.17 0.72
RMS del Jerk en pitch 0.15 0.62 1.00 4.28 0.71
RMS de la velocidad angular 0.39 0.69 1.00 0.88 0.70
RMS del Jerk angular 0.46 0.65 1.00 194 0.70
P-P de la velocidad angular 1.48 0.64 1.00 1.33 0.70
RMS del Jerk en yaw 0.34 0.62 1.00 2.19 0.69
P-P del Jerk en pitch 1.34 0.59 1.00 594 0.69
TAV 0.30 0.68 1.00 0.82 0.69
RMS del Jerk en roll 0.27 0.65 1.00 1.25 0.68
Rango del dngulo yaw 1.29 0.50 1.00 1.20 0.67
P-P del Jerk eje ML 0.63 0.60 1.00 1.79  0.67

(*) Nota: Presenta las métricas seleccionadas.

de las distintas condiciones del protocolo.
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De los resultados del ranking y del andlisis de correlaciéon entre métricas, se
observa que tanto en el sensor de tronco como en el de espalda baja las métricas
asociadas a la dindmica del movimiento -Jerk, RMS de Jerk y PP de Jerk- alcanzaron
los mayores puntajes. Este comportamiento evidencia una alta sensibilidad de estas

variables al aumento de la demanda sensorial y una respuesta consistente a lo largo

De manera complementaria, las métricas globales de oscilacion, tales como la



longitud de trayectoria (SPL) y el area de la elipse de confianza al 95 %, se ubicaron
sistematicamente en posiciones superiores del ranking, indicando su relevancia para
caracterizar el desempeno postural global. Adicionalmente, se observé que métri-
cas rotacionales derivadas del giroscopio, como la velocidad angular total (TAV) y
el RMS de velocidad angular, también aportaron informacién relevante, sugiriendo
que la actividad rotacional del segmento complementa las métricas traslacionales de

oscilacidn.

Finalmente, se seleccioné un conjunto de diez métricas, procurando cubrir do-
minios funcionales complementarios y minimizando redundancias entre variables al-
tamente correlacionadas. Para ello, se utilizé6 un umbral de |r| > 0,99, evitando
reportar métricas equivalentes (por ejemplo, seleccionando SPL en lugar de reportar
simultdneamente SPL y MV, y utilizando el elipse al 95 % en lugar de elipse al 95 % y
su versién normalizada). Adicional a esto, se mantiene la consistencia entre métricas
en los ejes AP y ML, optando por un descriptor uinico para ambos ejes, con el fin de

conseguir consistencia a la hora de reportar los resultados.

Por ultimo, se consideré que las métricas seleccionadas deben tener un buen
puntaje para ambos sensores, llegando a un consenso, en donde se considera el menor
valor como el representativo. Esta seleccion permite reportar de forma compacta y
trazable la cuantificacion del equilibrio, manteniendo sensibilidad a las condiciones
y facilitando la interpretacién por el usuario final. En la tabla 6.4 se presentan las
métricas seleccionadas con los resultados obtenidos por el ranking anteriormente

presentado, junto a su puntaje de consenso.

A modo ilustrativo, el comportamiento numérico de las métricas seleccionadas,

la Tabla 6.5 muestra los valores obtenidos para un sujeto representativo (a028),
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Tabla 6.4: Ranking de consenso de métricas considerando sensores en espalda y
tronco. El puntaje de consenso corresponde al minimo entre ambos sensores.

Puntaje Puntaje Puntaje

Métrica espalda  tronco  Consenso
Jerk eje AP 0.80 0.82 0.80
Jerk total 0.79 0.81 0.79
P-P del Jerk eje AP 0.75 0.79 0.75
P-P del Jerk total 0.74 0.76 0.74
SPL 0.73 0.76 0.73
Jerk eje ML 0.72 0.74 0.72
RMS de la velocidad angular 0.70 0.68 0.68
TAV 0.69 0.67 0.67
P-P del Jerk eje ML 0.67 0.69 0.67
Area de la elipse de confianza 95 % 0.65 0.82 0.65

diferenciando los sensores de tronco y espalda baja en cada condiciéon del protocolo
m-CTSIB. Se observa un aumento progresivo de las métricas dinamicas y espaciales
a medida que se incrementa la dificultad sensorial, consistente con los resultados

globales reportados para la muestra completa.
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Tabla 6.5: Valores representativos de las métricas inerciales seleccionadas para un sujeto ejemplo (a028), diferenciando
sensores de tronco y espalda baja en cada condicién del protocolo m-CTSIB.

s OAPF OCPF OAPI OCPI
Métrica
Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda

Jerk || 0.73 0.86 0.82 0.69 1.66 1.12 2.61 1.52
Jerk eje AP | 0.47 0.54 0.61 0.46 1.33 0.62 2.33 1.21
Jerk eje ML | 0.26 0.32 0.21 0.24 0.33 0.50 0.29 0.29
P-P Jerk [%] 0.57 0.81 1.23 1.27 1.13 0.79 1.57 1.40
P-P Jerk cje AP [%] 1.08 1.42 2.04 1.91 2.10 1.47 2.56 2.23
P-P Jerk cje ML [%] 0.92 1.19 0.90 0.98 1.11 1.21 0.96 0.89
SPL [%] 5.73 6.23 5.65 5.30 8.17 7.05 10.20 8.01
RMS Vel. Ang. [2d] 0.78 0.68 0.85 0.66 0.86 0.69 1.18 0.82
TAV [x2d] 0.68 0.55 0.57 0.52 0.74 0.57 0.99 0.70

Area Elipse 95 % [m—} 0.01 0.02 0.01 0.02 0.02 0.05 0.03 0.02




6.2.4. Comportamiento del Jerk en el plano AP-ML

Considerando que el Jerk para ambos sensores, se mantiene como la métrica
con mejor ranking, la presentacién visual de la informacion se mantendra acorde al
Jerk, en este caso en ambos ejes (AP-ML). Esta representacién permite explorar y
visualizar la direccion predominante del movimiento y la organizacion espacial de las

compensaciones posturales.

La Figura 6.2 muestra un ejemplo representativo de la trayectoria del Jerk pro-
yectado en el plano AP-ML para la regién de la espalda baja y el tronco durante dos

pruebas de equilibrio estatico.

En ambas regiones, la representacion bidimensional del Jerk permite identificar
patrones de dispersion espacial asociados a la magnitud y rapidez de las compensa-
ciones posturales, los cuales no resultan evidentes al analizar inicamente las senales
temporales de forma unidimensional. En este sentido, el analisis en el plano AP-ML
aporta informacion complementaria sobre la organizaciéon y estabilidad del control

dindmico del equilibrio.

6.3. Analisis Estadistico

6.3.1. Test de Normalidad

La normalidad de las distribuciones se evalué mediante el test de Shapiro-Wilk
para cada métrica y condiciéon del protocolo m-CTSIB. En la mayoria de los casos

se obtuvieron valores de p < 0,05, lo que indicé desviaciones significativas respecto
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espalda baja en la condicion OCPI. espalda baja en la condiciéon OCPI.

Figura 6.2: Ejemplo representativo de la proyeccién del Jerk en el plano AP-ML
para los sensores ubicados en (a y c) la espalda baja y (b y d) el tronco durante las
condiciones menos desafiantes (a) y (b), y la condicién més desafiante (c) y (d).

a una distribucién normal. Este comportamiento fue consistente a través de distin-

tas métricas y condiciones experimentales, particularmente en aquellas asociadas a

mayor demanda sensorial.

En consecuencia, se rechazé el supuesto de normalidad y se optd por el uso de
métodos estadisticos no paramétricos en los analisis posteriores, incluyendo el test

de Friedman para la comparacién entre condiciones y la correlacion de Spearman
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para la validacion entre sistemas de medicion.

6.3.2. Caracterizacion descriptiva de los datos

Previamente a los andlisis comparativos y de validacion, se realizé una caracte-
rizacién descriptiva de las métricas de equilibrio obtenidas a partir de los sensores
inerciales y del sistema de captura de movimiento. Esta etapa tuvo como objetivo
describir el comportamiento general de los datos, su variabilidad y su distribucién

bajo las distintas condiciones del protocolo m-CTSIB.

Para cada métrica y condicion experimental, se calcularon medidas de tendencia
central y dispersion. Dado el comportamiento no normal de la mayoria de las va-
riables, la descripcién de los datos se realizé principalmente mediante la mediana y
el rango intercuartilico (Q1-Q3), complementadas con medidas de variabilidad como
la desviacion estandar, el rango y el coeficiente de variacién en condiciones estables.

En las Tablas 6.6 y 6.7, se encuentran los valores de la métrica de Jerk.

