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Resumo

Estimativas das forgas musculares em seres humanos durante o andar

Maria Isabel Veras Orselli

Orientador: Prof. Dr. Marcos Duarte

A estimativa das forcas musculares durante o movimento humano tem intiimeras aplicagoes
na area da Biomecanica. Nesse trabalho descrevo a aplicacao de métodos de estimativa das
forcas musculares a dois diferentes problemas. O primeiro consiste em se quantificar as cargas
a que os musculos e as articulagoes do membro inferior de adultos jovens estao sujeitos durante
o andar em ambiente aquatico e terrestre. Ja o segundo consiste na investigacao do efeito do
aumento da complacéncia do tendao de Aquiles (TAq; tendao do triceps sural) na dinamica
de producao de for¢a dos miisculos gastrocnémio e séleo (G e S respectivamente; ambos mis-
culos do triceps sural), visando compreender se o aumento da complacéncia, observado com
o envelhecimento, poderia contribuir para as alteragoes na biomecanica da marcha de idosos.
A hipoétese no primeiro estudo era de que as forcas desenvolvidas pelos misculos do membro
inferior durante o andar em ambiente aquético nao seriam menores em relacao ao ambiente
terrestre. Especificamente, esperavamos observar um aumento nas forcas geradas nos flexores
e extensores de quadril e joelho. No segundo estudo, nossas hipdteses eram de que o aumento
na complacéncia do TAq faria com que as fibras musculares operassem mais distantes do seu
comprimento 6timo, aumentando os niveis de ativacao e o consumo metabolico dos misculos
G e S. Com o objetivo de verificar as hipoteses levantadas nos dois estudos propostos utiliza-
mos o software OpenSim 3.1 e dados experimentais dos movimentos estudados, para realizar
simulacoes do andar humano e estimar as forcas nos miusculos do membro inferior durante essa
tarefa. Em ambos os estudos os dados experimentais foram adquiridos através de sistemas de
analise do movimento humano compostos por cameras, para filmar os movimentos corporais
dos voluntéarios, e plataformas de forca, para medir as forcas de reagao do solo. Os resultados
obtidos no primeiro estudo confirmaram nossas hipdteses, uma vez que indicam que durante

determinadas fases do ciclo da marcha as forcas geradas pelos miisculos flexores e extensores de



joelho e quadril, tais como os misculos isquiotibiais e o gluteo maximo, podem exceder as forcas
geradas em ambiente terrestre. Esses resultados corroboram a idéia de que o andar em ambi-
ente aquatico pode ser efetivo no ganho de forca muscular. As hipoteses para o segundo estudo
também foram confirmadas. Adicionalmente, nossos resultados previram que, para o triceps
sural gerar a poténcia necessaria para manter o individuo andando com velocidade confortavel,
os tendoes dos misculos G e S devem se movimentar de maneira independente. A diferenca
no movimento dos feixes do TAq é tanto maior quanto maior a sua complacéncia. Além disso,
verificamos que ha um minimo no consumo metabolico do gastrocnémio em um nivel especifico
de complacéncia do TAq, enquanto para o séleo o consumo aumenta sistematicamente com o
aumento da complacéncia. Esses resultados indicam que um aumento na complacéncia do TAq
pode comprometer o desempenho dos musculos do triceps sural e aumentar o seu consumo ener-
gético, contribuindo para as alteragoes na biomecanica da marcha de idosos. As informacoes
fornecidas nos dois estudos aqui apresentados podem auxiliar profissionais de area da satde
no planejamento de programas de treinamento e reabilitacao para adultos e idosos, tanto no

ambiente terrestre quanto no ambiente aquéatico.

Palavras-chave: simulacao, biomecéanica, hidroterapia, tendao de Aquiles, idosos.
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Abstract

Muscle force estimation during human walking

Maria Isabel Veras Orselli

Advisor: Prof. Dr. Marcos Duarte

Muscle force estimation during human motion has numerous applications in Biomechanics.
In this work, we describe the application of methods of muscle force estimation to solve for
two different problems. The first problem is to quantify lower limb muscle and joint loads that
young adults are subjected to when walking in the aquatic and terrestrial environment. The
second problem is to understand the effect of increased Achilles tendon compliance (AT; the tri-
ceps surae tendon) in the gastrocnemius and soleus contractile dynamics (G and S respectively;
both triceps surae muscles), aiming at understanding if increased AT compliance, that occurs
with aging, could play a role in the elderly gait alterations. Our hypothesis for this first study
was that the forces developed by the lower limb muscles in water are not always lower than
on land. Specifically, we hypothesized that the forces developed by the hip and knee flexors
and extensors would be grater in water than on land. For the second study our hypothesis was
that the compliant AT would cause the fibers to operate far from its optimal length resulting
in higher levels of activation in both G and S, as well as higher specific metabolic consump-
tion. In order to verify our hypotheses for both studies we used the software OpenSim 3.1
together with experimental data of volunteers walking in aquatic and terrestrial environments
to simulate human walking and to estimate the forces developed by the lower limb muscles
during this task. In both studies, experimental data were acquired through human movement
analysis systems composed of cameras, to record the movements of the volunteers’ body, and
force plates, to measure ground contact forces. We confirmed our hypotheses to the first study
since our results showed that in certain periods of the gait cycle the forces developed in the
knee and hip flexors and extensors, such as the hamstrings and the gluteus maximus, inside
water exceeded the forces in corresponding periods of land walking. Those results corroborate

the idea that walking inside water may be effective in muscle strengthening. We also confirmed
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our hypotheses to the second study. Additionally, we predicted that to generate the necessary
power to walk with comfortable speed the triceps surae G and S tendon must move indepen-
dently. This differential behavior becomes larger the greater the AT compliance. In addition,
we also observed that G metabolic energy consumption was minimized for a specific level of
AT compliance while S systematically increased. Those results suggest that increased AT com-
pliance can compromise the triceps surae performance and increase metabolic consumption,
contributing to the alterations on the elderly gait biomechanics. The results of our two studies
may assist health professionals to better plan training and rehabilitation programs for adults

and elderly in both, terrestrial and aquatic environment.

Keywords: simulation, biomechanics, hydrotherapy, Achilles tendon, elderly.

xiil



Capitulo 1

Introducao

Quantificar as forgas que atuam nas estruturas internas ao corpo humano (forgas internas), tais
como articulacoes, ligamentos, tendoes e fibras musculares, é muito importante para diversas
areas da Biomecanica. Através da medida dessas forcas é possivel acompanhar a reabilitacao
de um paciente, planejar e estudar técnicas cirirgicas, estudar o gesto esportivo e as cargas a
que o corpo de um atleta esta sujeito durante a pratica de determinada atividade, compreender
como os misculos se coordenam para gerar um movimento, desenvolver proteses e Orteses,
entre outras aplicagoes [1, 24, 19]. No entanto, a medida direta dessas for¢as requer a colocagao
de transdutores de forga sobre tais estruturas [40], um procedimento extremamente invasivo e
invidvel de ser realizado no ambiente dos laboratoérios de anélise do movimento humano.

Como alternativa, as forcas internas durante o movimento humano podem ser estimadas in-
diretamente através de simulacoes que para serem realizadas precisam de dados experimentais
sobre variaveis biomecanicas externas, tais como a aceleracao a que o corpo esta sujeito e as for-
¢as que atuam sobre ele durante uma determinada tarefa [63]. Nesse contexto, a determinacao
das forcas musculares é de especial importancia, porque para que todas as outras forcas acima
mencionadas possam ser obtidas, é necessario primeiro se determinar as forcas desenvolvidas
pelas unidades musculo-tendao. A estimativa das forcas musculares através de simulagoes é
feita resolvendo-se as equagoes do movimento para o corpo humano tanto de maneira direta
(dinamica direta) quanto de maneira inversa (dinamica inversa).

A dinamica inversa é o método mais difundido em biomecanica para quantificar forcas e
torques internos ao corpo humano pois se baseia em modelos mais simples e requer baixo custo
computacional, o que faz com que possa ser facilmente implementada em softwares comerciais de
analise do movimento humano. O método da dinamica inversa aplicado a analise do movimento
humano consiste em modelar o corpo humano por uma série de segmentos rigidos articulados,
determinar as equacoes do movimento para esses segmentos e, a partir de medidas das posicoes,
velocidades e aceleragdes dos segmentos corporais, bem como das forgas externas (ao corpo
humano) que atuam sobre cada um deles, resolver inversamente as equacoes do movimento

[95]. Como resultado da aplicacao desse método obtemos as forcas e torques resultantes que



atuam sobre as articulacoes em questao.

Apesar da dinamica inversa auxiliar na compreensao das cargas a que o corpo esta sujeito
durante uma determinada tarefa, com ela nao é possivel estimar as forcas individuais nos mis-
culos e outras estruturas que circundam as articulagoes [1, 24]. Quando este método é associado
a medida da atividade elétrica dos musculos, é possivel inferir a atuacao de cada musculo na
execucao e coordenacao do movimento, contudo, nem sempre as conclusoes obtidas sao con-
fiaveis ([1, 63, 97]). Para se obter estimativas individuais das forgas musculares é necessério
o emprego de modelos matematicos mais complexos que considerem a origem e a insercao de
cada um dos miisculos nos segmentos corporais e as caracteristicas de producao de forca do
miusculo esquelético humano. Muitas vezes ainda é necessario modelar a dindmica da ativa-
¢ao desses musculos pelo sistema nervoso central (|24, 63]). A inclusdo desses parametros no
modelo faz com que seja impossivel resolver inversamente as equagoes do movimento, uma vez
que existem mais forcas musculares a serem determinadas do que equacoes relacionando essas
incognitas (graus de liberdade no problema). Trata-se portanto de um sistema indeterminado,
o que reflete o fato das articulagoes serem atuadas por musculos de maneira redundante [1].

Assim para que seja possivel quantificar as forcas musculares é necessario associar méto-
dos de otimizacao as solucoes das equacoes de movimento, e isso implica em um maior custo
computacional. Com o aumento da capacidade de processamento dos computadores e com o
desenvolvimento de softwares especificos para andlise e simulacao do movimento humano, a
solucao do problema de determinacao das forcas musculares durante o movimento humano vem
se difundindo nos tltimos anos. Apesar do aprimoramento das ferramentas disponiveis para a
solucao desse problema, ele ainda esta longe de ser considerado um problema simples. Existem
intimeras questoes a serem estudadas com relacao aos parametros usados nos modelos matema-
ticos do sistema musculo-esquelético, da dinamica de ativacao muscular e da interacao do ser
humano com o ambiente, para que se possa obter valores cada vez mais realistas para as forcas
internas, tanto nos movimentos e populacoes tipicamente estudados a partir dessa abordagem
(marcha e postura em pé de adultos saudaveis) quanto nos muitos outros tipos de movimen-
tos, tais como aqueles executados na natagao, hidroginastica e ciclismo de velocidade, e outras
populacoes, como criancas, idosos, amputados e individuos com determinada patologia.

Neste trabalho descreverei a aplicacao de métodos de estimativas das forcas musculares
no estudo da marcha humana em ambiente aquatico e no estudo da marcha de idosos em
ambiente terrestre. O andar de adultos jovens em ambiente aquatico e o andar de idosos em
ambiente terrestre foram pouco estudados sob essa optica. A dificuldade no estudo da marcha
(e outros movimentos) em ambiente aquético reside principalmente na questao do modelamento
das forcas de interacao entre o ser humano e o ambiente aquatico, ou seja, na determinacao
analitica das forcas hidrodinamicas que atuam sobre o corpo, assim como na aquisicao dos
dados experimentais necessarios a realizacao das simulagoes [62].

Com relacao ao andar de idosos, apesar de extensivamente estudado na literatura, inclusive



do ponto de vista da cinética, através da dinamica inversa [22], ha poucos estudos que reportam
as forcas musculares desenvolvidas durante essa tarefa [53]. Sdo dois os principais motivos
para isso: primeiro, a dificuldade em se parametrizar os modelos da dinamica de ativacao
e de producao de forca muscular para acomodar as alteracoes no sistema neural e musculo-
esquelético decorrentes do envelhecimento [87]; segundo, a dificuldade em se abordar a questao
do aumento nos niveis de co-contragao muscular observado nessa populagao [53, 78].

Neste trabalho definimos, portanto, dois objetivos distintos: estimar as forcas desenvolvidas
pelo musculo do membro inferior durante o andar de adultos saudaveis em piscina com agua
rasa e discutir as alteracoes nos mecanismos de producao de for¢ca nos miisculos extensores de
tornozelo com a diminuicao da rigidez do tendao de Aquiles, uma das alteracoes que ocorrem
com o envelhecimento, durante o andar com velocidade confortivel, em ambiente terrestre.
Esses objetivos, aparentemente desconexos, se relacionam na medida que o segundo foi estimu-
lado pela necessidade de se estimar, em um futuro préoximo, as forcas musculares nos membros
inferiores de idosos, durante o andar em ambiente aquatico. Apesar da populacao idosa se
beneficiar da caminhada em ambiente aquético, nao ha qualquer estudo que reporte a carga a
que seus miusculos e articulacoes estao sujeitos durante a realizacao dessa atividade.

Como tratam-se de estudos distintos, com objetivos e métodos diferentes, suas descricoes
foram feitas em capitulos diferentes. O estudo intitulado " Estimativa das forcas musculares du-
rante o andar em ambiente aqudtico"é descrito no capitulo 4, ja o estudo intitulado " Influéncia
da complacéncia do tendao de Aquiles na producao de forga pelo triceps sural durante o andar"é
descrito no capitulo 5. No capitulo 2, caracterizo o andar humano, a modalidade de marcha
investigada em ambos os estudos, e no capitulo 3 descrevo os fundamentos teoricos necessarios
a compreensao do problema da estimativa das forcas musculares durante o movimento humano.

Por fim, uma conclusao conjunta é reportada no capitulo 6.