La inspeccion descriptiva de los datos evidencié un incremento progresivo de
la magnitud del Jerk a medida que aumenté la dificultad de las condiciones del
protocolo m-CTSIB, particularmente al pasar de tareas con ojos abiertos a ojos
cerrados y sobre superficie inestable. Este comportamiento fue consistente en ambos
sensores inerciales, observandose valores mas elevados en la condicién OCPI para

todos los grupos etarios.

Adicionalmente, se observé una mayor dispersién de los datos en las condiciones
de mayor demanda sensorial, reflejada en el ensanchamiento del rango intercuartilico,

especialmente en los grupos de mayor edad. En particular, el grupo D presenté no
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solo medianas mas elevadas, sino también una mayor variabilidad intra-grupo, lo que
sugiere estrategias de control postural mas heterogéneas bajo condiciones desafiantes.
Estas tendencias fueron mas pronunciadas en el sensor ubicado en el tronco, lo que

indica una mayor amplificacion de las oscilaciones posturales a nivel proximal.

Tabla 6.6: Mediana [Q1-Q3] del Jerk medido en la espalda baja para cada grupo y
condicién del protocolo m-CTSIB.

Grupo OAPF OCPF OAPI OCPI

Grupo A 0.81 [0.51-0.86] 1.04 [0.67-1.64] 0.85 [0.63-2.10] 1.49 [1.22-3.28]
Grupo B 0.43 [0.35-0.45] 0.60 [0.42-0.78] 0.76 [0.63-1.06] 1.25 [0.98-1.90]
Grupo C  0.45 [0.39-0.69] 0.60 [0.44-1.00] 0.84 [0.64-1.02] 1.20 [1.09-1.68]
Grupo D 0.97 [0.50-1.86] 1.88 [0.64-3.26] 3.00 [0.87-7.16] 3.39 [2.14-8.71]

Tabla 6.7: Mediana [Q1-Q3] del Jerk medido en el tronco para cada grupo y con-
dicion del protocolo m-CTSIB.

Grupo OAPF OCPF OAPI OCPI
Grupo A 0.68 [0.50-0.91] 1.20 [0.73-1.84] 1.27 [0.92-3.47] 2.21 [1.43-5.33]
Grupo B 0.46 [0.32-0.60] 0.60 [0.43-1.03] 1.02 [0.70-1.87]  1.87 [1.15-3.06]
Grupo C  0.56 [0.48-0.79] 0.64 [0.52-0.83] 0.87 [0.65-1.17]  1.51 [0.98-2.37]
Grupo D 1.14 [0.58-2.13] 1.83 [0.77-3.97] 4.16 [0.92-7.37] 6.27 [2.92-13.32]

Al analizar de forma descriptiva el conjunto completo de métricas de equilibrio, se
observo un incremento progresivo de sus valores medianos a medida que aumenté la
dificultad de las condiciones del protocolo m-CTSIB, desde OAPF hasta OCPI. Este
patron fue consistente en métricas dindmicas, angulares y de oscilacion postural,
lo que confirma una respuesta coherente del sistema frente a mayores demandas

sensoriales.

Las métricas basadas en Jerk, tanto lineales como angulares, presentaron los
mayores incrementos relativos y una mayor dispersién bajo condiciones desafiantes,

evidenciada por el ensanchamiento del rango intercuartilico. En contraste, las métri-
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cas angulares y de oscilacion mostraron aumentos mas graduales, reflejando ajustes

posturales de menor velocidad y mayor amplitud.

Los valores detallados de las medidas descriptivas para todas las métricas y con-
diciones se presentan en las tablas incluidas en el Anexo D, mientras que en esta
seccion se enfatizan las tendencias generales observadas, las cuales fundamentan los

analisis comparativos y de validacién que se desarrollan posteriormente.

6.3.3. Comparacién entre condiciones

El analisis de Friedman mostré que multiples métricas presentaron diferencias
estadisticamente significativas entre las cuatro condiciones del protocolo m-CTSIB

(p < 0,05). Las métricas que evidenciaron diferencias mdas consistentes incluyeron:

Jerk (IMU y MoCap).

Métricas de oscilacién en los ejes AP y ML (RMS y STD).

Area de la elipse de confianza al 95 %.

Longitud de trayectoria (SPL).

En particular, las métricas asociadas al Jerk y a la oscilacién espacial presen-
taron los mayores tamanos de efecto, con valores de Kendall’s W elevados (W =
0.60-0.70), lo que indica una alta sensibilidad a los cambios en la demanda sensorial.
En contraste, las métricas angulares basadas en rangos y valores RMS de roll, pitch
y yaw mostraron tamanos de efecto bajos a moderados (W =~ 0.08-0.25), reflejando

una menor capacidad discriminativa entre condiciones.
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En conjunto, los valores de Kendall’s W oscilaron entre 0.25 y 0.70, lo que sugiere
que las condiciones sensoriales influyen de manera sistematica sobre la estabilidad
postural, con un impacto mas marcado en métricas dinamicas y espaciales que en

métricas puramente angulares.

Los andlisis post-hoc (Wilcoxon con correccién por comparaciones multiples)

mostraron diferencias significativas principalmente entre:

e Superficie firme vs superficie inestable: OAPF/OCPF < OAPI/OCPIL.

e Ojos abiertos vs ojos cerrados: OAPF < OAPI y OCPF < OCPI.

6.3.4. Comparaciones pareadas entre condiciones

El andlisis entre condiciones mediante el test de Friedman mostré diferencias
estadisticamente significativas para la mayoria de las métricas evaluadas en ambos
sensores inerciales (tronco y espalda baja). En particular, las métricas dindmicas
asociadas al Jerk (RMS y global), la velocidad angular total media (TAV) y las
métricas espaciales de oscilacién (SPL, MV y édrea de la elipse al 95 %) presentaron

valores de p < 0,001 y tamanos de efecto elevados (Kendall’s W ~ 0,5 — 0,7).

Las comparaciones post-hoc evidenciaron diferencias significativas entre préactica-
mente todas las combinaciones de condiciones, destacando un incremento progresivo

de los valores de las métricas al aumentar la dificultad sensorial del protocolo (de

OAPF a OCPI).

En contraste, las métricas angulares basadas en RMS y rango de yaw, pitch y roll
mostraron tamanos de efecto bajos (W < 0,15), indicando una menor sensibilidad a

los cambios de condicién.
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6.3.5. Comparacion entre grupos etarios

El analisis inter-grupo mostré que las métricas que presentaron diferencias es-
tadisticamente significativas entre grupos etarios correspondieron principalmente a
variables dindmicas y espaciales. En particular, las métricas de Jerk (RMS y glo-
bal) y las métricas de oscilaciéon medio-lateral (RMS, desviacién estdndar y rango)
presentaron diferencias significativas entre grupos en condiciones OAPF y OCPF,
con valores de Kruskal-Wallis p < 0,05 y tamanos de efecto pequenos a moderados

(Kendall’s W = 0,10 — 0,20).

Las comparaciones post-hoc indicaron menores valores de Jerk y oscilacion en
los grupos de menor edad (Grupo B y Grupo C) en comparacién con el Grupo A.
En contraste, las métricas angulares simples (RMS y rango de yaw, pitch y roll)
presentaron una menor frecuencia de diferencias inter-grupo y tamanos de efecto

reducidos (W < 0,1).

La Figura 6.3 muestra la evolucién de la mediana de RMS Jerk para cada grupo
etario a lo largo de las cuatro condiciones del protocolo m-CTSIB. Se observa un
incremento progresivo de la mediana al aumentar la dificultad de la tarea, particu-
larmente al introducir superficie inestable y restriccion visual. Se puede observar, que
grupos de mayor edad presentan valores consistentemente méas elevados en todas las
condiciones, con una separacion mas marcada en OAPI y OCPI, lo que es coherente

con los resultados obtenidos mediante los andlisis estadisticos no paramétricos.
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Figura 6.3: Medianas de Jerk por grupo etario y condicién del m-CTSIB para los
sensores de espalda baja y tronco.

6.3.6. Validacién IMU vs MoCap

La validacién entre el sistema IMU y el sistema MoCap mostré un desempeno di-
ferencial segtin el tipo de métrica analizada. Las métricas lineales de Jerk presentaron
una concordancia global alta entre sistemas, evidenciada por coeficientes elevados de
correlacién de Spearman y valores de ICC en rangos moderados a altos, siendo el
RMS del Jerk la métrica con mejor desempeno global en ambos sensores (Tabla 6.8).
Estos resultados indican que las métricas lineales de Jerk preservan tanto el orden

relativo entre sujetos como la similitud numérica entre sistemas.

Tabla 6.8: Concordancia global entre IMU y MoCap para métricas lineales de Jerk.

Métrica  Sensor P ICC Nivel de acuerdo
RMS Jerk Espalda 0.86  0.87 Alto

RMS Jerk Tronco  0.87  0.88 Alto

Jerk total Espalda 0.86 0.74 Moderado-alto
Jerk total Tronco  0.87 0.76 Moderado—alto
P-P Jerk  Ambos ~0.80 0.77 Moderado—alto
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En contraste, las métricas angulares basadas en RMS presentaron asociaciones
bajas a moderadas y una concordancia absoluta limitada, particularmente en el eje
yaw, donde los valores de ICC fueron cercanos a cero o negativos, lo que sugiere una
ausencia de acuerdo absoluto entre sistemas (Tabla 6.9). No obstante, las métricas
basadas en rangos angulares de pitch y roll mostraron un mejor desempeno, con

asociaciones y concordancias moderadas a altas.

Tabla 6.9: Concordancia global entre IMU y MoCap para métricas angulares.

Meétrica Sensor p 1CC Interpretacion

RMS Roll Ambos 0.39-0.51 0.25-0.44 Baja concordancia
RMS Pitch ~ Ambos 0.44-0.48 ~0.31 Baja concordancia
RMS Yaw Ambos 0.29-0.47 <0 No intercambiable
Rango Roll ~ Ambos 0.61-0.64 0.62-0.78  Moderada—alta
Rango Pitch  Ambos 0.68-0.77 0.81-0.83 Alta
Rango Yaw  Tronco 0.49-0.57 0.48 Moderada

Para las métricas de oscilacion, se evaludé unicamente la asociacion monotoéni-
ca mediante la correlacion de Spearman, dado que las senales IMU y MoCap no
comparten necesariamente la misma escala. En este caso, las métricas en direccién
anteroposterior y aquellas relacionadas con el trayecto de oscilacién (SPL y MV)
mostraron asociaciones moderadas a altas, mientras que las métricas medio-laterales
y basadas en elipsoide presentaron mayor variabilidad segiin sensor y condicién (Ta-
bla 6.10). En el anexo E, se encuentran los valores de todas las métricas evaluadas

en ambos sensores.

Al analizar los diagramas de dispersion IMU vs MoCap (Figuras 6.4 y 6.5), se
observa una relacion monoténica positiva entre ambos sistemas en todas las condi-
ciones del protocolo m-CTSIB. La dispersion de los puntos alrededor de la recta de

ajuste es reducida en condiciones de menor exigencia postural (OAPF y OCPF),
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Tabla 6.10: Asociacién monoténica global (Spearman) entre IMU y MoCap para
métricas de oscilacion.

Métrica Direccion P Interpretaciéon
RMS / STD AP 0.68-0.71  Moderada—alta
Rango AP 0.70-0.72 Alta
SPL / MV AP-ML  0.81-0.83 Alta
RMS / STD ML 0.29-0.56 Baja-moderada

Area de Elipse 95%  AP-ML  0.52-0.68 Moderada

mientras que en condiciones mas desafiantes (OAPI y OCPI) se aprecia una ma-
yor variabilidad, asociada a valores elevados de la métrica Jerk. Este patrén sugiere
que, si bien la asociacién entre sistemas se mantiene, la precision relativa tiende a

disminuir levemente a medida que aumenta la magnitud del movimiento.

Correlacion de Jerk: Espalda IMU VS MOCAP

OAPF (rho=0.83) 150 OCPF (rho=0.79)

150
o1 o1
3 J/ 2 V
MOCAP MOCAP
¢ OAPI (ho=0.86) , OCPI (rho=0.81)
= 100 o1 .
2 3"
O
0
MOCAP MQCAP

Figura 6.4: Diagramas de dispersién IMU vs MoCap para la métrica Jerk, estrati-
ficados por condicién del protocolo m-CTSIB (OAPF, OCPF, OAPI y OCPI). Cada
punto representa un sujeto (n=60); la linea continua corresponde al ajuste lineal. Se
indica el coeficiente de correlacién de Spearman (p).

La Figura 6.6 muestra los graficos de Bland—Altman para la métrica Jerk, compa-

rando las estimaciones obtenidas mediante IMU y MoCap para los sensores ubicados
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Correlacion de Jerk: Tronco IMU VS MOCAP
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Figura 6.5: Diagramas de dispersion IMU vs MoCap para la métrica Jerk, estrati-
ficados por condicién del protocolo m-CTSIB (OAPF, OCPF, OAPI y OCPI). Cada
punto representa un sujeto (n=60); la linea continua corresponde al ajuste lineal. Se
indica el coeficiente de correlaciéon de Spearman (p).
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Figura 6.6: Graficos de Bland—Altman para la métrica Jerk obtenida a partir de
IMU y MoCap. En (a) se muestra la comparacién para el sensor en el tronco y
en (b) para el sensor en la espalda. La linea negra continua representa el sesgo
medio (IMU-MoCap), mientras que las lineas rojas discontinuas indican los limites
de acuerdo al 95 % (media + 1.96 DE).
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en el tronco y la espalda. En ambos casos, el sesgo medio fue bajo y positivo, indi-
cando que, en promedio, los IMUs tienden a estimar valores levemente superiores a

los del sistema de captura éptica (tronco: media ~ 1,22; espalda: media ~ 0,73).

La mayoria de los puntos se ubica dentro de los limites de acuerdo del 95 %. Sin
embargo, se observa una mayor dispersion de las diferencias para valores elevados de
la media. Este comportamiento es mas evidente en el sensor ubicado en el tronco,
donde algunos sujetos presentan diferencias positivas de mayor magnitud. Ademas,
la variabilidad de las diferencias tiende a aumentar en correspondencia con valores

mas altos de la métrica Jerk.

6.3.7. Constructo Equilibrio, comparaciéon con BBS

Las Figuras 6.7 y 6.8 muestran las curvas ROC asociadas a los modelos de regre-
sion logistica basados en la métrica Jerk para cada condicion del protocolo m-CTSIB,

utilizando los sensores ubicados en la espalda baja y en el tronco, respectivamente.

En el caso del sensor ubicado en la espalda (Figura 6.7), las curvas ROC se sitian
por encima de la diagonal de no discriminacién en todas las condiciones evaluadas.
La condicion OAPF presenta la mayor separacion respecto a la diagonal, lo que se
corresponde con el mayor valor de AUC observado para esta configuracién. En las
condiciones con mayor demanda sensorial, las curvas mantienen una forma similar,
aunque con valores de sensibilidad y especificidad ligeramente inferiores en compa-

racion con la condicién OAPF.

Para el sensor ubicado en el tronco (Figura 6.8), las curvas ROC también se

encuentran por encima de la linea de no discriminaciéon en las distintas condiciones
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Figura 6.7: Curvas ROC obtenidas a partir de modelos de regresién logistica uni-
variados utilizando la métrica Jerk medida con el sensor ubicado en la espalda baja,
para la discriminacién de sujetos con y sin riesgo de caida segin la Escala de Berg
(punto de corte: 45). Cada subfigura corresponde a una condicién del protocolo m-

CTSIB: (a) OAPF, (b) OCPF, (c) OAPI y (d) OCPL

analizadas. La condicion OAPI presenta una curva mas convexa en comparacion con
las demds, asociada a valores de sensibilidad y especificidad mas elevados. En las
otras condiciones, las curvas mantienen una forma similar, con valores de AUC que

indican una capacidad de discriminacién entre participantes con y sin riesgo de caida.

La Tabla 6.11 resume los valores del drea bajo la curva (AUC), junto con sus

intervalos de confianza al 95% vy el valor p asociado, para las condiciones OAPF
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Figura 6.8: Curvas ROC obtenidas a partir de modelos de regresién logistica uni-
variados utilizando la métrica Jerk medida con el sensor ubicado en el tronco, para
la discriminacién de sujetos con y sin riesgo de caida segun la Escala de Berg (punto
de corte: 45). Cada subfigura corresponde a una condicién del protocolo m-CTSIB:

(a) OAPF, (b) OCPF, (c) OAPI y (d) OCPLI.

y OCPI del protocolo m-CTSIB. Para el sensor de la espalda, los valores de AUC
oscilan entre 0.73 y 0.84 en OAPF y entre 0.73 y 0.79 en OCPI, dependiendo de la
métrica considerada. En el caso del sensor del tronco, los valores de AUC se sitian
entre 0.71 y 0.80 en la condicion OAPF y entre 0.69 y 0.80 en la condicién OCPL.
Entre las métricas evaluadas, Jerk y SPL presentan los valores de AUC mas altos
en la condicion OAPF para el sensor lumbar, mientras que en la condicion OCPI

se observan valores de AUC similares entre ambas ubicaciones de sensores para la
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mayoria de las métricas.