Capitulo 2
O Andar Humano

O andar é a forma de locomocao mais praticada pelo ser humano e, por esse motivo, o nivel
de independéncia e a percepcao de qualidade de vida de um individuo depende diretamente
de sua capacidade de andar sem a necessidade do auxilio de outros [81]. A manutengio de
um padrao de marcha saudéavel e da capacidade de controle da postura em pé sao, portanto,
importantes para o ser humano, o que justifica os inimeros estudos realizados para compreender
as demandas mecanicas sobre o sistema miisculo-esquelético e os mecanismos de controle motor
envolvido nessa tarefa.

Apesar de cada individuo demonstrar caracteristicas comportamentais proprias ao andar, é
possivel identificar padroes comuns a maioria deles. Tais padroes dependem de fatores como
género, idade e mesmo da presenca de distirbios e lesoes ou da deterioragao nos sistemas
musculo-esquelético e sensorial de quem se locomove. Além disso as condi¢oes do ambiente,
como por exemplo, o tipo de superficie de caminhada também sao determinantes para o pa-
drao de marcha que serd adotado. A caracterizacao da marcha saudavel e a compreensao de
como a cinematica, o controle motor e as cargas no sistema musculo-esquelético humano sao
influenciados pelos fatores descritos anteriormente é importante para que seja possivel identi-
ficar padroes patologicos, se elaborar intervencoes clinicas mais eficientes para tratamento dos
disturbios da marcha, no desenvolvimento e na prescricao de oOrteses e proteses ortopédicas,
no acompanhamento da evolucao clinica de pacientes, na prevencao de quedas em idosos, no
planejamento de intervengoes cirtirgicas, dentre outras aplicagoes [20, 65, 93, 94].

Segundo Whittle [94] o andar humano é "um método de locomocao que envolve o uso das
duas pernas, alternadamente, para promover suporte e propulsao". Trata-se, portanto, de
uma tarefa ciclica, ou seja, quando examinamos os movimentos realizados pelo corpo humano,
vemos que uma série de eventos se repete a intervalos de tempos constantes. Um ciclo do andar
estd, compreendido no intervalo de tempo entre duas repeticoes sucessivas de um determinado
evento. Qualquer evento pode ser usado para demarcar o inicio de um ciclo mas, tipicamente é
usado o toque de um dos dois calcanhares com o solo. Ao ciclo completo do andar da-se o nome

de passada. O termo passo é usado para definir a série de eventos que ocorrem entre o toque do



calcanhar de um dos membros ao solo e o toque subsequente do calcanhar contralateral, de modo
que a passada consiste de dois passos. Durante a passada cada um dos membros inferiores passa
por duas fases distintas: uma fase de apoio, na qual contribui para a estabilidade da postura,
sustentacao do peso corporal e propulsao do corpo, e uma fase de balanco, na qual o membro
inferior auxilia, essencialmente, na progressao do movimento e se prepara para iniciar um novo
apoio [65]. A figura 2.1 esquematiza as fases do andar, para ambos os membro inferiores em

uma passada iniciada com o toque do calcanhar direito.

Passo (50%)
|

Apoio Apoio Lado
Simples AD Balango AD | Simples AD Balango Esquerdo
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Passada (100%)

Figura 2.1: Representagao da sequéncia de eventos que ocorre durante a marcha simultanea-
mente do lado direito e esquerdo. A area hachurada destaca as fases de um ciclo completo do
andar (passada) iniciado com o toque do calcanhar direito (AD; apoio duplo.)

Particularmente o andar de adultos saudéaveis no ambiente terrestre, em superficie horizontal
plana e com velocidade confortavel é bem descrito na literatura [65, 93, 94]. Para essa populacao,
nessas condicoes, o andar pode ser considerado uma tarefa simétrica, ja que todos os eventos
ocorridos com o membro direito se repetem no membro esquerdo defasados de "um passo", que
corresponde a meio ciclo. Portanto, mesmo realizando uma analise do movimento de apenas
um lado do corpo, somos capazes de extrapolar os resultados para o lado oposto. No andar de
adultos saudaveis a velocidade constante, a duracao da fase de apoio é de aproximadamente
60% do periodo do ciclo, enquanto os 40% restantes correspondem & fase de balango (figura
2.1). Na fase de apoio existem periodos de apoio duplo, quando os dois pés estao em contato
com o solo, e um periodo de apoio simples, mais duradouro, quando apenas um pé esta em
contato com o solo [81, 94].

Uma caracterizagao completa do andar, do ponto de vista da biomecéanica, envolve a descri-
¢ao quantitativa do movimento dos segmentos corporais, das articulacoes envolvidas na tarefa,
das forcas e torques que atuam no corpo humano e da atividade elétrica dos misculos solicita-
dos durante o movimento. A descri¢ao cinemaética do andar é feita, principalmente, em termos

do comportamento dos dngulos entre os segmentos corporais adjacentes (angulos articulares) e



em termos do comportamento dos angulos que definem a orientacao do segmento corporal em
relagio a um referencial inercial fixo (Angulos segmentares)ao longo de uma passada. Variaveis
como o comprimento da passada (L,), definida como sendo a distancia entre o ponto onde
ocorreu o contato inicial e a posi¢ao onde ocorreu o contato final do calcanhar, o periodo (7))
e a velocidade da passada (V, = L,/T,), além do periodo da fase de apoio (7,), também sao
usadas para caracterizar o movimento [95].

A aquisicao dos dados cinematicos acima descritos é feita com um sistema de captura de
imagens composto por uma ou mais cameras e um sistema de calibracao, utilizado para relaci-
onar as dimensoes das imagens adquiridas pelas cameras, com as dimensoes do espaco que esta
sendo analisado. O procedimento consiste em fixar marcadores sobre os segmentos corporais do
individuo, de modo que seja possivel identificar a posicao e a orientacao desses segmentos no
espaco, filmar o movimento de interesse, digitalizar a trajetoria desses marcadores e calibra-las.
Obtém-se dessa maneira, as trajetorias dos marcadores em relacao a um determinado referen-
cial fixo no laboratorio. Essas trajetorias sao usadas nos célculos das variaveis que descrevem
as posicoes, velocidades e aceleragoes das articulagoes e segmentos corporais.

Durante a marcha (assim como em todos os movimentos humanos) atuam sobre o corpo
forgas geradas pelas estruturas internas (forgas internas) e forgas externas, que surgem da
interacao entre o individuo e o ambiente. Sao exemplos de forcas internas as forcas desenvolvidas
pelas fibras musculares, as forcas resultantes da extensao de tendoes e ligamentos, e as forcas
de contato nas superficies articulares e de forcas externas, a forca de contato exercida pelo solo
sobre o pé (for¢a de reacdo do solo) e a for¢a gravitacional. Como discutido anteriormente, a
medida direta das forcas internas é um procedimento invasivo, raramente empregado fora das
salas de cirurgia devido ao desconforto e aos riscos que oferece a satde do sujeito de pesquisa
[24, 40]. A alternativa é estimar as forgas internas a partir do efeito das suas acoes, ou seja,
a partir dos movimentos corporais gerados e das forcas de interacao entre o individuo e o
ambiente.

Para que seja possivel estimar as forcas internas é necessario que se elabore um modelo
mecanico do sistema musculo esquelético e de sua interacao com o ambiente. Dessa maneira
é possivel escrever as equacoes de movimento que descrevem o problema e determinar quais
variaveis biomecénicas externas (forgas de intera¢ao com o ambiente, posi¢oes, velocidades e
aceleragoes dos segmentos corporais) precisardao ser medidas para que se encontre as solugoes
dessas equacoes. O problema da determinacao das forgas internas ao corpo humano pode ser
abordado de diversas maneiras [24] (ver capitulo 3).

As forgas externas que atuam sobre o corpo do individuo durante o andar em ambiente
terrestre sao a forga peso e a forca de reacao do solo. A forca de reacao do solo é medida,
tipicamente, com uma plataforma de forga [12] e o peso dos segmentos corporais é estimado a
partir de tabelas antropométricas, nas quais a massa de cada segmento é fornecida em porcen-

tagem da massa total do individuo [18, 95, 100|. As tabelas antropométricas também fornecem



uma estimativa do momento de inércia do segmento corporal em relagao aos seus eixos princi-
pais, além da posicao do centro de massa ao longo desses eixos. Quando o individuo caminha
imerso em ambiente aquético duas outras forcas atuam sobre seu corpo: o empuxo e a forca
de arrasto. A estimativa dessas forcas, em especial a estimativa da forca de arrasto, constitui
o principal problema para a andlise do movimento humano em ambiente aquético. A forca de
arrasto depende da forma do corpo em que ela atua e da velocidade de deslocamento desse
corpo em relacao ao fluido.

Para se determinar de maneira exata a forca de arrasto é necessario, portanto, que se conheca
o campo de velocidade do fluido nas proximidades do corpo, o que é um problema bastante
complexo tanto do ponto de vista analitico quanto experimental, quando o corpo em questao
é o corpo humano. D. Newman [58| tratou esse problema utilizando a teoria das faixas (do
inglés strip theory) para descrever a forga de arrasto nos membros inferiores durante o andar
em esteira ergométrica. A teoria das faixas é uma simplificacao ao problema da determinacao
das forcas de arrasto para corpos extensos e de formatos irregulares, que é geralmente aplicada
em mecanica naval [59]. Ela consiste em dividir o corpo em pedacos infinitesimais, calcular a
forca de arrasto em cada um desses pedacos e soméa-las para obter a forca resultante. Diversos
estudos, utilizaram com sucesso a teoria das faixas na estimativa da forca de arrasto durante
0 movimento humano em ambiente aquatico [2, 14]. Utilizaremos esse método para estimar
a forca de arrasto que atua sobre os segmentos corporais submersos durante a caminhada em
ambiente aquatico (detalhes na se¢ao 4.2.5).

A medida da atividade elétrica nos musculos, ou eletromiografia, fornece informacoes sobre
quais misculos estao sendo recrutados para gerar um determinado movimento. Ela é util
no entendimento de como se da o controle de um determinado movimento [73, 95]. O sinal
eletromiografico é a somatoria dos potenciais de acao que se propagam em cada fibra muscular.
Os potenciais de agdo se originam a partir da chegada nas placas motoras (regido da fibra
muscular onde ocorre a sinapse) de impulsos elétricos vindos do sistema nervoso central através
dos motoneurdnios. Um motoneurénio pode inervar diversas fibras musculares em um mesmo
musculo. Chama-se unidade motora o motoneurénio e todas as fibras musculares inervadas por
ele.

A amplitude do sinal eletromiografico reflete o nivel de ativacao das diversas unidades mo-
toras que compoem um misculo, ela pode variar com o niimero de unidades motoras recrutadas
e com a taxa na qual as unidades motoras sao recrutadas para gerar forga (taxa de chegada
de impulsos elétricos vindos do sistema nervoso central). A forma mais comum de se medir
a atividade elétrica nos misculos durante a marcha humana é através do posicionamento de
eletrodos bipolares sobre a pele do individuo, proximo a regiao do ventre do musculo que se
deseja monitorar.

O andar humano pode ser analisado a partir de uma abordagem bi ou tridimensional. A

abordagem tridimensional da marcha descreve os movimentos que ocorrem nos trés planos de



referéncia anatdomica: sagital, que divide o corpo em direita e esquerda; frontal, que divide o
corpo nas partes anterior e posterior; e plano transverso, que delimita as metades inferior e
superior. A abordagem bidimensional da marcha considera apenas os movimentos que ocorrem
no plano sagital e se justifica quando um entendimento mais global e menos detalhado do
movimento se faz necessario, ja que, durante o andar, os movimentos dos membros inferiores e

tronco ocorrem fundamentalmente nesse plano.



Capitulo 3

Estimativa das Forcas Musculares em

Biomecanica

Assim como descrito nos capitulos anteriores, podemos classificar as forcas que atuam sobre o
corpo humano em forgas internas e externas [95, 100]. Forcas externas sao aquelas exercidas
pelo ambiente sobre o corpo e forcas internas aquelas que atuam entre as estruturas internas ao
corpo humano. Sao exemplos de forcas externas a forca gravitational, a forca de reacao do solo e
as forcas aero e hidrodinamicas. Como exemplo de for¢as internas temos as forgas desenvolvidas
nos misculo e seus tendoes, as forcas de contato nas articulacoes e as forcas devido a extensao
de ligamentos e outros tecidos que a circundam. Apesar da magnitude das forcas externas
refletirem de certa maneira a magnitude das forcas internas, somente podemos quantificar a
carga a que o sistema miisculo-esquelético esté sujeito durante uma determinada tarefa a partir
do conhecimento das forcas desenvolvidas nas estruturas internas. Por esse motivo, a questao
da determinacao das forcas internas é tao importante na area da biomecéanica.

Atualmente a medida direta dessas forcas s6 é possivel através de procedimentos invasivos,
invidveis de serem aplicados no ambiente dos laboratorios de analise do movimento humano.
Como alternativa, inimeros métodos para quantificar de maneira indireta essas forcas vem
sendo desenvolvidos [24]. Esses métodos baseiam-se no principio de que as forgas musculares
geram os movimentos do esqueleto e, como consequéncia, algumas das forcas de interacao entre
o corpo humano e o ambiente. Estabelecida esta relacao de causa e efeito, estima-se a "causa'a
partir dos seus "efeitos", ou seja, estimam-se as forcas internas a partir do movimento do
esqueleto e das forcas de interacao entre ele e o ambiente. No entanto, essa relacao s6 pode ser
estabelecida através de um modelo matematico do sistema musculo-esquelético e da dinamica
do movimento em questao. Dependendo da abordagem dada ao problema, também é necessario
que se elabore um modelo da dinamica de ativacao dos miisculos, a qual descreve a resposta
muscular as solicitagoes (excitagoes) sistema nervoso central. O nivel de detalhe desses modelos

depende dos objetivos do estudo e do movimento que se quer analisar.



No que diz respeito a estimativa das forcas internas, o modelo matemaético mais simples do
corpo humano é aquele que considera apenas a geometria do esqueleto. Nesse tipo de modelo os
segmentos corporais sao, tipicamente, considerados solidos rigidos, ligados por articulagoes sem
atrito. As forcas internas que atuam ao redor de uma determinada articulagao e os respectivos
torques gerados por elas sao agrupados em forcas e torques resultantes. Os torques resultantes
representam basicamente a resultante dos torques gerados ativamente pelos miisculos e pas-
sivamente por ligamentos e outros tecidos ao redor da articulacao. Ja as forcas resultantes
representam a somatoria das forcas geradas por estas estruturas e pela forca de contato entre
0s 0ssos dos segmentos que se articulam.