Tabla 6.11: Capacidad discriminativa de métricas inerciales para identificar riesgo
de caida (BBS < 45) en las condiciones extremas del protocolo m-CTSIB: OAPF
(condicion estable) y OCPI (condicién més desafiante).

AUC (IC95%, p)

Métrica Condicion
Espalda Tronco

Jerk OAPF 0.84 (0.68-0.95), 0.001  0.80 (0.61-0.97), 0.002
Jerk OCPI 0.75 (0.50-0.93), 0.029  0.79 (0.59-0.95), 0.006
P-P Jerk OAPF 0.73 (0.53-0.89), 0.047  0.73 (0.53-0.92), 0.015
P-P Jerk OCPI 0.73 (0.54-0.89), 0.013  0.78 (0.58-0.94), 0.006
SPL OAPF 0.84 (0.70-0.96), <0.001 0.79 (0.59-0.94), 0.007
SPL OCPI 0.76 (0.52-0.94), 0.020  0.80 (0.61-0.96), 0.004
RMS Vel. Ang OAPF 0.78 (0.60-0.92), 0.004  0.71 (0.49-0.89), 0.027
RMS Vel. Ang OCPI 0.79 (0.59-0.94), 0.007  0.69 (0.44-0.91), 0.071

6.4. Interfaz final

Con base en los resultados del analisis estadistico y de validacion entre sistemas,
se presenta en la Fig. 6.9 la interfaz final del sistema. En esta version se incorpora,
respecto al diseno inicial, un moédulo destinado a la visualizacién de las senales de
Jerk en los ejes antero—posterior (AP) y medio-lateral (ML), tanto para el sensor

ubicado en el tronco como en la espalda.

Las métricas desplegadas en la interfaz corresponden a aquellas que demostraron
mayor robustez estadistica y relevancia funcional en los analisis previos, incluyendo
métricas dindmicas de Jerk y métricas espaciales de oscilacion seleccionadas mediante
el ranking. De este modo, la interfaz prioriza variables que mostraron sensibilidad
a las condiciones posturales, capacidad discriminativa entre grupos y consistencia

entre sistemas de medicién, facilitando su interpretacion clinica y operativa.
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Figura 6.9: Interfaz gréafica final utilizada para la adquisicion de datos y el desplie-
gue de informacion.

6.5. Conclusion

En este capitulo se presentaron y analizaron de manera sistematica los resulta-
dos obtenidos a partir de senales adquiridas mediante sensores inerciales (IMU) y
un sistema de captura de movimiento (MoCap) durante las distintas condiciones del
protocolo m-CTSIB. En conjunto, los andlisis confirmaron que las métricas dinami-
cas (derivadas de Jerk) y las métricas espaciales de oscilacién postural son sensibles
a cambios en la disponibilidad sensorial, permitiendo caracterizar de manera consis-

tente el comportamiento del control postural bajo distintas demandas.

El anélisis intra-grupo evidencié diferencias significativas entre condiciones, par-

ticularmente al comparar superficie firme versus inestable, asi como visién disponible
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versus restringida. Este patron respalda la validez del protocolo experimental para
modular la dificultad del equilibrio y generar respuestas posturales diferenciables a
nivel de métricas. Ademads, el andlisis inter-grupo mostré que un subconjunto de
métricas —principalmente dindmicas y espaciales— presenta capacidad discrimina-
tiva entre grupos etarios, lo que sugiere su potencial utilidad para identificar cambios

asociados al envejecimiento y/o deterioro del control del equilibrio.

La comparacion entre sistemas IMU y MoCap mostré un desempeno diferencial
segun el tipo de métrica. Las métricas lineales de Jerk presentaron alta concordancia
entre métodos, evidenciada por asociaciones monoténicas elevadas y valores de ICC
en rangos moderados a altos, lo cual sugiere que estas variables son comparables
entre sistemas tanto en términos de orden relativo entre sujetos como de similitud
numérica. En contraste, las métricas angulares presentaron un comportamiento mas
dependiente del eje y de la ubicacién del sensor, con concordancia limitada en par-
ticular para yaw, lo que indica que estas mediciones no son directamente intercam-
biables entre IMU y MoCap bajo el procesamiento implementado. Para las métricas
de oscilacién, se observo una asociacion consistente en el orden relativo entre sujetos
(Spearman), especialmente en la direccién antero—posterior y en métricas integrales
del trayecto (SPL y MV), lo que respalda su utilidad comparativa aun cuando la

escala absoluta entre sistemas pueda diferir.

El andlisis mediante regresion logistica y curvas ROC evidencié valores de AUC
moderados a altos en varias métricas, particularmente en aquellas relacionadas con la
dindamica del movimiento, como Jerk y métricas derivadas de la oscilacién postural.
Igualmente, se observd que el desempeno de las métricas varia segin la condicion
del protocolo m-CTSIB y la ubicacion del sensor, con diferencias en los valores de

AUC entre el sensor ubicado en la regién lumbar y el sensor ubicado en el tronco. En
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general, ambas ubicaciones mostraron capacidad discriminativa en las condiciones
evaluadas, con valores de AUC comprendidos aproximadamente entre 0.69 y 0.84

para las métricas analizadas.

En conjunto, los hallazgos respaldan el uso de IMUs como una herramienta practi-
ca para cuantificar equilibrio en tareas estaticas, especialmente mediante métricas
dindmicas (Jerk) y espaciales (trayectoria y elipse), que mostraron sensibilidad a la
demanda sensorial y consistencia entre sistemas. Si bien MoCap continta siendo el
método de referencia, los resultados sugieren que el sistema inercial propuesto puede
utilizarse para evaluacion funcional y seguimiento, con especial cautela en métri-
cas angulares dependientes de yaw, donde la intercambiabilidad entre métodos es

limitada.
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Capitulo 7. Conclusion

El presente trabajo tuvo como objetivo desarrollar, validar y evaluar un sistema
de cuantificacion del equilibrio estatico basado en procesamiento de senales inercia-
les, mediante la estimacion de métricas cinematicas, dindmicas y espaciales relevantes
para el control postural. Para ello, se implementé un pipeline completo que integro
sensores inerciales (IMU) ubicados en el tronco y la regién lumbar, junto con un
sistema de referencia OptiTrack®, permitiendo analizar de manera paralela y com-
parativa multiples parametros posturales bajo distintas condiciones sensoriales del
protocolo m-CTSIB. De este modo, el trabajo no se limité al desarrollo algoritmi-
co, sino que culminé en el disenio de una solucién funcional que facilita la medicién

objetiva del equilibrio y su visualizacion, orientada a apoyar el trabajo clinico.

Los resultados demostraron que las métricas dinamicas y espaciales derivadas de
las senales inerciales -incluyendo jerk lineal, métricas de oscilacién y descriptores
como la elipse de confianza - presentan patrones coherentes con la literatura sobre
control postural y son sensibles a variaciones inducidas por cambios en la superficie
de apoyo y la disponibilidad visual. En particular, estas métricas discriminaron de
forma consistente entre condiciones experimentales, confirmando su capacidad para

reflejar aumentos en la demanda del control postural.

En términos de validacion externa, la comparacion entre IMU y el sistema de
captura de movimiento evidencié que las métricas de jerk lineal presentan una con-
cordancia elevada entre métodos, caracterizada por asociaciones monotdnicas altas
y un acuerdo absoluto adecuado, manteniéndose de forma estable a través de las

distintas condiciones del protocolo. En contraste, las métricas angulares simples y
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algunas componentes del jerk angular mostraron mayor variabilidad y menor acuer-
do absoluto, lo que sugiere que su uso requiere una seleccién cuidadosa de variables

y una interpretacién dependiente del eje y del procesamiento implementado.

Respecto a la relacién con la Escala de Balance de Berg (BBS), los anélisis de
regresion logistica y las curvas ROC mostraron que diversas métricas derivadas de
sensores inerciales presentan capacidad discriminativa moderada a alta para dife-
renciar entre participantes con y sin riesgo de caida. Entre las métricas evaluadas,
aquellas relacionadas con la dindmica del movimiento, como Jerk y métricas deriva-
das de la oscilacién postural, presentaron los valores de AUC mas elevados en varias
condiciones del protocolo m-CTSIB. En particular, la condiciéon de ojos abiertos so-
bre superficie inestable (OAPI) present6 valores de AUC relativamente altos para
varias métricas, evidenciando su utilidad para caracterizar el control postural bajo

mayores demandas sensoriales.

No obstante, estos resultados deben interpretarse considerando que el riesgo de
calda es un fenomeno multifactorial, influenciado también por variables clinicas y
funcionales como la edad, la fuerza muscular o la velocidad de la marcha, las cuales

no fueron incluidas en los modelos utilizados en este estudio.

Ademas, los resultados evidenciaron que el sensor ubicado en el tronco y el sensor
en la region lumbar aportan informacion complementaria para la evaluacion del equi-
librio. De manera general, el tronco tendi6 a capturar con mayor sensibilidad cambios
bajo restricciéon visual, mientras que la regién lumbar mostré un mejor desempeno
en condiciones de base estable, lo que respalda el potencial del uso combinado de

ambos sensores para fortalecer futuras estrategias de evaluacion.

En conjunto, esta tesis respalda el uso de sensores inerciales como una herra-
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mienta valida y accesible para la evaluacién objetiva del equilibrio estéatico, con
potencial aplicacion en contextos clinicos y de prevencion. La integracién de métri-
cas instrumentadas con evaluaciones tradicionales como la BBS abre la posibilidad
de desarrollar herramientas de apoyo a la decision clinica mas sensibles al cambio y

utiles para seguimiento.

7.1. Trabajo futuro

Como lineas de trabajo futuro, se propone extender el sistema desarrollado hacia
modelos multivariados que integren simultaneamente métricas dinamicas, espaciales
y angulares, con el objetivo de mejorar la capacidad predictiva respecto al riesgo de
caida. Asimismo, resulta relevante incorporar en estos modelos variables clinicas y
funcionales, tales como la edad, la fuerza muscular o la velocidad de la marcha, con-
siderando que el riesgo de caida es un fenémeno multifactorial. Igualmente, resulta
pertinente ampliar el andlisis a tareas dindmicas de equilibrio y marcha, incorpo-
rando protocolos funcionales que permitan evaluar la generalizacion de las métricas

seleccionadas.

Desde una perspectiva clinica, se plantea validar el sistema en poblaciones es-
pecificas (por ejemplo, personas con enfermedad de Parkinson, vestibulopatias o an-
tecedentes de caidas), asi como evaluar su utilidad en estudios longitudinales para el

seguimiento de la evolucién del equilibrio y la respuesta a intervenciones terapéuticas.

Finalmente, se considera como proyeccion la optimizacién de la interfaz y la
automatizacién de reportes, con el fin de facilitar su uso en entornos clinicos reales

como herramienta de apoyo a la decision.
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Facultad de Ingenieria
Departamento de Ingenieria Eléctrica
Sistema Portable y de Bajo Costo para la Evaluacion del Movimiento de las personas
Investigador Responsable: Pablo Esteban Aqueveque Navarro

Estimado (a) participante:

Ud. ha sido invitado/a participar en el estudio Sistema Portable y de Bajo Costo
para la Evaluacién del Movimiento de las personas, a cargo de Pablo Esteban
Aqueveque Navarro, académico del Departamento de ingenieria Eléctrica. Los
coinvestigadores del proyecto son: Paulina Cecilia Ortega Bastidas, Sebastian
Antonio Dub6 Araya y Pedro Pablo Pinacho Davidson.

A. Propdsito de la investigacion: El objetivo de esta investigacion es Desarrollar
y validar un sistema de sensores y algoritmos de IA que permita evaluar la
capacidad de medicién de riesgo de caidas y de marcha utilizando un sistema
de sensores inerciales para el analisis de movimiento en condiciones clinicas
reales. De esta forma, es necesario desarrollar el sistema tecnolégico hardware
y software para realizar pruebas clinicas que permitan validar a escala real un
sistema de evaluacion de marcha y de riesgo de caidas basado en sensores
inerciales. Con el objetivo de pasar el sistema existente de TRL4 a TRL7. Para
esto, es necesario generar algoritmos que permitan identificar patrones normales
especificos e indices cuantitativos que reflejen la calidad de la marcha, equilibrio
y riesgo de caidas y que puedan ser identificados a partir de algoritmos de IA en
base a los datos de los sensores inerciales. Para finalmente, evaluar la
efectividad del sistema de analisis de movimiento basado en un sensor inercial
con la obtencién de datos de ambiente clinico real y algoritmos que permita
identificar los indicadores de cada prueba clinica.

B. Descripcion de su participacion: Si usted decide participar del estudio, se le
pedira que acepte su participacion a través del presente consentimiento
informado. Su participacion consistira en realizar 4 pruebas clinicas utilizando un
sensor inercial y un sistema de medicién “gold-standard” basado en marcadores
pasivos, ambos métodos no invasivos.

Para comenzar, se le medira frecuencia cardiaca, saturometria de pulso y
presion arterial; se aplicara el Mini Mental Test y se les mediran variables
antropométricas como peso, talla, largo del calzado y longitud de extremidades
inferiores). Luego se le ubicara el sensor inercial en la espalda baja con un
cinturdn elasticado sin provocar molestias y marcadores pasivos en las piernas
considerando su comodidad.

Cuando haya finalizado la implementacion de los dispositivos, se le aplicara la
primera prueba clinica, llamada Timed Up & Go (TUG), la cual consiste en
ponerse de pie desde una silla, caminar tres metros, girar, regresar a la silla
caminando y sentarse en la silla nuevamente, esto debe realizarse 3 veces.
Luego la segunda prueba es el Test 10 metros marcha (T10M), que consiste en
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caminar 10 metros de forma lineal desde un punto de partida hasta un punto de
finalizado que le sera indicado, esto debe realizarse 3 veces. Luego la tercera
prueba que es el Sensory Test, que consiste en 4 sub pruebas de 30 segundos
cada una:

1.

Posicién erguida en una superficie firme con ojos abiertos.

2. Posicién erguida en una superficie firma con ojos cerrados.

3. Posicion erguida en una superficie inestable con ojos abiertos.

4. Posicién erguida en una superficie inestable con ojos cerrados.
Cada sub-test debe ser repetida 3 veces.

Para finalmente sin el sistema de marcadores o “gold-standard” realizar la ultima
prueba clinica Escala de Balance de Berg (EBB). La cual consiste en 14 sub
pruebas que seran puntuadas de 0 a 4, logrando un maximo de 56 puntos. Esta
puntuacion sera realizada por un personal de la salud:

1.
2.

10.

11.

12.

De sedestacion a bipedestacion: levantarse sin ayuda de las manos.
Bipedestacion sin ayuda: permanecer de pie durante 2 minutos sin
agarrarse.

Sedestacion sin apoyar la espalda, pero con los pies sobre el suelo o
sobre un taburete o escalén: sentarse con los brazos junto al cuerpo
durante 2 minutos.

De bipedestaciéon a sedestacion: sentarse.

Transferencias: debe pasar primero a un asiento con apoyabrazos y a
continuacion a otro asiento sin apoyabrazos.

Bipedestacion sin ayuda con ojos cerrados: cerrar los 0jos y permanecer
erguido durante 10 segundos.

Permanecer de pie sin agarrarse con los pies juntos: cerrar los 0jos y
permanecer erguido durante 1 minuto

Llevar el brazo extendido hacia adelante en bipedestacion: levante el
brazo en 90° y llévelo hacia adelante sin dar el paso.

En bipedestacion, recoger un objeto del suelo: recoger un objeto situado
delante de los pies.

En bipedestacién, girarse para mirar atrads: mirar atrds a la izquierda y
luego a la derecha.

Girar 360°: dar una vuelta completa hacia un lado, pausa, dar otra vuelta
hacia el lado contrario.

Subir alternante los pies a un escalon o taburete en bipedestacion sin
agarrarse: situar cada pie alternativamente sobre un taburete, repetir 4
veces por pie.
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13. Bipedestacién con los pies en tandem: situar un pie delante del otro
durante 30 segundos.
14. Bipedestacion sobre un pie: apoyarse sobre un pie sin agarrarse.

Considere que, entre cada prueba, se realizara una pausa de maximo 10
minutos.

Si usted tiene mas de 65 afos, se le solicitara venir 7 dias después de la primera
medicién y se volveran a repetir las mediciones realizadas en la primera sesion
con el sensor inercial propuesto, los cuales incluyen el TUG y el test T10M. Al
finalizar las pruebas, se le aplicara el cuestionario de satisfaccion de los adultos
mayores.

C. Posibles riesgos: Usted podria experimentar alguna caida, sin embargo,
estaremos preparados con personal de la salud que lo acompanara en cada
prueba. Ademas, tendremos personal capacitado para asistirlo de
inmediato. No obstante, usted es libre de dejar el estudio en cualquier
momento, sin necesidad de dar explicacion alguna.