O modelo da dinamica do sistema é formulado através de suas equagoes de movimento.
Para um sistema com n graus de liberdades descritos por n coordenadas generalizadas ¢; que

representam angulos articulares, a equagoes do movimento na forma matricial é:

M(q)j+C(q,q) +G(q) +7(q,G§) + E=0 (3.1)

onde, M(q) é a matriz n X n que contém as caracteristicas inerciais dos segmentos que compoem
o sistema; G(q), C(q,q) e FE sao matrizes n X 1 que representam, respectivamente, os torques
gravitacionais, centrifugos e de Coriolis e os torques externos que atuam no sistema; 7(q, ) é
também uma matriz n X 1 que contem os torques resultantes que atuam sobre cada articulagao
[24, 96].0s torques resultantes podem, entdo, ser obtidos a partir da solugao inversa (dinamica

inversa, eq. 3.2) ou direta (dinamica direta, eq. 3.3) da equacao 3.1.

7(q,q) = —[M(q)j + C(q,q) + G(q) + E] (3.2)

G=—-M"C(q,q) + G(q) +7(q,q) + E] (3.3)

A solucao inversa, tem carater descritivo: a partir dela estima-se os torques necessarios
para gerar determinado movimento. A solugao direta, em grande partes das vezes, tem carater
preditivo: da solucao da equacao diferencial, obtém-se o movimento gerado por determinado
torque, que é comparado com as medidas experimentais para o movimento do esqueleto. A
estimativa das forcas e torques internos é geralmente feita através da dinamica inversa devido
a maior simplicidade e baixo custo computacional.

Quando é necessério distribuir os torques resultantes entre os misculos, ligamentos e outros
tecidos (problema da distribuicao de forcas), é preciso que estas estruturas sejam detalhadas no
modelo do sistema musculo-esquelético. E mais comum que os torques gerados por ligamentos
e outras estruturas passivas sejam desconsiderados (com excegao das situagoes em que a sua
determinagdo é o objetivo principal do estudo) [63]. Nesses casos, o torque resultante é distri-

buido apenas entre os musculos que serao considerados no modelo. A inclusao dos misculos
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requer que se modele a geometria muscular e também o comportamento mecanico das fibras
musculares e do tendao que compdem o misculo (o atuador musculo-tendao).

A geometria muscular é descrita pela origem e insercao dos muisculos em cada segmento e
também por um modelo da linha de agdo muscular (o caminho seguido pelo musculo quando
esses dois pontos se aproximam ou se afastam). O modelo da linha de agao define o comprimento
de um musculo i (0o comprimento do musculo inclui o tamanho das fibras musculares e do
tendao) e é uma funcao das coordenadas generalizadas do modelo (L; = L;(¢q)). A partir de
L;(q) calcula-se os bracos de alavanca (R;;) da for¢ca muscular ¢ em relacao a uma determinada

articulacao j como na equagao 3.4 [24, 80].

oL
8%‘

O comportamento mecanico do musculo-tendao é descrito pela caracteristica de producao de

Rji(q) (3.4)

forca das duas unidades que o compoem: as fibras musculares, representadas por um elemento
contratil e elastico que gera forca ativamente e passivamente, e o tendao, um elemento elastico
que gera forca passivamente. Os modelos matematicos da dinamica de producao de forca no
musculo esquelético sdo baseados no modelo proposto por Hill [98], o qual descreve a forca
muscular em fungao do seu nivel de ativacao (a), comprimento (I;) e velocidade de contracao
da fibra muscular (I;).

Do ponto de vista da mecanica, o musculo de Hill é representado por um elemento contratil
em paralelo com um elemento elastico, representando as fibras musculares, e um outro elemento
elastico em série, representando o tendao 3.1. As equagdes que descrevem a producao de
forga no misculo sao formuladas para descrever um musculo genérico [98] e para isso precisam
ser parametrizadas pelas grandezas que definem a arquitetura muscular: a forca isométrica
méxima que o musculo é capaz de produzir (F);°), o comprimento em que a fibra muscular
deve estar para gerar essa maxima forca isométrica (1°), pela velocidade méxima de contracao do
misculo (v,,.,) e pelo comprimento de seu tendao em repouso (L%). A forga gerada pelas fibras

musculares (elemento contratil e sua elasticidade em paralelo) é dada pela seguinte equagao:

Fy = Fu” (afa £, + fru(D)) (3.5)

onde o produto fa(1)f, (Z) descreve matematicamente a forga produzida ativamente pela fibra
muscular (normalizada por F);°) quando seu comprimento instantaneo ¢ [ = [/I° e ela esta se
contraindo com velocidade I = i Jum: e fpr(l) descreve a forca passiva (também normalizada,
por F°) gerada pelas fibras musculares quando estendidas além de seu comprimento 6timo
(I > 1°) [10, 15]. Diversas fungoes sao usadas para descrever fa;, f, e fpr. Dentre as tipicamente
utilizadas estao as descritas no trabalho de Thelen [87].

Ja a forca desenvolvida pelo tendao é dada pela equacgao 3.6, onde fr, é a forca no tendao
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Figura 3.1: Modelo do tipo Hill para a unidade a unidade misculo-tendao.

(normalizada por Fj;°) em funcdo de sua deformacio (ep = (Ly — LY.)/Ls°). Muitas vezes a
relacao forca-deformacao no tendao é descrita por uma fungao nao linear para valores pequenos

de e e linear para deformagoes maiores [87].

FT = FMOfT(ET) (36)

Segundo esse modelo matematico, o comprimento total do misculo em um determinado
instante se relaciona com o comprimento instantaneo das fibras musculares e do tendao através

da equacao 3.7. Nessa equagao « representa o angulo de penagao do musculo.

L(t) = L*(t) + I(t)cosa(t) (3.7)

O angulo de penagao ndo se mantém constante enquanto o misculo se contrai (o = «a(t)).
A relacao mais usada para descrever seu comportamento durante uma contracao é a 3.8, na

qual a, é o angulo de penagao quando [ = [° [15].

a(t) = arcsen (%) (3.8)

Por fim, para que a for¢a por toda a unidade musculo-tendao seja a mesma (condigao de
equilibrio), a equagdo 3.9 deve ser satisfeita a cada instante. Portanto, quando falamos em
determinar as forcas musculares, estamos falando em determinar a forca de tracao ao longo do

tendao (Frcosa).

Fu®(afafo+ fri)cosa — Fuy° fr =0 (3.9)

A inclusao das forcas musculares na equacao do movimento é feita deixando-se explicita
a contribuicao de cada misculo para os torques articulares resultantes, através da equacao

matricial 3.10.

7(q,4) = R(¢)Fm(1(q), (g, §), a) (3.10)
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Para o sistema com os n graus de liberdade e com m musculos R(q) é a matriz n xm, na qual
os componentes sao os bracos de alavanca das forcas musculares em relacao a uma determinada
articulacao (equacao 3.4), e F)y é a matriz m x 1 das forgas musculares. As equagoes de 3.5 a
3.9 junto com parametros que caracterizam a arquitetura especifica de cada musculo (Fy,°, 1°,
L7°, a°), definem a dinamica de contragido muscular.

Mesmo que as grandezas ¢, G e F sejam conhecidas, e que os modelos do sistema misculo
esquelético e da dinadmica do movimento nos permitam obter C' e R, ainda sim existem m
forcas musculares a serem determinadas e n equagoes a serem resolvidas. Como m excede n,
o sistema descrito pelas equagoes 3.1 e 3.10 é subdeterminado em Fy; [1, 24]. Do ponto de
vista fisiologico, essa redundéancia reflete o fato de que o Sistema Nervoso Central (SNC) pode
combinar os torques gerados pelos diversos musculos de diferentes maneiras para produzir um
mesmo torque resultante e, portanto,um mesmo movimento. Acredita-se que o SNC planeja o
movimento, de acordo com algum critério de performance [1]. Baseado nessa hipotese, métodos
de otimizacao sao empregados para solucionar o problema da distribuicao de forgas entre os
musculos do modelo, simulando o critério adotado pelo SNC.

Diversos métodos vem sendo empregados na solu¢ao desse problema [24], dentre os principais
estao os que envolvem a solucao direta da equacao do movimento associada a métodos de
otimizacao dinamica, a solucao inversa da equacao do movimento associada a métodos de
otimizagao estatica [7, 99| e a solugao direta da equagao do movimento associada a métodos
de otimizagao estatica [87]. Quando a abordagem dada ao problema inclui a soluc¢ao direta
da equagao do movimento, ou seja, quando a equagao 3.3 é integrada no tempo, é necessario
incluir no modelo a maneira como o sistema nervosos central controla o movimento, o que é
feito modelando-se a dinamica de ativacao muscular.

A dinamica de ativacao procura descrever matematicamente como as fibras musculares sao
recrutadas ou inibidas a partir da chegada do sinal neural na juncao motora. O sinal neural
é representado pela varidvel u, que assume valores entre 0 e 1, e a dinamica de ativacao é
geralmente dada por uma equacao diferencial nao-linear de primeira ordem, que relaciona a
taxa de ativagio a taxa de excitagdo neural [63, 96, 98]. Um exemplo é a equagao 3.11, na qual
T(a,u) é uma constante de tempo cujo valor depende se o musculo esta sendo ativado (u > a)
ou desativado (u < a) [87].

da _u-a (3.11)
dt  T(a,u)

A dindmica de ativacao deve ser considerada toda vez que a equagao do movimento for
solucionada diretamente pois, somente dessa maneira é possivel incluir no modelo o atraso
entre a chegada do sinal neural e o inicio, ou interrupcao, da producao de forca no misculo.

A solucao do problema da determinagao das forcas musculares através de otimizacao dina-

mica, requer a solu¢ao simultanea das equacgoes diferenciais que regem a dinamica de ativacao
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(equagao 3.11), a dinamica de contragdo muscular (equagao 3.9) e a dinamica do movimento
(equagoes 3.3 e 3.10) ao mesmo tempo em que se otimiza uma funcdo custo que depende expli-
citamente do tempo J(q, ¢, Far, t) (por exemplo, minimizar a energia necessaria para a execugao
do movimento). As equagoes que descrevem a dindmica do sistema sao integradas por diversas
vezes até que se encontre um valor 6timo para J. Ja a determinacao das forcas musculares
através da associacao de métodos de otimizacgao estatica a solugao inversa da equacao do movi-
mento (equagao 3.2), consiste em se obter, para cada instante, ¢, os torques resultantes, 7(tx),
que atuam sobre as articulacoes e, considerando como restricao a relacao dada pela equagao
3.10, otimizar para cada ¢, uma fungao custo J(q(tx),q(tx), Far(tx)) (por exemplo, minimizar
a soma quadratica do nivel de ativagao de cada musculo). Nesse caso, nao é necessario incluir
no modelo a dinamica de ativacao.

A vantagem da utilizagao da otimizagao dinamica sobre a otimizagao estatica é que a pri-
meira pode incorporar mais apropriadamente as caracteristicas fisiologicas de producao de forca
do musculo esquelético e, consequentemente, descrever melhor o critério de performance adotado
pelo SNC, resultando em estimativas mais realistas das forgas musculares [1, 7|. Entretanto, a
demanda computacional exigida nessa formulacao é extremamente alta, o que pode inviabilizar
o uso de modelos neuromusculares mais complexos. Muitas vezes sao necessaria simplificacoes,
tais como reducao no nimero de graus de liberdade ou no nimero de misculos do model, o
que faz com que os beneficios trazidos pela inclusao da dinamica de producao de forca sejam
perdidos [7].

A otimizacgao estatica, por sua vez, é pouco custosa computacionalmente e pode ser usada
com modelos neuromusculares mais detalhados. Apesar dessa formulacao nao permitir que
as caracteristicas dinamicas da producao de forca pelos misculos sejam levadas em conta, é
possivel acrescentar restricoes ao problema que limitem os valores de forca obtidos aos valores
fisiologicos descritos pelo modelo de Hill [7]. Isso é feito levando-se em conta, para cada musculo,
arelagao dada pela equacao 3.5. Para o problema da estimativa das forcas musculares na marcha
humana, e também em alguns outros movimentos de baixa velocidade, os resultados obtidos a
partir de otimizac¢oes dinamica e estatica sdo praticamente equivalentes |7, 63]

Alguns métodos alternativos, conseguiram associar o baixo custo computacional da otimi-
zagao estatica a solucao das equacoes do sistema por dinamica direta, permitindo a inclusao
da dinamica de ativacdo muscular na formula¢do do problema [24]; um desses algoritmos é
o Computed Muscle Control (CMC) [88, 89|. Simplificadamente, o CMC usa um critério de
otimizacao estatica para encontrar as excitacoes musculares num instante . Em seguida, usa
esses valores na solucao direta das equacoes da dinamica do sistema para encontrar as coorde-
nadas generalizadas num instante posterior ¢(t 4+ dt). Critério de otimizacao sdo empregados
simultaneamente para que ¢(t + dt) seja o valor de coordenada que melhor descreve a cinemé-
tica do sistema medida experimentalmente. Isso é feito empregando-se um método de controle

proporcional ao sinal e a derivada do sinal. O CMC foi usado, com sucesso para descrever a
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atividade elétrica dos misculos do membro inferior durante a marcha [88].