D. Beneficios: Proporcionar evaluaciones objetivas para ambos tests
sensorizados, permitiendo orientar de mejor manera el tratamiento, lo que la
convierte en una valiosa herramienta para evaluar el riesgo de caidas y la
marcha en adultos, frente al uso de un cronémetro y la observacién experta de
quien aplica el test. Concentra en una sola interfaz todos los test y escalas
necesarias para la evaluacion completa de los factores biomecanicos de interés
de una manera inteligente, incorporando algoritmos altamente sofisticados.
Ademas, finalizadas las pruebas, se le ofrecera al paciente participar de charlas
educativas relacionadas con la prevencion de las caidas de forma presencial y
por medio de plataformas de telerehabilitacion.

E. Confidencialidad y resguardo de la informacion: Toda la informacién derivada
de su participacion sera manejada con estricta confidencialidad. Sélo el equipo
responsable de la investigacion tendra acceso a los datos por usted
proporcionados. La informacion sera resguardada segun todos los
requerimientos que las leyes chilenas explicitan (ley 20.120). Asimismo, tanto en
el analisis como en la publicaciéon y difusién cientifica de los resultados, no se
identificara la identidad de ninguno de los/as participantes ni su respectiva
organizacién, para asi resguardar el anonimato y confidencialidad. La
informacion que entregue mediante su participacion soélo sera utilizada con fines
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cientificos y relativos a esta investigacion y no sera usada con fines ajenos a los
explicitamente expresados en este documento.

F. Voluntariedad: La participacion en esta investigacion es absolutamente
voluntaria y usted puede retirarse en cualquier momento del estudio, sin que ello
tenga ninguna consecuencia informando oportunamente al investigador que le
realiza el estudio.

G. Derechos del/de la participante: El participante tendra derecho a obtener
informacién sobre los resultados de su participaciéon o de los objetivos del
proyecto, solicitandoselo al investigador que le realiza el estudio por medio
de su correo electréonico o al director del proyecto Pablo Aqueveque
Navarro (paaqueve@udec.cl). Para cualquier duda que no me haya sido
satisfactoriamente resuelta por el investigador responsable me podré dirigir a la
Dra. Andrea Rodriguez T. Presidenta del Comité de Etica, Bioética y
Bioseguridad de la Universidad de Concepcion. Correo: secrevrid@udec.cl.

He recibido y comprendido la informacién de este documento. He podido aclarar
todas mis dudas y otorgo el consentimiento para participar en el estudio: “Sistema
Portable y de Bajo Costo para la Evaluacion del Movimiento de las personas”
Comprendo y acepto la informacion que se entrego anteriormente y declaro conocer
los objetivos del estudio.

En atencion a estas consideraciones, liboremente marque la que corresponda.

Yo ACEPTO[_J Yo NO AcepTO

FIRMA — HUELLA PARTICIPANTE
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Anexo B. Antecedentes clinicos de los participantes

Tabla B.1: Antecedentes clinicos de los participantes

ID

Diagnéstico / Antecedentes

da001
da004
da005
da009
da011
da014
da015
da016
da020
da021
db001
db002
db003
db005
db008

Vértigo, Migrana

Parkinson, HTA, Artrosis bilateral

Parkinson, Artrosis de cadera, Osteoporosis, Depresién

Parkinson, Arritmia cardiaca, Hipotiroidismo

Parkinson, Cancer de prostata

Diabetes tipo II, HTA, DLP, Parkinson

Parkinson

Diabetes mellitus, HTA, Parkinson

HTA, Resistencia a la insulina, Bradicardia, Secuela ACV (2022), Prostatomegalia
Enfermedad de Parkinson, DM2, Hipotiroidismo, Enfermedad coronaria, HTA
Parkinson

Parkinson

Vértigo vestibular

Vértigo secundario a traumatismo

Hipotiroidismo, Enfermedad celiaca, Asma, Rinitis cronica, Hipofuncién vestibular bilateral
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Anexo C. Ejemplo de resultados de métricas obtenidas

Tabla C.1: Métricas de equilibrio obtenidas mediante sensores inerciales en las cuatro condiciones experimentales.
Sujeto a028.

Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI

Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda

RMS Jerk [m/s?] 022 024 023 022 033 027 042  0.32
Jerk [m/s?] 073 086 082  0.69 1.66 112 2.62 1.52
P-P Jerk [m/s?] 0.57  0.81 1.23 1.27 113 0.79 1.57 1.40
RMS Jerk AP [m/s?] 013 015 012 013 015 018 014 0.4
RMS Jerk ML [m/s?] 018 019 020 017 030 020 039  0.29
Jerk AP [m/s?] 047 054  0.61 0.46 133 062 233 1.23
Jerk ML [m/s?] 026 032 021 024 033 050 029 029
P-P Jerk AP [m/s?] 1.08 142 204 1.91 2.10 147 256 223
P-P Jerk ML [m/s?] 0.92 119 090 098 1.11 1.21 096  0.89

Continua en la siguiente pdgina



Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI

Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda

GIT

RMS Roll [rad] 0.04 0.09 0.05 0.06 0.04 0.22 0.05 0.13
RMS Pitch [rad] 0.15 0.25 0.22 0.73 0.19 0.85 0.43 0.70
RMS Yaw [rad] 0.17 0.29 0.31 0.57 0.26 0.63 0.07 1.28
Rango Roll [rad] 0.26 0.20 0.32 0.17 0.34 0.66 0.19 0.43
Rango Pitch [rad] 0.83 0.88 1.34 2.48 1.17 2.21 1.91 2.58
Rango Yaw [rad] 0.64 0.84 1.56 1.05 1.25 1.93 0.45 1.71
RMS Vel. angular [rad/s] 0.78 0.61 0.68 0.66 0.86 0.69 1.18 0.82
P-P vel. angular [rad/s] 1.90 1.69 2.71 3.13 2.57 2.31 4.60 2.71
TAV [rad/s] 0.68 0.55 0.58 0.52 0.74 0.57 0.99 0.70
RMS Jerk angular [rad/s?] 5.16 3.95 4.33 3.42 5.76 4.71 6.77 5.06
Sway RMS AP [m] 0.04 0.07 0.04 0.08 0.05 0.05 0.09 0.08
Sway RMS ML [m] 0.02 0.02 0.02 0.01 0.02 0.06 0.02 0.02
Sway STD AP [m] 0.04 0.07 0.04 0.08 0.05 0.05 0.09 0.08
Sway STD ML [m] 0.02 0.02 0.02 0.01 0.02 0.06 0.02 0.02
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Métrica

OAPF

OCPF

OAPI

OCPI

Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda Tronco Espalda

Sway rango AP [m]
Sway rango ML [m]
SPL [m]

MV [m/s]

Area elipse 95% [m?]

Area elipse 95% norm. [m?/s]

0.24
0.11
5.74
0.19
0.01
0.00

0.30
0.11
6.23
0.21
0.02
0.00

0.38
0.11
5.65
0.19
0.01
0.00

0.45
0.13
5.30
0.18
0.02
0.00

0.31
0.13
8.18
0.27
0.02
0.00

0.27
0.29
7.05
0.24
0.05
0.00

0.51
0.12
10.20
0.34
0.03
0.00

0.52
0.12
8.01
0.27
0.02
0.00




Anexo D. Medianas de métricas

Tabla D.1: Mediana [IQR] de las métricas de equilibrio en el tronco para todos los grupos etarios combinados bajo las
distintas condiciones del protocolo m-CTSIB.

L1T

Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI

Jerk 0.60 [0.46-0.97]  0.79 [0.57-1.75]  1.06 [0.78-2.27] 2.10 [1.25-4.73]
RMS Jerk 0.20 [0.17-0.25]  0.23[0.19-0.34]  0.27 [0.23-0.39)] 0.37 [0.29-0.56]
P-P Jerk 0.72 [0.63-1.02]  0.81 [0.68-1.37]  1.08 [0.83-1.66] 1.57 [1.12-2.30]
RMS Jerk AP 0.10 [0.09-0.14]  0.12[0.10-0.17]  0.14 [0.11-0.19] 0.17 [0.14-0.25]
Jerk AP 0.39 [0.31-0.69]  0.59 [0.39-1.20]  0.87 [0.50-1.72] 1.70 [0.93-3.42]
P-P Jerk AP 1.25 [1.03-1.70]  1.42 [1.19-2.32]  1.81 [1.38-2.76] 2.73 [1.87-3.54]
RMS Jerk ML 0.16 [0.14-0.21]  0.20 [0.16-0.28]  0.24 [0.18-0.34] 0.34 [0.25-0.48]
Jerk ML 0.16 [0.12-0.28]  0.21 [0.14-0.42]  0.30 [0.20-0.55] 0.42 [0.29-0.91]
P-P Jerk ML 0.77 [0.61-1.09]  0.95[0.72-1.29]  1.08 [0.80-1.64] 1.42 [1.02-2.17]
RMS Roll 0.05 [0.02-0.07]  0.05[0.03-0.11]  0.06 [0.04-0.10] 0.07 [0.05-0.11]
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Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI

RMS Pitch 0.15[0.11-0.21]  0.22 [0.14-0.33]  0.20 [0.13-0.30] 0.29 [0.22-0.39]
RMS Yaw 0.11 [0.07-0.17]  0.13[0.08-0.22]  0.16 [0.10-0.25] 0.18 [0.13-0.26]
Rango Roll 0.29 [0.14-0.39]  0.27 [0.18-0.53]  0.35 [0.23-0.53] 0.43 [0.28-0.64]
Rango Pitch 0.77 [0.57-1.00]  0.92 [0.77-1.41]  1.11 [0.64-1.42] 1.47 [1.07-2.18]
Rango Yaw 0.60 [0.35-1.32]  0.70 [0.41-1.48]  0.97 [0.55-1.55] 1.24 [0.75-1.63]
TAV 0.60 [0.52-0.80]  0.70 [0.58-0.90]  0.79 [0.65-1.12] 0.98 [0.77-1.29]
RMS vel. ang. 0.70 [0.58-0.93]  0.82[0.66-1.07]  0.91 [0.75-1.30] 1.17 [0.89-1.51]
P-P vel. ang. 2.13 [1.62-3.35]  2.69 [1.87-3.59]  3.02 [2.25-4.24] 3.59 [2.69-5.01]
SPL 498 [4.33-6.31]  5.74 [4.90-8.46]  6.66 [5.70-9.74]  9.07 [7.21-13.65]
RMS AP 0.03 [0.03-0.04]  0.04 [0.04-0.06]  0.05 [0.03-0.06] 0.07 [0.05-0.09]
RMS ML 0.02 [0.01-0.02]  0.02 [0.01-0.03]  0.02 [0.02-0.03] 0.03 [0.02-0.03]
MV 0.17 [0.14-0.21]  0.19 [0.16-0.28]  0.22 [0.19-0.32] 0.30 [0.24-0.46]
Area de elipse 95%  0.01 [0.01-0.01]  0.01 [0.01-0.03]  0.02 [0.01-0.03] 0.03 [0.02-0.06]
Jerk Yaw RMS 0.52 [0.33-0.78]  0.64 [0.39-0.92]  0.81 [0.49-1.26] 0.98 [0.64-1.39)]

Jerk Yaw P-P

4.25 [2.72-10.06]

5.90 [3.00-10.34]

7.04 [3.97-12.15]

9.47 [4.99-13.40]
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Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI

Jerk Pitch RMS 0.63 [0.42-0.78]  0.67 [0.50-0.96]  0.75 [0.58-1.14] 0.95 [0.70-1.34]
Jerk Pitch P-P 4.73[3.34-6.47]  4.96 [3.63-7.47]  6.15[4.34-9.77]  7.14 [5.28-10.80]
Jerk Roll RMS 0.22 [0.13-0.33]  0.25 [0.16-0.39]  0.28 [0.20-0.40] 0.35 [0.24-0.53]
Jerk Roll P-P 2.06 [1.40 2.94]  2.31 [1.64 3.26]  2.54 [1.93 3.61] 2.95 [2.22-4.66]
Jerk angular RMS ~ 0.84 [0.62-1.19]  0.97 [0.72-1.41]  1.19 [0.87-1.70] 1.39 [1.08-1.98]

Jerk angular total

Jerk angular P-P

10.65 [5.85-21.33]

3.32 [2.19-5.65]

14.10 [7.77-29.72]

4.38 [2.35-6.36]

21.19 [11.22-43.25]

4.75 [2.97-7.76]

28.78 [17.36-59.01]

5.94 [4.26-8.17)

Tabla D.2: Mediana [IQR] de las métricas de equilibrio en la espalda baja, para todos los grupos etarios combinados

bajo las condiciones del protocolo m-CTSIB.

Meétrica OAPF OCPF OAPI OCPI

Jerk 0.53 [0.41-0.86]  0.76 [0.52-1.47]  0.90 [0.65-1.67]  1.51 [1.15-3.15]
RMS Jerk 0.19 [0.17-0.24]  0.23 [0.19-0.31]  0.25 [0.21-0.33]  0.32 [0.28-0.46]
P-P Jerk 0.68 [0.54-0.89] 0.87 [0.73-1.24]  0.98 [0.78-1.33]  1.29 [1.10-1.80]
RMS Jerk AP 0.11 [0.09-0.16]  0.12 [0.10-0.17]  0.15 [0.11-0.20]  0.18 [0.14-0.25]
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Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI

Jerk AP 0.34 [0.25-0.58]  0.46 [0.35-1.10]  0.58 [0.41-0.91]  1.10 [0.80-2.24]
P-P Jerk AP 1.12 [0.91-1.38]  1.42 [1.11-2.00]  1.63 [1.20-2.11]  2.07 [1.70-3.13)
RMS Jerk ML 0.15 [0.13-0.20]  0.17 [0.15-0.27]  0.20 [0.16-0.25]  0.27 [0.23-0.39)]
Jerk ML 0.18 [0.12-0.38]  0.23 [0.16-0.42]  0.33 [0.18-0.58]  0.48 [0.30-0.91]
P-P Jerk ML 0.85 [0.66-1.24] 1.07 [0.79-1.43]  1.13 [0.76-1.55]  1.48 [1.09-2.17]
RMS Roll 0.19 [0.09-0.37]  0.21 [0.10-0.32] ~ 0.28 [0.15-0.45]  0.25 [0.16-0.36]
RMS Pitch 0.52 [0.33-1.06] 0.82 [0.52-1.22]  0.69 [0.49-1.13]  0.86 [0.65-1.42]
RMS Yaw 0.59 [0.24-1.07) 0.78 [0.30-1.31]  0.94 [0.44-1.57]  1.20 [0.60-1.77]
Rango Roll 0.47 [0.20-0.73]  0.48 [0.31-0.75]  0.62 [0.46-0.91]  0.68 [0.48-0.93]
Rango Pitch 1.69 [1.05-2.07] 2.02 [1.56-2.58]  1.93 [1.44-2.56]  2.66 [2.16-3.34]
Rango Yaw 1.11 [0.65-2.16] 1.51 [0.78-2.14]  2.16 [1.30-3.83]  2.40 [1.35-3.77]
TAV 0.54 [0.44-0.67]  0.64 [0.51-0.87]  0.68 [0.55-0.88]  0.84 [0.75-1.16]
RMS vel. ang. 0.63 [0.52-0.78]  0.76 [0.59-1.00]  0.79 [0.64-1.04]  1.02 [0.86-1.37]
P-P vel. ang. 1.82 [1.44-2.54] 2.38 [1.89-3.07]  2.40 [1.93-3.60]  3.31 [2.68-4.69)]
RMS Angular jerk  4.18 [3.49-5.51] 4.59 [3.91-6.36]  5.64 [4.60-7.68]  6.70 [5.33-10.28]
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Métrica OAPF OCPF OAPI OCPI
SPL 474 [4.13-6.19]  5.53 [4.67-7.50]  5.92 [5.31-8.24] 7.9 [6.96-10.95]
RMS AP 0.07 [0.06-0.10]  0.07 [0.05-0.10]  0.08 [0.06-0.11]  0.10 [0.08-0.12]
RMS ML 0.02 [0.01-0.03]  0.02 [0.01-0.03]  0.03 [0.02-0.04]  0.03 [0.02-0.05]
rango AP 0.36 [0.26-0.43]  0.38 [0.30-0.46]  0.41 [0.29-0.52]  0.51 [0.43-0.66]
rango ML 0.11 [0.09-0.17]  0.13 [0.09-0.20]  0.17 [0.13-0.23]  0.20 [0.14-0.25]
MV 0.16 [0.14-0.21]  0.18 [0.16-0.25]  0.20 [0.18-0.27]  0.27 [0.23-0.36]
Area de Elipse 95% 0.03 [0.02-0.05]  0.03 [0.02-0.05]  0.04 [0.03-0.06]  0.05 [0.04-0.09]
Jerk Yaw RMS 0.35 [0.24-0.56] 0.4 [0.30-0.57]  0.58 [0.40-0.86]  0.69 [0.52-1.10]
Jerk Yaw P-P 342 [2.20-5.21] 3.85 [2.67-5.33] 4.42 [3.32-8.32]  5.87 [4.35-10.70]
Jerk Pitch RMS 0.12 [0.08-0.20] 0.15 [0.09-0.21]  0.21 [0.14-0.31]  0.27 [0.19-0.38]
Jerk Pitch P-P 1.09 [0.74-1.81] 1.33[0.93-1.93]  2.06 [1.30-2.91]  2.43 [1.64-3.64]
Jerk Roll RMS 0.42 [0.30-0.52]  0.49 [0.34-0.64]  0.53 [0.40-0.86]  0.69 [0.55-1.05]
Jerk Roll P-P 3.37 [2.43-4.52] 3.78 [2.63-5.61] 4.37 [3.38-8.03]  5.81 [4.29-8.79]
Jerk angular RMS  0.54 [0.43-0.78]  0.70 [0.49-1.04]  0.85 [0.61-1.24]  1.00 [0.83-1.66]
Jerk angular total ~ 4.36 [2.74-9.04] 7.31 [3.58-16.21] 10.80 [5.52-22.99] 14.97 [10.23-41.48]
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Meétrica

OAPF

OCPF

OAPI

OCPI

Jerk angular P-P

2.19 [1.67-4.30]

2.60 [1.82-4.42]

3.15 [2.21-5.41]

4.36 [3.10-6.46)




€cl

Anexo E. Resultados de asociacion de IMU y MOCAP

Tabla E.1: Resultados de asociacién (Spearman) y concordancia (ICC 2,1; acuerdo absoluto) entre IMU y MoCap por
sensor, métrica y condicion.