Nos estudos aqui descritos, um método de otimizacao estatica associado a solucao inversa
das equagoes de movimento e o CMC, foram aplicados na solucao do problema da estimativa
das forcas musculares durante o andar. O método de otimizacao estatica foi utilizado no estudo
" Estimativa das For¢as Musculares Durante o Andar em Ambiente Aqudtico" (ver capitulo 4) e
o CMC foi utilizado no estudo "Influéncia da complacéncia do tenddo de Aquiles na producao

de forga pelo triceps sural durante o andar"(capitulo 5).
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Capitulo 4

Estimativa das Forcas Musculares

Durante o Andar em Ambiente Aquatico

4.1 Introducao

A caminhada em ambiente aquético é uma atividade de baixo impacto [13, 62] que pode ser
realizada por individuos de todas as idades e em diversas condigoes médicas [47]. Por isso,
¢ uma tarefa frequentemente recomendada em protocolos de treinamento e reabilitacao. Essa
atividade tem especial importancia na reabilitacao e manutencao do condicionamento fisico em
populacoes especiais, como por exemplo idosos e pacientes neurologicos e na reabilitacao de
pacientes com leses articulares, ligamentares e da coluna [16, 32, 70, 68, 77, 86, 90|.

E a aciio do empuxo, se opondo a forca gravitacional, e das forcas de arrasto, aumentando
a resisténcia ao movimento, que tornam a piscina com agua rasa um ambiente seguro para a
caminhada no que diz respeito a quedas e lesoes e fazem com que essa atividade possa ser pres-
crita para diferentes grupos de individuos. Isso porque a acao conjunta dessas forcas promove
auxilio para a sustentacao do peso corporal, contribui para a reducao das forcas resultantes
sobre as articulagoes [62] e faz com que os individuos adotem velocidades de caminhada meno-
res em relagdo ao ambiente terrestre [11, 62]. Por outro lado, para se mover nesse ambiente,
em oposicao a acao resistiva da forca de arrasto, é necessario que se aumente o impulso hori-
zontal aplicado ao solo durante a fase de apoio [11, 62|. Além disso, movimentos articulares
que em ambiente terrestre ocorrem passivamente pela acao da forca gravitacional e por inércia
[94], principalmente na fase de balango, precisam ser iniciados e mantidos ativamente pela agao
muscular, ji que as for¢as hidrodinamicas minimizam ambos os efeitos [62].

Tais alteragoes na biomecanica da marcha em ambiente aquatico em relacao ao ambiente
terrestre sao acompanhadas por modificacoes nos padroes dos torques articulares resultantes
sobre as articulacoes do tornozelo, joelho e quadril. Essas modificacoes se caracterizam por uma

reducao nos picos de torque sobre as articulacoes do tornozelo e joelho, mas nao sobre o quadril.

16



Isso sugere que a demanda muscular em ambiente aquético, tanto em termos de intensidade
de forca quanto de duragao da atuacao muscular, nem sempre serd menor em comparacao ao
ambiente terrestre.

Corrobora essa hipotese o fato do consumo energético ser maior em ambiente aquético em
relacdo ao ambiente terrestre quando se adota uma mesma velocidade de caminhada [47]. Du-
rante o andar em ambiente terrestre a energia cinética do centro de massa é transformada em
energia potencial gravitacional, que depois é novamente transformada em energia cinética, sem
muita perda de energia, ja que a magnitude das forcas externas dissipativas é pequena em
comparagao com a forca gravitacional. Como a perda de energia é pequena, as for¢as muscula-
res atuam mais no sentido de controlar o movimento dos segmentos corporais e "facilitar"essa
transformacao de energia. Ji em ambiente aquético, atuam sobre o corpo forcas externas dissi-
pativas de magnitude consideravel. Isso faz com que seja necesséario injetar energia no sistema
constantemente para que o movimento possa ser mantido. Os musculos sao responsaveis por
essa "reposicao'de energia cinética, o que implica em uma predominancia da acao concéntrica
da musculatura do membro inferior no ambiente aquatico.

Apesar de ser amplamente recomendada, ha poucos estudos que quantificaram as cargas
sobre os membros inferiores durante a pratica dessa atividade. Nos tltimo anos, inimeros
estudos investigaram a atividade eletromiografica, caracterizaram a cinemética da marcha,
quantificaram o consumo metabolico e reportaram as caracteristicas das componentes vertical
e anterior-posterior da forca de reacao do solo durante o andar em ambiente aquatico, nas
populagoes de adultos e idosos [2, 13, 11, 38, 47, 51, 52, 62, 74]. No entanto, poucos estudos
quantificaram as cargas sobre musculos, articulagoes e ligamentos do membro inferior |2, 51,
52, 62] e, todos eles, tratam apenas da populagao adulta.

Miyoshi e colaboradores (2003 e 2005) [51, 52| estimaram os torques resultantes no plano
sagital, sobre as articulagoes do tornozelo, do joelho e do quadril apenas durante a fase de
apoio do andar, a diferentes velocidades, sem, no entanto, considerar as forcas de arrasto.
Orselli e Duarte [62] estimaram pela primeira vez as forgas e os torques resultantes sobre essas
mesmas articulagoes, durante um ciclo completo do andar (fase de apoio e fase de balango), com
velocidade confortavel e nivel de imersao na altura do peito, considerando as forcas de arrasto
que atuaram em cada um dos segmentos imersos [62]. Akiyama e colaboradores [2] estimaram as
forcas e torques articulares durante o ciclo completo do andar em trés condigoes de velocidade e
forneceram uma primeira estimativa das forcas nos misculos do membro inferior para uma das
velocidades estudadas. Para isso esses autores usaram um modelo bi-dimensional dos membros
inferiores, atuado por 8 misculos, e os dados experimentais de um tnico individuo.

A caréncia de estudos sobre as forcas internas que atuam no corpo do individuo durante
a marcha em ambiente aquatico, deve-se principalmente a dois fatores: a dificuldade de se
realizar experimentos nesse ambiente e a dificuldade em se estimar e modelar a forca de arrasto

durante esse movimento. Por esses mesmos motivos, os estudos acima citados se limitam a
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uma abordagem bidimensional do problema e ao emprego de modelos mecanicos do corpo
humano mais simples: com poucos graus de liberdade e poucos musculos, quando considerados.
No que diz respeito ao problema da estimativa das forcas musculares a inclusao da forca de
arrasto e de modelos mecanicos mais detalhados do corpo humano torna o problema muito
mais complexo, aumentando o seu custo computacional, dependendo da abordagem utilizada
na solucao do problema. Em especial, pode inviabilizar a solu¢ao do problema por dinamica
direta (otimizacao dinamica).

A solucao do problema da estimativa das forcas musculares durante a caminhada em am-
biente terrestre utilizando o método de otimizacao estatica em conjunto com a solucao ob-
tida através da dinamica inversa, se mostrou equivalente a solucao obtida por dinamica direta
quando as caracteristicas fisiologicas dos miusculos foram consideradas no problema [7]. O em-
prego deste método ao problema equivalente em ambiente aquatico ¢ uma solugao viavel a
questao da estimativa das forcas musculares. Sua vantagem esti no baixo custo computacional
e no fato desse método poder ser utilizado mesmo quando modelos mais complexos do corpo
humano sao considerados, facilitando, assim, o emprego de uma abordagem tridimensional ao
problema.

Uma ferramenta acessivel para se implementar o uso da otimizacao estatica na solugao
do problema da estimativa das forcas musculares é a fornecida pelo software OpenSim. O
OpenSim é um software livre para analise e simulagao do movimento humano, que permite o
desenvolvimento e o compartilhamento de modelos mecanicos do sistema miisculo-esquelético
pela comunidade cientifica [19]. A vantagem da utilizacdo desse software esta além das ferra-
mentas de andlise e simulacao fornecidas por ele. Ela consiste, justamente, no fato de se tratar
de um software livre e que promove o compartilhamento de informagoes (modelos, plugins para
acrescentar novos tipos de analises, dados experimentais). Essa filosofia, estimula e facilita a
reproducao de métodos investigativos de sucesso em outros estudos; a reprodugao de um deter-
minado resultado por outros grupos de pesquisa, contribuindo para a validacao e discussao de
resultados; o uso de simulacoes do movimento humano no ambiente clinico, de modo a auxiliar
na tomadas de decisoes relativas a cirurgia e no acompanhamento de um paciente durante a
reabilitacao [19, 79].

Apesar das primeiras estimativas das cargas a que estao sujeitos misculos e articulagoes
dos membros inferiores |2, 51, 52, 62| terem sido de grande contribuigdo para se responder
questoes fundamentais sobre a demanda mecanica da marcha de individuos saudaveis em am-
biente aquéatico, ainda existem intimeras questoes a serem respondidas. A resposta a muitas
dessas questoes passa pela estimativa das forcas desenvolvidas nos miusculos do membro inferior
e tronco. Por exemplo, é necessario compreender melhor a origem das diferencas nos torques
articulares resultantes sobre o tornozelo, o joelho e o quadril, observadas durante o andar com
velocidade confortavel nos ambientes aquatico e terrestre, e isso s6 é possivel através da esti-

mativa da contribuicao das forcas musculares. Através dessas estimativas serd possivel, nao
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apenas, comparar as forcas que os diferentes misculos de um mesmo individuo devem produzir
para caminhar com velocidade confortavel nos dois ambientes, mas também entender como eles
atuam em conjunto para gerar e controlar os movimentos observados. Além disso, poderemos
inferir a acao de musculos mais profundos, cujo acesso através de eletromiografia é inviavel,
principalmente sob as condicoes experimentais oferecidas pelo ambiente aquéatico.

Esses parametros serao tteis para que fisioterapeutas e profissionais da area de educacao
fisica possam planejar melhor a prescricao da caminhada em ambiente aquatico para diversas
populacoes. Em especial, acreditamos que estes resultados podem auxiliar na compreensao das
vantagens e precaucoes de se utilizar o ambiente aquatico para a re-introducao da marcha em
pacientes com lesoes. Do ponto de vista metodologico, também vemos a necessidade de se de-
senvolver métodos, tanto experimentais quanto analiticos, para viabilizar e difundir a realizacao
de analises cinéticas da marcha em ambiente aquatico, para que, num futuro préoximo, possamos
compreender melhor as demandas especificas das diferentes populacoes que se beneficiam da
caminhada em ambiente aquatico, bem como das diferentes modalidades de marcha possiveis
nesse ambiente.

Sendo assim, este estudo teve como principais objetivos: quantificar a carga a que estao
sujeitos os musculos e as articulacoes do membro inferior durante o andar em piscina com
velocidade confortavel e profundidade de imersao ao nivel do peito; compreender melhor a
atuacao individual de cada misculo no controle do movimento durante as fase de apoio e
balanco em ambiente aquatico. Além desses, como objetivo secundario, este estudo pretendeu
demonstrar a viabilidade do emprego das ferramentas disponibilizadas pelo software OpenSim
na analise cinética da marcha em ambiente aquéatico.

Baseada nos resultados obtidos em estudos anteriores [2, 51, 52, 62|, nossa hipotese é a de
que as forcas desenvolvidas nos misculos do membro inferior durante o andar confortavel em
ambiente aquatico, com agua ao nivel do peito, nem sempre serao menores em relagao as forcas
desenvolvidas no ambiente terrestre, apesar da sustentacao proporcionada pelo empuxo e da
reducao da velocidade de caminhada devido a forca de arrasto. Especificamente, esperavamos
que as forcas desenvolvidas tanto pelos musculos flexores quanto pelos extensores do quadril
apresentassem magnitudes semelhantes nos dois ambientes; que os flexores e os extensores de
joelho produzissem forcas maiores no ambiente aquatico durante as fases de apoio e balanco,
respectivamente, e que houvesse uma reducao nas forcas desenvolvidas pelos flexores-plantares

em ambiente aquatico.

4.2 Materiais e Métodos

Visando estimar as forcas desenvolvidas nos misculos dos membros inferiores de adultos sauda-
veis durante o andar em ambiente aquatico a velocidade confortavel e profundidade na altura

do processo xiféide e durante o andar em terra com velocidade confortavel, abordamos o pro-
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blema da estimativa das forgas musculares da maneira descrita no capitulo 3. Essa abordagem
consiste em: considerar o corpo humano como um sistema composto por uma série de seg-
mentos rigidos, articulados e atuados por musculos e modelar sua interacao com o ambiente
durante o movimento em questao para, primeiro, determinar as equacoes que regem a dinamica
do movimento desse sistema e, segundo, utilizar uma técnica de otimizagao associada a solucao
inversa das equagoes do movimento para obter as forgas musculares (secao 4.2.4). Dados ex-
perimentais sobre as posicoes, velocidades e aceleragoes do corpo humano durante o andar nos
dois ambientes, assim como medidas da forca de reacao do solo durante a fase de apoio, foram
usadas na solucao da equacgao 3.2. Utilizamos as ferramentas disponiveis no software OpenSim
3.1 (Stanford University, EUA) [19] para implementar o método de otimizagao estatica e para
solucionar a equagao 3.2 (secao 4.2.3).

Devido as dificuldades tanto de se realizar experimentos em ambiente aquatico quanto de
se quantificar as forcas hidrodinamicas durante o movimento humano nesse ambiente, optamos
por uma andlise bidimensional dos movimentos de apenas um dos membros inferiores. Essa
abordagem ¢é justificavel ji que os movimentos dos membros inferiores e tronco ocorrem fun-
damentalmente no plano sagital e que o andar é uma tarefa aproximadamente simétrica (ver
capitulo 2). Quando o conhecimento do movimento ou das for¢as que atuaram no membro
inferior esquerdo fez-se necessario, extrapolamos a informacao desejada a partir do que se havia
obtido para o lado direito.

Sendo assim, modelamos o membro inferior direito (pé, perna e coxa), a pelve e o tronco
incluindo sete graus de liberdade: 4 representados pelos angulos de flexao/extensao das articu-
lagoes do tornozelo, joelho, quadril e costas (articulagao entre a pelve e o tronco; lombossacral),
2 pelas coordenadas que descrevem a translacao do centro de massa da pelve e, por tltimo,
o angulo de inclinagao da pelve na direcao anterior-posterior. Quarenta e trés musculos do
tipo Hill, responséaveis pelos movimentos de flexao e extensao das quatro articulagoes, foram
incluidos no modelo (detalhes sobre o modelo na segao 4.2.1).

Os dados experimentais necessarios para a solucao da equacao 3.2 foram adquiridos a partir
da filmagem do movimento de voluntarios andando com velocidade confortavel nos dois am-
bientes e da medida simultanea da forca de reacao do solo, conforme descrito na secao 4.2.2.
Consideramos que as seguintes forcas externas atuavam em cada um dos segmentos corporais
nos respectivos pontos: peso, no centro de massa, empuxo, no centro de volume do segmento
submerso, e a forca de arrasto, na extremidade superior da porcao imersa do segmento. Em
adicao, consideramos que a forca de reacao do solo atuou no pé e foi aplicada no centro de pres-
sao [62]. O peso de cada segmento foi obtido através de tabelas antropométricas [95, 100] e as
forcas hidrodinamicas foram estimadas a partir dos dados experimentais para a cinemética do
movimento em conjunto com medidas das dimensoes dos segmentos corporais dos voluntarios,

conforme descrito na secao 4.2.5.
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4.2.1 O modelo do corpo humano

O modelo do corpo humano utilizado nesse estudo foi obtido a partir de modificacoes de um
modelo tridimensional dos membros inferiores, pelvis e tronco, com 23 graus de liberdade,
atuado por 92 miusculos do tipo Hill, que representam 76 miisculos humanos. Esse modelo
foi desenvolvido por Darryl G. Thelen (Universidade de Wisconsin - Madison, EUA), Ajay
Seth, Frank C. Anderson e Scott L. Delp (Universidade de Stanford, EUA) e é distribuido
com o software OpenSim para ser usado na anélise e na simulagao do movimento humano
[3]. O modelo representa um individuo de 1,8m de altura e 75,16kg, de massa, mas pode
ser escalonado para representar individuos de maior ou menor tamanho (ver segao 4.2.3). As
articulacoes do membro inferior e a geometria da superficie dos ossos e dos musculos que as
circundam sao definidas como proposto por Delp e colaboradores [21]. J& a articulagao das
costas (lombossacral) é definida como proposto por Anderson e Pandy [6].

Nesse modelo a articulacao das costas e a articulagao do quadril sao do tipo bola-soquete.
Um tnico grau de liberdade define a orientacao da articulacao do joelho - seu angulo de fle-
xa0 e extensdao no plano sagital - a partir do qual os angulos de abdugao/adugio e rotagao
interna/externa sao calculados. As articulagoes do tornozelo, subtalar e metatarso-falangeana
sao consideradas do tipo dobradica. O eixo de flexao-extensao do tornozelo nao é definido
perpendicularmente ao plano sagital, mas sim ligeiramente inclinado & frente e para baixo. Na
posicao neutra o angulo de inclinagao anterior da pelve é definido como zero. As caracteristicas
inerciais do modelo sdo baseadas nas medidas antropométricas de 5 individuos (26 + 3 anos,
1,77+ 0,03m, 70,1 4+ 7,8kg) feitas por Anderson e Pandy [6]. A linha de a¢do dos musculos
¢ modelada por um ou mais segmentos de reta ligando a origem a insercao do musculo. Em
alguns misculos hé a imposicao de vinculos para que sua linha de agdo nao "penetre'nos ossos
em determinadas posicoes articulares e nao forneca valores irreais para os bracos de alavanca
da forca muscular.

Modificamos este modelo para acomodar as simplificacoes propostas em nosso problema,
que consistiram em desprezar todos os movimentos e for¢as na dire¢ao medial-lateral (abor-
dagem bi-dimensional no plano sagital) e somente analisar o movimento de um dos lados do
individuo (andlise unilateral do lado direito). Para isso, as articulacoes das costas e do quadril
foram modificadas para representar uma articulacao do tipo dobradica, os angulos de rotacao
interna/externa e de abdu¢ao/aduciao do joelho foram considerados fixos e iguais a zero, o eixo
de rotacao do tornozelo foi considerado perpendicular ao plano sagital e as articulagoes subtalar
e metatarso-falangeanas foram removidas de maneira que o pé se tornou um tinico segmento
rigido. Todos os segmentos do membro inferior esquerdo e os misculos que os atuavam foram
removidos.

Removemos também os musculos que nao contribuiam para a flexao ou para a extensao das

articulagoes do membro inferior direito. O modelo resultante passou a ter 7 graus de liberdade
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(angulos de flexdo-extensao do tornozelo, joelho, quadril e costas, angulo de inclina¢do anterior-
posterior da pelve e translagdo anterior-posterior e vertical do centro de massa da pelve) e 43
trés musculos do tipo Hill, representando 38 misculos do corpo humano responsaveis pelos
movimentos de flexdo e extensdo das quatro articulagbes (figura 4.3). Seis desses musculos
sao responsaveis pelo movimento da articulacao das costas. No modelo utilizado para analisar
o andar em ambiente terrestre a articulacao das costas foi mantida fixa na posicao neutra

(equivalente a considerar tronco e pelvis um tnico segmento rigido).

4.2.2 Os dados experimentais

Os dados experimentais necessarios a solucao de nosso problema foram obtidos a partir da
andlise da marcha de 10 voluntarios (6 do género feminino e 4 do género masculino), sem
comprometimento neural, pulmonar, cardiaco e nem no sistema musculo-esquelético e que pra-
ticavam atividades fisicas no minimo duas vezes por semana. A média de idade, altura e massa
desses individuos eram respectivamente 24 + 3 anos, 1,68 +0,07m e 63 + 8kg (média + desvio
padrao). Todos os participantes assinaram um Termo de Consentimento Esclarecido, previa-
mente aprovado pelo Comité de Etica da Escola de Educacéo Fisica e Esportes da Universidade
de Sao Paulo, autorizando a utilizacao de seus dados para os fins cientificos declarados.

Os voluntarios participaram de duas secoes de coleta de dados, uma em ambiente aquético
e outra em ambiente terrestre. Em uma das secoes, os individuos tiveram suas dimensoes
corporais medidas com uma fita métrica e um paquimetro, para serem usadas, posteriormente,
na estimativa da forga de arrasto (ver segao 4.2.5). Nos dois ambientes foram montados arranjos
experimentais que permitiram a realizagdo de uma anélise bidimensional (no plano sagital) de
uma passada iniciada com o toque do calcanhar direito. Para tanto, marcadores passivos
foram colocados do lado direito do corpo do individuo, nas seguintes proeminéncia anatomicas:
cabega do quinto metatarso (MT5), maléolo lateral (ML), calcaneo (CALC), interlinha articular
do joelho (IAJ), trocanter maior do fémur (GTF) e na porcao lateral do tronco ao nivel da
cicatriz umbilical e 5em abaixo do processo xifoide (PX). A fixagao de marcadores no corpo dos
individuos teve como finalidade determinar a posicao e a orientacao dos segmentos do membro
inferior e do tronco durante a execucao da tarefa. Em ambiente terrestre, os marcadores
posicionados ao nivel da cicatriz umbilical e processo xifoéide foram removidos e um marcador
posicionado no acréomio foi acrescentado.

A aquisigao de dados em ambiente aquatico foi realizadas em uma piscina aquecida (tempe-
ratura aproximada de 30°C'), com 12m de largura e 25m de comprimento. Todos os individuos
caminharam com agua na altura do processo xiféide. Em terra, as aquisicoes foram realizadas
no ambiente de um laboratorio de andlise do movimento humano. Nas duas condicoes os vo-
luntarios vestiram roupa de banho e caminharam descal¢os. Os individuos foram orientados a

caminhar com uma velocidade confortavel, auto-selecionada e tiveram tempo para se adaptar
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a tarefa. Iniciada a aquisicao de dados, cada um deles realizou a tarefa por 10 vezes em cada
ambiente, no entanto, apenas cinco passadas em que o individuo tocava o calcanhar direito
na plataforma de forca foram selecionadas para analise em cada um dos ambientes. Além de
filmados durante as tarefas dinamicas, cada individuo foi filmado parado em pé com os bragcos
cruzados na frente do corpo para determinarmos a orientagao dos segmentos corporais em uma
posicao estatica de referéncia.

A aquisicao de dados consistiu na filmagem do movimento do lado direito do corpo dos parti-
cipantes com cameras digitais (GRDVL-9800U,JVC, Wayne, EUA; uma em ambiente aquatico
e duas em ambiente terrestre; frequéncia de aquisicao de 60Hz) e na medi¢ao das componentes
vertical e antero-posterior da forca de reacao do solo e do centro de pressao, com uma platafor-
mas de forca (AMTI, Watertown, EUA, modelo OR6-WP-1000, em &dgua e modelo OR6-2000
em terra; frequéncia de aquisi¢do 100H z), embebida em uma passarela, durante as coletas em
ambiente aquéatico, e no chao do laboratorio, durante as coletas em ambiente terrestre. O

arranjo experimental utilizado em ambiente aquatico pode ser visualizados nas figura 4.1 [61].

Figura 4.1: Arranjo experimental utilizado para aquisicao de dados em ambiente aquéatico
(retirada de [62]). A plataforma de forca esta inserida na passarela entre as duas faixas brancas.

Os videos foram digitalizados posteriormente usando-se o software APAS (Ariel Dyna-
mics,Inc., Trabuco Canyon, EUA). As coordenadas reais de cada marcador foram reconstruidas
aplicando-se o algoritmo de Transformacao Linear Direta, em ambiente terrestre, e o algoritmo
de Transformacao Linear Direta Localizada, para considerar a difracao, em ambiente aquéatico
[42]. Com o auxilio do software MATLAB 7.12 (Mathworks Inc., Natick, EUA), os dados fo-
ram pré-processados [62] e salvos em arquivos com os formatos compreendidos pelo software

OpenSim.
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4.2.3 Estimativa das forcas musculares e articulares

Nesse estudo o software OpenSim 3.1 foi utilizado com a finalidade de se estimar as forcas
internas que atuam no corpo humano durante o andar em ambiente aquatico e terrestre. As
etapas das anélises realizadas, bem como a descricao das ferramentas do software que foram
empregadas em cada uma delas, podem ser visualizadas nos fluxogramas das figuras de 4.2 a
4.5. Nas figuras 4.4 e 4.5, as etapas destacadas com a cor azul e linhas tracejadas sao necessarias
apenas para o calculo das forcas hidrodinamicas e, portanto, nao foram realizadas na analise
do andar em ambiente terrestre.

Na figura 4.2 estd esquematizada a primeira etapa da analise, que consiste no uso de da-
dos experimentais para escalonamento do modelo genérico. Os modelos do corpo humano
desenvolvidos para serem utilizados com o OpenSim representam as caracteristicas inerciais
dos segmentos corporais, a arquitetura e a geometria muscular de um individuo tipico (modelo
genérico) e devem, portanto, ser escalonados para representar um individuo especifico (modelo
especifico). Neste estudo, o modelo genérico (se¢ao 4.2.1) foi escalonado a partir dos dados
individuais de cada voluntario, de modo a se obter um modelo especifico que representasse

cada um deles (10 modelos especificos).

Modelo Genérico

Modelo Escalonado
(verséo preliminar)

[ fexp = Scale

{x[ ; qi}
YT TSP SURpER
: Inspecéo: '
' .
{)_c',.}g<- smesmer=eemeeme = Medidas Antropométricas 'r = Moisgsgzcﬁm?do
Pequenas modificages { q } !
iJexp .
1

Figura 4.2: Fluxograma representando o processo de escalonamento com software OpenSim.
O modelo genérico era escalonado para representar um individuo especifico com a ferramenta
Scale. A primeira versao do modelo escalonado era comparada com medidas antropométricos e
com medidas da orientacao entre os segmentos corporais na posicao estatica de referéncia. Se
necessario, ajustes eram feitos no processo de escalonamento até que o modelo representasse
adequadamente o individuo especifico.

No OpenSim, o escalonamento é realizado comparando-se as dimensoes e a massa corporal
do individuo que se quer representar com as dimensoes e massa do modelo. O ajuste das dimen-
soes foi feito comparando-se a distancia entre os marcadores reais, usados para se determinar
experimentalmente a posicao e a orientacao no espaco dos segmentos corporais do individuo, e
marcadores virtuais, posicionados no modelo de modo a representar os marcadores reais (figura
4.3). O ajuste da massa de cada segmento foi feito mantendo-se no modelo especifico a mesma

relacoes de proporcionalidade entre a massa do segmento e a massa corporal total definida no
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Figura 4.3: Modelo genérico (transparente), representando um individuo tipico, e modelo espe-
cifico, representando um dos voluntarios de nosso estudo. Em azul estao os marcadores virtuais,
adicionados ao modelo especifico para representar os marcadores afixados no corpo do individuo
durante a aquisicao dos dados experimentais.

modelo genérico. As dimensdes do modelo genérico foram escalonadas a partir dos dados das
coordenadas dos marcadores reais, na posigao estatica de referéncia (individuo parado em pé
com os bragos na frente do corpo) adquiridos em ambiente aquatico.

Depois de escalonado, as dimensoes dos segmentos corporais no modelo especifico, ao longo
dos respectivos eixos longitudinais, foram comparadas as dimensoes corporais medidas direta-
mente com uma fita métrica. Se diferissem demasiadamente, um ou outro marcador virtual
era reposicionado até que modelo representasse adequadamente as dimensoes do individuo e a
orientacao de seus segmentos na posigao estatica de referéncia. Como o modelo utilizado nesse
estudo nao incluia o membro inferior esquerdo, a massa usada no escalonamento das caracte-
risticas inerciais dos modelos especificos correspondeu a 80,6% da massa total do individuo.

De posse do modelo especifico de cada individuo, os passos indicados nos fluxogramas das
figuras 4.4 e 4.5 foram seguidos para obter as forcas e torques articulares resultantes (dinamica
inversa) e as forgas musculares e de contato articular (otimizagao estatica), respectivamente.
Para cada individuo, essas analises foram repetidas para cada uma das 5 tentativas dinamicas
realizadas em cada um dos ambiente. Inicialmente, obtivemos o conjunto de coordenadas,
velocidade e aceleragoes generalizadas ({¢;, ¢, Gi}) que representam, no modelo, o movimento
realizado pelo individuo. Para tanto, determinamos ¢ para o qual o erro quadratico dado pela

equagao 4.1 era minimo.