OAPF OCPF OAPI OCPI

Métrica Sensor

p 9] ICC »p P ICC »p 9] ICC »p P ICC
RMS Jerk Espalda 0.83 <107 076 0.79 <1076 079 08 <1076 0.97 081 <1076 0.86
RMS Jerk Tronco 0.72 <107 090 077 <107 092 075 <107 089 091 <1076 087
Jerk Espalda 0.83 <1076 057 0.79 <1076 058 0.86 <1076 0.99 0.81 <1076 0.64
Jerk Tronco 0.72 <1071  0.77 0.77 <1076 0.81 0.75 <1076 0.81 091 <107 0.65
P-P Jerk Espalda 0.71 <1076 0.79 0.71 <1076 0.76 0.74 <1076 0.76 0.65 4,53 x 1078 0.80
P-P Jerk Tronco 0.66 2,28 x 107® 0.73 0.72 <107 090 0.71 <107' 0.76 088 <1076 (.82
RMS Roll Espalda 0.57 3,28 x 107% 0.33 0.55 8,08 x 107% 0.35 0.45 4,02 x 10~* 0.44 0.36 5,30 x 10~3 0.56
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OAPF OCPF OAPI OCPI

Métrica Sensor

P P ICC »p P ICC »p P ICC »p P I1CC
RMS Roll Tronco 0.59 1,03 x 1075 0.70 0.74 <1076 0.79 0.79 <1076 0.83 0.79 <1076 084
RMS Pitch Espalda 0.63 1,83 x 107 0.31 0.44 4,76 x 10~* 0.36 0.35 5,86 x 1072 0.24 0.38 3,17 x 1073 0.26
RMS Pitch Tronco 0.69 <1076 068 0.72 <1076 065 0.79 <1076 0.70 0.77 <1076  0.73
RMS Yaw Espalda 0.48 1,40 x 1074 0.21 0.45 3,38 x 104 -0.00 0.39 2,25 x 1072 -0.00 0.42 9,21 x 10~* 0.07
RMS Yaw Tronco 0.63 1,53 x 107 0.50 0.71 <1076 058 0.76 <1076 0.80 0.61 3,76 x 10~7 0.68
Rango Roll Espalda 0.66 2,27 x 10~ 0.82 0.60 8,78 x 10~" 0.59 0.57 2,82 x 1075 0.84 0.62 2,83 x 10~ 0.78
Rango Roll Tronco 0.71 <1076 090 085 <1076 084 0.73 <1076 0.93 0.86 <1076  0.86
Rango Pitch Espalda 0.69 <1076 0.69 082 <10°' 0.92 057 2,81 x107% 0.73 0.79 <107'6  0.86
Rango Pitch Tronco 0.72 <1076 078 080 <1076 080 0.82 <1076 0.82 0.83 <107'6 0.7
Rango Yaw Espalda 0.52 2,42 x 107° 0.58 0.61 4,40 x 107 -0.00 0.48 1,49 x 10~* -0.00 0.50 6,28 x 10~° 0.33
Rango Yaw Tronco 0.56 4,67 x 1076 0.21 0.69 <1076 0.63 0.68 7,07 x 10~? 0.87 0.56 5,01 x 10=¢ 0.70
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Meétrica

Sensor

OAPF

OCPF

OAPI

OCPI

p

ICC

p

ICC

p

ICC

p

ICC

Jerk Yaw (RMS)

Jerk Yaw (RMS)

Espalda

Tronco

0.48

0.55

1,48 x 1074

8,88 x 1076

0.22

0.51

0.45

0.56

3,10 x 1074

4,19 x 1076

0.18

0.75

0.68

0.55

4,85 x 1079

8,30 x 1076

0.42

0.67

0.71

0.62

< 10716

3,30 x 1077

0.32

0.72

Jerk Yaw (P-P)

Jerk Yaw (P-P)

Espalda

Tronco

0.23

0.46

0.08289

2,31 x 1074

0.18

0.11

0.29

0.51

0.02313

3,72 x 107°

0.14

0.68

0.55

0.44

7,06 x 1076

4,53 x 10~*

0.23

0.57

0.69

0.45

< 10716

3,32 x 10~*

0.27

0.68

Jerk Pitch (RMS)

Jerk Pitch (RMS)

Espalda

Tronco

0.44

0.60

4,54 x 1074

8,15 x 1077

0.31

0.88

0.43

0.59

6,16 x 1074

1,10 x 106

0.26

0.92

0.45

0.63

3,62 x 1074

1,83 x 1077

0.65

0.79

0.57

0.69

2,84 x 1076

2,59 x 10~10

0.44

0.91

Jerk Pitch (P-P)

Jerk Pitch (P-P)

Espalda

Tronco

0.31

0.68

0.01722

4,60 x 1079

0.51

0.79

0.42

0.59

8,23 x 10~*

1,00 x 1076

0.28

0.87

0.39

0.62

2,37 x 1073

3,11 x 1077

0.56

0.71

0.35

0.67

0.00635

7.89 x 107°

0.44

0.83

Jerk Roll (RMS)

Jerk Roll (RMS)

Espalda

Tronco

0.78

0.65

< 10716

4,66 x 1078

0.80

0.84

0.77

0.62

< 10716

2,36 x 1077

0.87

0.81

0.75

0.60

< 10716

6,07 x 1077

0.68

0.89

0.78

0.63

< 10716

1,62 x 1077

0.94

0.89

Jerk Roll (P-P)

Espalda

0.74

< 10716

0.77

0.74

< 10716

0.83

0.61

4,71 x 1077

0.24

0.78

< 10716

0.87
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OAPF OCPF OAPI OCPI

Métrica Sensor

P P ICC »p P ICC »p P ICC »p P I1CC
Jerk Roll (P-P)  Tronco 0.61 3,62 x 1077 0.91 0.62 2,74 x 10~7 0.78 0.56 4,21 x 107¢ 0.87 0.59 1,50 x 1075 0.88
RMS AP Espalda 0.70 <1076 0.02 0.73 <1076 0.04 0.81 <1076 0.03 0.61 3,66 x10~7 0.01
RMS AP Tronco 0.32 0.01376  0.03 0.45 3,73 x 10~* 0.06 0.48 1,15 x 10~* 0.04 0.31  0.01771  0.02
SPL (trayectoria) Espalda 0.76 <107 0.00 0.76 <107 0.01 0.67 1,04 x 107® 0.01 0.67 1,00 x 1078 0.01
SPL (trayectoria) Tronco 0.71 <1076 0.01 076 <107 001 074 <1076 001 075 <1076 0.01
MYV (vel. media) Espalda 0.76 < 107! 0.00 0.76 <1016 0.01 0.67 1,04 x 10~® 0.01 0.67 1,00 x 10~8 0.01
MYV (vel. media) Tronco 0.71 <107 0.01 076 <1076 0.01 0.74 <107 0.01 0.75 <1076 0.01
Area elipse 95%  Espalda 0.70 <1076 0.00 0.57 2,88 x 1076 0.00 0.73 <1076  0.00 0.69 9,78 x 10~19 0.00
Elipse95 (4rea) Tronco 0.41 0.00120  0.00 0.27 0.03403  0.00 0.45 3,44 x 10~* 0.00 0.38  0.00298  0.00




Anexo F. Repositorio

El repositorio con los codigo utilizados en la presente tesis se encuentra disponible

en el siguiente enlace: https://github.com/idslabudec/TESIS
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