N
62 - Zwi|§z‘)emp - EZ(q)F (41)
i=1

Na equacao 4.1, E?exp é a posicao de um dos N marcadores usados experimentalmente para
definir a orientacao dos segmentos corporais, ﬁ(q), a posicao do marcador virtual correspon-
dente e w; o peso dado para a diferenca entre elas [4] (valor arbitrario). Esse procedimento,
pelo qual as coordenadas generalizadas que definem o movimento do modelo sao determinadas
através de otimizacao, é conhecido por cinemética inversa. A vantagem da cinemadtica inversa
sobre a cinematica direta, na qual {g;} é calculado diretamente de {Z} }csp, €sta no fato de que
o primeiro método respeita o vinculo de corpo rigido, ja que dois marcadores virtuais fixos em
um mesmo segmento do modelo nao podem se mover entre si. As velocidades, ¢;, e acelera-
coes, G;, sao determinadas a partir de derivacao numérica. No OpenSim, a ferramenta Inverse

Kinematic é responsavel por essa etapa da anélise.
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Figura 4.4: Fluxograma representando o procedimento de obtencao das forgas e torques articu-
lares resultantes com o software OpenSim e as ferramentas do software utilizadas em cada etapa.
As ferramentas Inverse Dynamics and Analyse, no modo Joint Reaction, foram utilizadas no
calculo das forcas e torques e a ferramenta Inverse Kinematic na obtencao das coordenadas
generalizadas que descrevem o movimento do modelo. Em azul estao as etapas necessarias para
o calculo das forcas hidrodinamicas e respectivos torques, as quais foram seguidas apenas na
analise do andar em ambiente aquatico.

Uma vez conhecidas as coordenadas que descrevem o movimento do modelo, a ferramenta
Analyze no modo Point Kinematic foi usada para se determinar as trajetorias do centro de
massa {2 ca;} e do centro articular {Zc4,}, a velocidade do centro articular { & c4;}, no

segmento 7, além da posigao e da velocidade de outros pontos de interesse (centro de volume
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Figura 4.5: Fluxograma representando o procedimento de obtencao das for¢as musculares e das
forcas de contato articular com o software OpenSim e as ferramentas do software utilizadas em
cada etapa. As ferramentas Static Optimization and Analyse, no modo Joint Reaction, foram
utilizadas no calculo das forcas e a ferramenta Inverse Kinematic na obtencao das coordenadas
generalizadas que descrevem o movimento do modelo. Em azul estao as etapas necessarias para
o calculo das forcas hidrodinamicas e respectivos torques, as quais foram seguidas apenas na
analise do andar em ambiente aquatico.

da porgao submersa do tronco e extremidade mais distal do segmento pé), representados nas
figuras 4.4 e 4.5 por {2 p;} e {?pz} As trajetorias e velocidades acima mencionadas e as
medidas das dimensoes do corpo do individuo foram combinadas para se determinar as for-
cas hidrodinamicas, conforme descrito na secao 4.2.5. Esse célculo foi executado no software
MATLAB 7.12 (Mathworks Inc., Natick, EUA).

As forcas de arrasto (?DZ-), seus respectivos torques (?Di) e a trajetoria de seus pontos de
aplicacao (7pDi), o empuxo (F ;) e a trajetoria dos centros de volume (7 cv;), as medidas
experimentais da forca de reagao do solo (?RS) e do centro de pressio (7 ¢p) e as coordenadas,
velocidades e aceleracoes generalizadas, foram fornecidos a ferramenta Inverse Dynamic para
o calculo dos torques resultantes que atuaram nas articulacoes do membro inferior (? A;, fu-
xograma da figura 4.4) e a ferramenta Static Optimization para o célculo do nivel de ativagao
e das forgas musculares (fluxograma da figura 4.5). Para o ambiente terrestre, esse calculo foi
feito fornecendo-se apenas os dados de forca de reacao do solo, trajetoria do centro de pressao
e das coordenadas, velocidades e aceleracoes generalizadas. O método de obtencao das forcas
musculares com a ferramenta de otimizacao estatica esta descrito na secao 4.2.4.

Por fim, os resultados para os torques articulares resultantes e forcas musculares foram

usados nas estimativas das forcas articulares resultantes (? Ar;) € das forgas de contato articular
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(?Ai), as quais foram calculadas com a ferramenta Analyze no modo Joint Reaction. ?ARZ-,
é a soma de todas as forcas que atuam na articulacao, ou seja, das forcas geradas ativamente
pelos misculos e passivamente pelo contato articular e pelas forcas de restituicao exercidas
por ligamentos e outros tecidos, quando estendidos. Resulta da solugao da dinamica inversa,
como descrito em [95]. O que chamamos aqui de forgas de contato articular sdo as forgas
obtidas subtraindo-se das forcas articulares resultantes as forcas musculares, ou seja, trata-se
da componente passiva das forcas que atuam na articulacao, que é dominada pelo contato
articular. A descri¢do de como as forgas articulares sao obtidas no OpenSim pode ser vista em
[84]. Para decompor as forcas articulares e as forgas articulares resultantes em componentes
de cisalhamento e compressao foi necessario descreve-las nos referenciais locais dos segmentos
distais.

Os bracos de alavanca das for¢as musculares em relagao a cada articula¢ao do modelo (R;;),
a cada instante do movimento, foram obtidos com a ferramenta Analyse no modo Muscle
Analysis. Com eles foi possivel calcular a poténcia de cada musculo (poténcia da unidade
musculo-tendao; Py7) como na equagao 4.2, ou seja, somando-se a poténcia que o musculo 4
gera em cada uma das n articulacoes em que atua (¢; é a velocidade angular de uma das 4

coordenadas que representa angulos articulares).

Py =Y RjiFug; (4.2)

J

4.2.4 A otimizacao estitica associada a solucao do problema da di-

namica inversa

Utilizamos a ferramenta Static Optimization do software OpenSim 3.1 para determinar as forgas
musculares, conforme descrito na secao anterior. Para obtermos as forcas musculares com
essa ferramenta, prescrevemos o modelo do corpo humano que seria utilizado nesse calculo,
as coordenadas generalizadas que descreviam o movimento do modelo e as forcas e torques
externos que atuaram sobre ele durante o movimento. Com esses dados o programa elabora e
resolve inversamente as equac¢oes do movimento (equagao 3.2) para obter os torques resultantes
(1) em cada uma das articula¢oes do modelo [41]. Esses valores foram, entdo, usados na solugao
do problema de otimizacao, que consistiu em se determinar o conjunto de m forcas musculares

Fy; que minimizava, a cada instante ¢, a funcao custo dada pela equacao 4.3:

m

J = Zai<tk)p (4.3)

=1
onde p é um numero inteiro.
Na solucao desse problema de otimizacao, os vinculos, definidos pelas equacgoes 3.10 e 4.4,

devem ser respeitados.

28



Fars = P (af @) 1.(0)) (44)

Essa formulacao, além de garantir que a soma dos torques gerados por todos os musculos
que cruza uma determinada articulacao seja igual ao torque resultante obtido da solucao inversa
da equacao do movimento (equacao 3.10), impede que as forgas musculares obtidas excedam os
valores fisiologicos que podem ser gerados ativamente pelo misculo (equagao 4.4). Dessa ma-
neira, a forca de tragdo ao longo do tendao (forga muscular) é calculada supondo-se um tendao
rigido, ou seja, um tendao de comprimento constante igual a LY. Além disso, essa formula-
¢ao despreza a contribui¢do da forga gerada pelo elemento elastico em paralelo (ver equacdo
3.5). Essas suposi¢oes permitem que o comprimento da fibra muscular (1) e sua velocidade de
contracio (I) sejam estimados apenas partir da cinemética do movimento.

As principais funcoes custo usadas para solucionar o problema da distribuicao de forcas
na marcha sdo aquelas para qual p = 2 [7] e p = 3 [1]. Essas fung¢oes correspondem apro-
ximadamente a minimizar a soma, entre todos os misculos do modelo, da tracao muscular
(forga muscular dividida pela se¢ao transversal fisiologica, [95]) ao quadrado e ao cubo, respec-
tivamente. Argumenta-se que minimizar a tracao muscular ao quadrado é aproximadamente
equivalente a minimizar o consumo energético, e minimizar a tracao muscular ao cubo, aproxi-
madamente equivalente a minimizar a fadiga muscular. Optamos por realizar todas as anélises
considerando p = 2. Entretanto, também calculamos as forcas com p = 3 para verificar se a

escolha do expoente de J, poderia afetar significativamente nossos resultados.

4.2.5 CaAlculo da forca de arrasto e do empuxo

Estimar as forcas de arrasto que atuam nos segmentos submersos é uma das principais dificul-
dades da anélise do movimento humano em ambiente aquético. Nesse estudo, a estimativa da
forga de arrasto foi feita usando a teoria das faixas (do inglés strip theory), como no estudo de
Orselli e Duarte [62] (para maiores detalhes ver também [61]). A teoria das faixas é utilizada
em hidrodinadmica naval no célculo do arrasto em corpos extensos e de formato irregular [59].

Para estimar a forca de arrasto no pé, na perna e na coxa direitos, na pelve e na parte
submersa do tronco, assumimos: o escoamento estacionario (desprezamos qualquer efeito nao-
inercial como, por exemplo, o termo de massa adicional [59]), o fluido incompressivel e a pre-
dominancia do arrasto de pressao (desprezamos o atrito entre a pele e o fluido). Nesse caso, a
forga de arrasto sobre um corpo submerso é dada pela equacao 4.5, na qual A, é a projecao da
area frontal do corpo na dire¢ao perpendicular & velocidade (| ¢'| 0), p,,, é a densidade do meio
em que o corpo se encontra submerso e C}, o coeficiente de arrasto.

i Ch pmAL v
D

D E— D (4.5)

29



Cada segmento corporal foi modelado por um tronco de cone com as dimensoes definidas
pelo modelo antropométrico de Hanavan. Essas dimensoes foram medidas diretamente do corpo
de cada voluntério [61]. Dessa maneira, pudemos determinar a area frontal do segmento e a

variacao dessa area ao longo do seu eixo longitudinal (equagao 4.6, figura 4.6).

(ag —ap)z + a,L
L

dA(z) = 2[ dz (4.6)

onde o comprimento L é a distancia entre suas extremidades distal e proximal.
As velocidades das extremidades (vg e v,) definem a velocidade em um ponto z qualquer ao

longo do eixo longitudinal do segmento, que ¢ dada pela equagoes 4.7:

() = et LT,

As seguintes extremidades delimitam os segmentos do membro inferior e tronco: pé, ponta

(4.7)

dos dedos e centro articular do tornozelo; perna, centro articular do tornozelo e centro articular
do joelho; coxa, centro articular do joelho e centro articular do quadril; pelve, ao longo de seu
eixo longitudinal, um ponto na altura do quadril direito e um ponto na altura do marcador
colocado ao nivel da cicatriz umbilical (aproximadamente parte superior da crista iliaca); parte
submersa do tronco (tronco médio), extremidade superior da pelve e um ponto ao longo do seu
eixo longitudinal na altura do marcador posicionado ao nivel do processo xifoide (PX).

O célculo da forca de arrasto em um determinado instante do movimento foi feito, entao,
dividindo o tronco de cone em diversas faixas de espessura infinitesimal, como representado na
figura 4.6, de modo que a forca de arrasto em uma faixa infinitesimal, localizada na posicao z
ao longo do eixo longitudinal do segmento, é dada pela equagdo 4.8. Nessa equacdo dA(z), é

a projecao da area da faixa na dire¢do perpendicular a sua velocidade (v(z)).

o _ Cp pndA(2) | v(2)?
P 2

Calculando a forca de arrasto em todas as faixas e integrando-as temos a forca de arrasto

0(2) (4.8)

resultante no segmento (eq. 4.9) [62]. De mesma maneira, calcula-se o torque da forca de
arrasto em relagdo a extremidade proximal do segmento (eq. 4.10). As equagoes 4.9 e 4.10

foram integradas numericamente.
L
ag — ay)z + a,L
?D — _/ CD P ( p) 14
0

- 12 % T (2)| V(2) dz (4.9)

12 % T (2)] (2 x 7(2)) dz (4.10)

?D _ _/L Co o 2 (ag —ap)z + a,L
0 L
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Figura 4.6: ITlustracao do calculo da forca de arrasto nos segmentos corporais usando a teoria
das faixas (strip theory) e considerando que a geometria dos segmentos pode ser descrita por
um tronco de cone. Os vetores 7 e 75 dao a posicao das extremidades superior e inferior do
tronco de cone (articulagio distal e proximal nos segmentos do membro inferior) e z é um eixo
longitudinal que aponta no sentido da extremidade inferior. Para cada faixa infinitesimal de
espessura dz e area frontal dA, localizada num ponto z do eixo longitudinal, calcula-se a forca
de arrasto considerando a velocidade do so6lido nesse ponto.

Nesse estudo, consideramos C, = 1 para todos os segmentos por se tratar de um valor
intermediario entre aqueles reportados na literatura [14, 58, 69]. Para a densidade da agua
assumimos o valor de 1000kg/m3. Calculamos o empuxo de cada um dos segmentos submersos
estimando seu volume a partir do volume do tronco de cone que o descrevia; assumimos que
sua densidade era constante o que implicou em considerar o centro de volume coincidente com o
centro de massa. Portanto, nos segmentos pé, perna, coxa e pelve, usamos a posi¢ao do centro
de massa definida no modelo descrito na secao 4.2.1, como centro de volume desses segmentos.
Para a porc¢ao do tronco que ficou submersa, a qual correspondia ao tronco médio, consideramos
o centro de volume coincidente com a posicao do centro de massa dessa porcao do tronco, a

qual foi definida como no modelo antropométrico de Zatsiorsky modificado por deLeva [18|.

4.2.6 Analise de dados

Analisamos 5 tentativas em cada ambiente, para cada individuo. A cada tentativa delimita-
mos uma passada iniciada e finalizada com o toque do calcanhar direito no solo. Os dados
experimentais para a posicao dos marcadores, forca de reacao do solo e centro de pressao fo-
ram filtrados com um filtro Savitz-Golay, usando uma janela de tamanho conveniente [62]. O
membro inferior direito e o tronco de cada um dos 10 voluntérios foi modelado através do es-
calonamento do modelo genérico descrito na secao 4.2.1. Os procedimentos descritos na se¢ao
4.2.3 foram usados para que pudéssemos calcular, tentativa a tentativa, as seguintes grandezas

fisicas ao longo de uma passada: deslocamento angular articular, torque articular resultantes,
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poténcia articular, forcas articulares resultantes e a componente passiva das forcas articulares
no tornozelo, joelho e quadril, além do nivel de ativacao, da forca e da poténcia em todos
os musculos considerados em nosso modelo. Os deslocamentos angulares articulares de cada
individuo foram referenciados pelos respectivos angulos articulares na posicao estatica a fim de
serem comparados com os resultados de Orselli e Duarte [62].

Apesar da ativacao, forca e poténcia terem sido calculadas para todos os miusculos do modelo,
analisamos essas varidveis apenas para os principais flexores e extensores de tornozelo, joelho
e quadril. Os musculos analisados foram: o gliteo méaximo, extensor de quadril, que por ser
um misculo extenso foi representado por trés feixes (GTmax1, GTmax2 e GTmax3); o iliaco
(ILI) e o psoas (PSO), flexores de quadril; os musculos isquiotibiais - semitendineo (SMT),
semimembranoso (SMM), biceps femoral cabeca curta (BFcc) e longa (BFcl) - flexores de joelho
e extensores de quadril (BFcc apenas flexor de joelho); os musculos do quadriceps femoral -
reto femoral (RF), vasto lateral (VL), vasto medial (VM) e vasto intermédio (VI) - extensores
de joelho; os musculos gastrocnémio medial (Gmed), gastrocnémio lateral (Glat), séleo (SOL)
e tibial posterior (TP), extensores de tornozelo (ou flexores plantares); o tibial anterior (TA),
flexor de tornozelo.

Para que os resultados dos diferentes individuos pudessem ser comparados entre si, as passa-
das foram normalizadas no tempo de 0—100% em intervalo de 1%, as forcas foram normalizadas
pelo peso corporal do individuo (PC') e todos os torques foram normalizados pelo produto entre
0 peso corporal e o comprimento do membro inferior (PC.L). A poténcia articular, calculada
como o produto entre o torque resultante e a velocidade angular em cada articulacao, foi norma-
lizada pelo peso corporal do individuo. O nivel de ativacao de alguns musculos foi normalizado
pela ativacao média durante a passada para serem comparados com os resultados de Barela e
colaboradores [13]. Apods normalizar cada uma das grandezas fisicas selecionadas, calculamos
a curva média que representava as cinco tentativas de um individuo. As curvas médias dos
individuos foram usadas no calculo da curva média para o grupo (média entre os individuos)
e respectivo desvio padrao. Esses resultados foram graficados para serem comparados entre os
ambientes.

A partir das grandezas acima mencionadas ainda calculamos as seguintes variaveis: ampli-
tude do deslocamento articular e os picos de torque resultante extensor e flexor, nas articulagoes
do tornozelo, joelho e quadril durante a passada; pico da forca de contato articular na direcao
longitudinal (componente de compressao) e anterior-posterior (componente de cisalhamento)
na primeira metade da fase de apoio, na segunda metade da fase de apoio e na fase de balanco,
e forca muscular média e pico de forca muscular nessas mesmas trés fases do ciclo. Essas varia-
veis foram comparadas entre os ambientes usando o teste t de Student para medidas pareadas
(v =0,05).

Com a finalidade de avaliar a qualidade dos resultados obtidos na etapa de cinematica in-

versa, quantificamos a diferenca entre as trajetorias dos marcadores virtuais e dos marcadores
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reais a cada instante do ciclo, em todas as tentativas analisadas. Chamamos essa diferenca de
erro e a calculamos como sendo a norma da distancia entre a posicao do marcador virtual e
a posi¢ao do marcador real (e = ||, — Z||). Calculamos, entdo, o maximo erro ao longo de
uma passada (e,4:) e a raiz do erro quadrado médio ao longo de uma passada (€eqi0), para
cada um dos marcadores. Esses valores foram avaliados segundo os critérios propostos pela
equipe desenvolvedora do software OpenSim [4]. A diferenca entre os deslocamentos angulares
articulares calculados com o software OpenSim, através de cinemética inversa, e aqueles calcu-
lados por Orselli e Duarte [62], através de cinematica direta, foi avaliada de maneira similar a
descrita anteriormente.

Também como forma de avaliar a qualidades dos resultados obtidos para as forcas muscu-
lares, estimamos o consumo metabolico médio ao longo de uma passada a partir da poténcia
muscular calculada para os misculos do modelo. Para fazer isso, primeiro integramos as curvas
de poténcia de cada musculo para calcular o trabalho positivo (W) e o trabalho negativo (W)
realizado por esse musculo durante uma passada. Quando realiza trabalho positivo o musculo
estd se encurtando, ou seja, atuando concentricamente, quando realiza trabalho negativo esta
se alongando, ou seja, atuando de maneira excéntrica. A eficiéncia desses dois tipos de acao
muscular, definida como a energia metaboélica consumida por unidade de trabalho realizado,
é diferente. Segundo Ryschon e colaboradores [75] a eficiéncia da contracdo excéntrica (n,.) é
0,347 + 0,061, enquanto a eficiéncia da contragao concéntrica (n.) é 0,150 £+ 0,013. Usando
os valores de 7, e 1. obtidos no estudo desses autores, estimamos a energia metabdlica média

consumida pelo individuo durante uma passada (equacao 4.11).

= - neW; + 770VV2‘+
E=Y" T (4.11)
=1

Nessa equacao, a somatoria se estende por todos os misculos do modelo e 7}, é o periodo
da passada. Visando comparar E entre os individuos analisados, normalizamos esse valor pelo
peso corporal.

Analisamos, ainda, se o critério de otimizacao escolhido poderia afetar as nossas conclusoes.
Para tanto, calculamos as forcas musculares usando a poténcia 3 na equacao 4.3 e comparamos
com os resultados obtidos com a poténcia 2. Além disso, procuramos avaliar se a modificacao
que haviamos feito no eixo de rotagao do tornozelo do modelo genérico (ver segao 4.2.1) poderia

comprometer nossos resultados.

4.3 Resultados

Estimamos as forcas musculares em adultos saudaveis durante o andar em ambiente aquéatico
e terrestre, utilizando a ferramenta de otimizacao estatica do software OpenSim 3.1. Os indi-

viduos aqui analisados caminharam com uma velocidade aproximadamente 2,7 vezes maior em
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ambiente terrestre (terra: 1,23 £0,01m/s, dgua: 0,46 +0,04m/s, p < 0,001) e adotaram um
comprimento de passada similar nos dois ambientes (terra: 1,38 +0,08m,agua: 1,28 +0, 15m,
p = 0,08). Em terra, a fase de apoio correspondeu a 63 + 1% do ciclo e em agua, a 57 + 3%
(p < 0,001). As componentes vertical e horizontal da for¢a de reagio do solo, observada durante
o movimento nos dois ambientes ¢ a que esta reportada em [62].

Em nossa anélise, simplificamos o modelo descrito na secao 4.2.1. Dentre as modificacoes
realizadas para esse estudo, estd alteracao da orientacao no eixo de flexao-extensao do tor-
nozelo para que fosse perpendicular ao plano sagital (plano do movimento). Como discutido
anteriormente, essa alteracao visava contemplar as aproximacoes realizadas em nosso problema,
especificamente o fato de desprezarmos os movimentos na direcao medial-lateral. Para avaliar o
efeito dessa alteracao na estimativa das forcas musculares, comparamos a solucao da cineméatica
inversa e a estimativa das foras musculares obtidas com o modelo no qual o eixo do tornozelo ha-

via sido modificado (ETM), com aquelas obtidas com o modelo mantendo a orientagao original
desse eixo (ETO).

Ambiente Aquatico Ambiente Terrestre
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Figura 4.7: Erro médio (€edio) © Maximo (€y,4,) entre a trajetoria dos marcadores, determi-
nada experimentalmente, e a trajetoria do respectivo marcador virtual, obtida da solucao do
problema da cinemética inversa, empregando os modelos ETO (eixo do tornozelo original) e
ETM (eixo do tornozelo modificado). Os valores representam os resultados para cada uma das
5 tentativas dos 10 individuos analisados.

Os valores de €040 © €mar entre a trajetoria dos marcadores experimentais e a trajeto-
ria. dos marcadores virtuais obtidos com o modelo ETM foram comparéveis aos erros obtidos
com o modelo ETO, como pode ser visto nos gréaficos da figura 4.7. Contudo, o modelo ETM
conseguiu acomodar melhor a cineméatica que desejavamos simular para a articulacao do tor-
nozelo, reduzindo, nessa articulacao, a diferenca entre os deslocamentos angulares simulados e

os observados no estudo de Orselli e Duarte [62] (figura 4.8).
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Figura 4.8: Erro médio (€,edi0) € MAXimo (€,4,) entre os deslocamentos angulares das arti-
culagoes do membro inferior obtidos no estudo de Orselli e Duarte [62], através de cinemética
direta, e com o software OpenSim, através da cinematica inversa empregando os modelos ETO
(eixo do tornozelo original) e ETM (eixo do tornozelo modificado). Os valores representam os
resultados para cada uma das 5 tentativas dos 10 individuos analisados.
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Figura 4.9: Média e desvio padrao entre os individuos para o deslocamento angular articular
(Af) no tornozelo (T), joelho (J) e quadril (Q) em ambiente aquatico e terrestre. Em preto,
os resultados obtidos com o software OpenSim, em cinza, os resultados obtidos por Orselli e
Duarte [62]. Valores positivos representam flexao e negativo extensao.

A combinacao da modificacao no braco de alavanca dos musculos do tornozelo, em decor-

réncia da modificagdo do eixo articular, e das diferencas na cinematica simulada (figura 4.8)
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fazem com que as forcas musculares geradas com os modelos ETM e ETO sejam ligeiramente
diferentes. Para a maioria dos musculos a diferenca foi, em média, menor do que 1,0%PC em
todas as simulagoes, nos dois ambientes. Vimos diferencas maiores apenas nos musculos do
tornozelo: para os musculos Gmed, Glat, no entanto, elas nunca excederam 3,0%PC' e para o
Sol e TP, na grande maioria das vezes, ficaram abaixo de 5,0%PC. Com base nesses resulta-
dos, mantivemos a modificagao no angulo do tornozelo e prosseguimos com as analises usando
apenas o modelo ETM.

A qualidade da estimativa das forcas musculares depende da qualidade do processo de esca-
lonamento do modelo e da qualidade da solu¢ao do problema da cinemaética inversa. Avaliamos
os resultados obtidos nessas etapas iniciais de acordo com os critérios propostos pela equipe
desenvolvedora do software OpenSim [4]. Segundo esses critérios e,,,, entre as trajetorias dos
marcadores reais e virtuais nao deve ser superior a 4cm € €,,.4i, Na0 deve ser superior a 2cm.
Observando os graficos da figura 4.8, podemos notar que os resultados obtidos para o ambiente
terrestre ficam dentro desses limiares. J& para o ambiente aquatico, nota-se que oS erros nos
marcadores posicionados na altura do processo xifoide (PX) e na base do quinto metatarso

(MT5) excedem o limiar recomendado em algumas tentativas.

Ambiente Aquatico Ambiente Terrestre Orselli e Duarte, 2011
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Figura 4.10: Média e desvio padrao entre os individuos para os torques articulares resultantes
(T; normalizados pelo produto entre o peso corporal e o comprimento de membro inferior,
PC.L) sobre o tornozelo (T), o joelho (J) e o quadril (Q) em ambiente aquético e terrestre.
Em preto, os resultados obtidos com o software OpenSim, em cinza os resultados obtidos por
Orselli e Duarte [62]. Valores positivos indicam torque flexor e negativos extensor.

Apesar disso, os deslocamentos angulares, bem como as forcas e os torques resultantes sobre

as articulacoes do tornozelo, joelho e quadril, de maneira geral, concordam com os resultados de

Orselli e Duarte [62] dentro de um desvio padrao (figuras 4.9, 4.10 e 4.11), ou seja, estao dentro
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Figura 4.11: Média e desvio padrao entre os individuos para as forcas articulares resultantes (dada em % do peso corporal, PC) sobre
o tornozelo (T), joelho (J) e quadril (Q) em ambiente aquatico e terrestre. Em preto, os resultados obtidos com o software OpenSim e
em cinza os resultados obtidos por Orselli e Duarte [62]. Nas duas colunas a esquerda encontram-se os resultados para a componente
de cisalhamento (valor positivo sentido anterior) e nas duas colunas a direita para componente longitudinal (valor positivo sentido
para cima). As forcas articulares estao descritas no referencial local do segmento distal.



do intervalo de confianga recomendado [4]. Sao excegoes: a for¢a resultante de cisalhamento
sobre o tornozelo em ambiente terrestre e a forca resultante de cisalhamento sobre o quadril em
ambiente aquatico, para as quais os resultados diferem em mais de um desvio padrao, durante
a fase de apoio e balan¢o da marcha respectivamente (figura 4.11). Em adicdo, os niveis de
ativacao simulados para os musculos VI, TA, GMed, BFcl, nos dois ambientes, e para o EE,
em ambiente aquatico, reproduzem adequadamente o padrao de eletromiografico medido por

Barela e colaboradores [13].

Barela et al., 2006
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Figura 4.12: Nivel de ativagao simulado com o software OpenSim (média e desvio padrao entre
todos os individuos) para os musculos: tensor da fascia lata (TFL), vasto lateral (VL), tibial
anterior (TA), gastrocnémio medial (GMed), cabe¢a longa e curta do biceps femoral (BFcl,BFcc)
e eretor espinhal (EE), durante o andar em ambiente aquatico, em comparagao com as medidas
da atividade elétrica muscular feitas por Barela e colaboradores [13]. A fim de comparar os
dois resultados, a ativacao foi normalizada pelo seu valor médio durante uma passada.

4.3.1 Cinematica e cinética articular

Nos gréficos da figura 4.14, comparamos os resultados para os deslocamentos angulares, torques
resultantes e poténcias nas articulagoes do tornozelo, joelho e quadril, obtidos com o software
OpenSim para o andar em ambiente aquatico e terrestre. As forcas e torques articulares re-
sultam da solugao inversa da equagdo do movimento (Dinamica Inversa, eq. 3.2). Nao houve
diferenca entre os ambientes na amplitude do deslocamento articular (amplitude articular) para
as trés articulagoes (tabela 4.1), contudo os picos de torque flexor e extensor no tornozelo, exten-

sor no joelho e flexor no quadril foram menores em ambiente aquéatico em relacao ao ambiente
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Figura 4.13: Nivel de ativagdo simulado com o software OpenSim (média e desvio padrao
entre todos os individuos) para os musculos tensor da fascia lata (TFL), vasto lateral (VL),
tibial anterior (TA), gastrocnémio medial (GMed) e para a cabega longa e curta do biceps
femoral (BFcl,BFcc) durante o andar em ambiente terrestre, em comparacao com as medidas
da atividade elétrica muscular feitas por Barela e colaboradores [13]. A fim de comparar os
dois resultados, a ativacao foi normalizada pelo seu valor médio durante uma passada.

terrestre (ver tabela 4.1).

Ja com relagdo a poténcia desenvolvida nas articula¢oes do membro inferior(graficos da
coluna inferior na figura 4.14), verifica-se que em ambiente aquético h4 um predominio da
poténcia positiva nas trés articulagoes. Nesse ambiente os miisculos atuam "produzindo'"energia
para gerar o movimento articular, e nao "absorvendo"a energia para frear o movimento, o
que sugere predominio da acao muscular concéntrica. Em ambiente terrestre, contrariamente,
observam-se nas trés articulagoes fases de producao e absorcao de energia durante todo o ciclo.

As forcas resultantes que atuam sobre as articulacoes em ambiente aquatico também sao
menores em relagao ao ambiente terrestre (figura 4.11). Comparando as magnitudes das forcas
de compressao e cisalhamento nos dois ambientes, verificam-se forcas de 2 a 3 vezes menores
em ambiente aquatico em relacao ao terrestre. No entanto, as forcas articulares resultantes,
calculadas a partir da solucao inversa da equagao do movimento, nao refletem somente as forcas
de contato articular. Essas forgas sdo o resultado da soma de todas as forgas ativas (forcas
musculares) e passivas geradas na articulacao. Ao subtrairmos as for¢as musculares da forca
resultante, obtemos a resultante das forcas passivas sobre a articulacao, a qual é dominada pela

forca de contato articular. As componentes de cisalhamento e compressao da forga de contato
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Tabela 4.1: Médias (£ desvio padrdo) entre os individuos para amplitude articular e para
os picos de torque extensor e flexor nas articulagoes do tornozelo, joelho e quadril durante o
andar em ambiente aquéatico e terrestre. A estatistica para comparacao entre os dois ambientes
também é reportada (o = 5%).

Articulaca
Variavel Ambiente rewacan
Tornozelo Joelho Quadril
A 3247 71+ 16 40 +8
Amplitude Articular (°) gua
Terra 30+5 67 +3 38+5
p 0,35 0,46 0,56

Agua 0,4+0,1 4,24+1,0 4,8+1,0
Terra 0,5+0,1 4,7+1,2 88+26
p < 0,01 0,34 < 0,01
Agua 5,6+0,7 1,840,4 7,6+1,8
Terra  20,1+1,7 52+1,5 8,6+26
p < 0,001 < 0,001 0,39

Pico de Torque Flexor (%PC - L)

Pico de Torque Extensor (%PC - L)

articular em ambiente aquatico e terrestre podem ser vistas na figura 4.15.

Ao contrario do que se observa para as forcas resultantes, as reducdes na forca de contato
articular no joelho e no quadril, em ambiente aquético em relacao ao ambiente terrestre, sao
menores (figura 4.15 e tabela 4.2). O pico de for¢a compressiva sobre o quadril na primeira
metade da fase de apoio (p = 0,08) e o pico de for¢a de cisalhamento no joelho (p = 0,47) na
fase de balan¢o sao semelhantes nos dois ambientes (tabela 4.2). Comparando as curvas médias
para os individuos em ambiente aquatico e terrestre, podemos verificar ainda que, no quadril,
em alguns instantes da fase de balanco, as magnitudes das forcas sao maiores em ambiente

aquatico.

4.3.2 Forcas e Poténcias musculares

Foi possivel obter as forcas musculares que dao origem aos torques resultantes representados na
figura 4.14, bem como o nivel de ativacao necessario para que essas forcas sejam atingidas. A
média e o desvio padrao entre os sujeitos para os niveis de ativagao e as forcas musculares nos
miusculos gluteo maximo (GTMax), iliaco (ILI) e psoas (PSO), nos isquiotobiais (SMT, SMM,
BFcc, BFcl), nos musculos do quadriceps femoral (VL, VM, VI, RF), nos flexores plantares
(Gmed, Glat, SOL, TP) e no tibial anterior (TA) estao representados nas figuras 4.16, 4.17, 4.18
e 4.19, respectivamente. E possivel verificar que, para alguns dos musculos, existem diferencas
entre os ambientes nao s6 nos niveis, mas também no padrao de ativagao muscular.

Nossos resultados indicam que durante o andar em ambiente aquatico o gluteo maximo,

extensor de quadril, se mantém ativado por mais tempo durante a fase de apoio e os misculos
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Tabela 4.2: Valores representativos para a forca méxima de cisalhamento e compressao a que
as articulacoes do tornozelo, joelho e quadril estao sujeitas em ambiente aquético e terrestre,
em trés diferentes fases do ciclo da marcha. A estatistica para a comparacao entre os ambientes
também é descrita (o = 0,05).

Articulaca
Componente Fase do Ciclo Ambiente rctacao
Tornozelo Joelho Quadril
A 16 + 6 27+20  6+4
1% Metade Apoio sua
Terra 42 +£ 17 66 + 39 25+ 9
p < 0,001 0,02 < 0,01
A 31 £10 13+4  16+3
_ 2% Metade Apoio sua
Cisalhamento Terra 125 + 33 53 +£17 T1+£25
p < 0,001 < 0,001 < 0,001
Agua 6,0£1,3 35+8 36+6
Balanco
Terra 9,0+2,0 33+8 49+10
p < 0,01 0,47 < 0,01
A 97+ 18 155 + 31 146 + 28
1% Metade Apoio sua
Terra 241 +£26 210+50 184 +53
p < 0,001 0,03 0,08
A 138+£13 138+25 107413
. 2% Metade Apoio sua
Compressao Terra 521 £57 260 £33 245+ 67
p < 0,001 < 0,001 < 0,001
Agua 9,2+1,5 1944 77419
Balanco
Terra 15,3+2,9 69+£7 102429
p < 0,001 < 0,001 0,03

iliaco e psoas, flexores de quadril, atingem sua maxima ativacao em um instante posterior no
ciclo (figura 4.16). O reto femural, extensor de joelho, ndo é ativado na fase de apoio e mantém-
se ativado por mais tempo durante a fase de balanco (figura 4.18), enquanto os isquiotibiais,
flexores de joelho e extensores de quadril (apenas os SMT, SMM, BFcl), sao ativados de maneira
mais tonica durante toda a fase de apoio e solicitados apenas nos instantes finais da fase de
balanco (figura 4.17). J& os dois feixes do musculo gastrocnémio (Gmed e Glat), extensores de
tornozelo, mantém um nivel de ativacao crescente por toda primeira metade do apoio, enquanto
em terra esse nivel decai logo apo6s o contato inicial voltando a aumentar apenas no final da
primeira metade da fase de apoio (figura 4.19).

Esse padrao de ativacao da origem a forcas musculares que nem sempre sao menores em
ambiente aquatico, em relacao ao ambiente terrestre. Na primeira metade da fase de apoio, as
maéaximas forcas exercidas pelos isquiotibiais e pelo TA foram semelhantes em ambiente aquético

e terrestre. Em adicao, a forca média desenvolvida pelos SMT, SMM e BFcl foi maior durante
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Figura 4.16: Média e desvio padrao entre os individuos para os niveis de ativacao e para as forcas geradas nos musculos gliteo maximo
(representado no modelo por trés feixes GTmaxl, GTmax2 e GTmax3), iliaco (ILI) e psoas (PSO) durante o andar em ambiente
aquatico e terrestre. As for¢as musculares sao dadas em porcentagem do peso corporal do individuo (PC).
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Figura 4.17: Média e desvio padrao entre os individuos para os niveis de ativacao e para as forcas geradas nos musculos semitendineo
(SMT), semimembranoso (SMM) e para o biceps femoral, cabega longa (BFcl) e curta (BFcc), durante o andar em ambiente aquatico
e terrestre. As for¢as musculares sao dadas em porcentagem do peso corporal do individuo (PC).
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Figura 4.18: Média e desvio padrao entre os individuos para os niveis de ativacao e para as for¢as geradas nos musculos vasto lateral
(VL), vasto intermédio (VI), vasto medial (VM) e reto femoral (RF), durante o andar em ambiente aquatico e terrestre. As forcas
musculares sao dadas em porcentagem do peso corporal do individuo (PC).
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o andar em ambiente aquatico e pelos GTmax, BFcc, Gmed, Glat e TA, foi semelhante nos
dois ambientes (tabela 4.3). Na segunda metade da fase de apoio, as forcas maximas e médias
desenvolvidas pelos misculos SMT, SMM, e pelo GTmax foram maiores em ambiente aquéatico.
Nessa fase do ciclo da marcha, os musculos VL., VM, VI e TA foram muito pouco solicitados
e geraram forgas com valores proximos de zero nos dois ambientes (tabela 4.4). Na fase de
balanco, as forcas maximas geradas pelos musculos do quadriceps femoral foram similares nos
dois ambientes e a forca média gerada pelo RF foi maior em ambiente aquético. Ja a forca
média gerada pelos flexores de quadril, ILI e PSO, foram maiores em ambiente aquatico, apesar

da maxima forca desenvolvida por eles ser maior em ambiente terrestre.

Tabela 4.3: Valores representativos para a forca média e para forca maxima desenvolvida por
cada misculo durante a primeira metade da fase de apoio do andar em ambiente aquéatico e
terrestre. A estatistica para a comparacao entre os ambientes também é descrita. O sinal T é
usado para indicar diferenca significativa entre os ambientes (p < 0,05) e é colocado ao lado do
maior valor. O sinal ¥ é usado para indicar o uso de estatistica ndo-paramétrica na comparacio
entre os ambientes.

1% Metade da Fase de Apoio
For¢a Média (%PC) For¢a Méxima (%PC)

Misculo
Agua Terra P Agua Terra P
SMM 33 + 101 14+8 <0,01 46+14 34+ 12 0,07
SMT 4,94+1,2F 3,0+1,6 0,01 69+1,5 7,2+26 0,68
BFcl 20 + 5 11+6 <0,01 2847 26 + 10 0, 60
BFcc 3,1+£2,6 1,7+1,1 0,12 7,0+4,1 85+34 0,32
GTMax 1 2,8+1,0 2,7+1,8 0,97 4,1+1,2 7,0+3,3" 0,02
GTMax 2 7,7+2,8 7,3+4,8 0,82 11+3 19 + of 0,03
GTMax 3 6,0+2,3 54+37 0,66 88+26 15+8f 0, 045
ILI 0,1+0,2 4,1+40" 001 1,4+1,2 18+107 < 0,001"
PSO 0,1+0,2 44+44" 001 1,5+1,3 19+12f <0,01°
RF 0,02+0,02 50+50" 0,01 0,5+0,6 13+11f < 0,01
VM 1,84+1,7 7,4+43" <0,00 3,9+3,3 18+10f <o0,01
VI 2,0+2,0 85+49" <0,00 4,5+38 21+12F  <o0,01
VL 3,8+3,8 17+10" <0,01 85+74 41+23f < 0,01
Gmed 12+8 10+5 0,28 31+15  41+11t  <o0,01
Glat 2,7+1,6 2,1+1,0 0,26 6,4+29 83+21" 0,02
SOL 11+7 57+ 13" <0,001 29+14 118+28" < 0,001
TP 1,240,3 2,4+0,3" <0,0001 2,24+0,4 3,940,601 <0,001
TA 1,8+1,6 1,44+0,7 0,55 5,3+3,0 8,5+3,5 0,08

Como mais uma maneira de verificar se os resultados de nossas simulacoes representavam

de maneira realista as forca geradas nos musculos do membro inferior nos dois ambientes,
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estimamos a energia metabodlica média consumida durante uma passada a partir da poténcia
muscular (equacao 4.2). A média e o desvio padrao entre os individuos para a poténcia nos
principais misculos flexores e extensores de tornozelo, joelho e quadril, podem ser vistos na
figura 4.20.

Tabela 4.4: Valores representativos para a forca média e para forca maxima desenvolvida por
cada musculo durante a segunda metade da fase de apoio do andar em ambiente aquatico e
terrestre. A estatistica para a comparacao entre os ambientes também é descrita. O sinal T é
usado para indicar diferencga significativa entre os ambientes(p < 0,05) e é colocado ao lado do
maior valor. O sinal ? é usado para indicar o uso de estatistica ndo-paramétrica na comparacio
entre os ambientes.

2% Metade da Fase de Apoio

’ For¢a Média (%PC) For¢a Méxima (%PC)
Musculo
Agua Terra p Agua Terra p
SMM 14 4 4f 3,5+4,4 <0,001 3171 9£9 < 0,001

SMT 2,7+0,6f 1,0+1,2 <0,00 5,5+1,1" 2,7+2.8 0,01

BFcl 8,9+23" 1,9+27 <0,000 20+4" 4,846,3 <0,001

BFcc 5,2+1,7 84437 <001 92+26 17+7  <0,01
GTMax 1 0,740,4" 0,03+£0,04 <0,001 2,1+0,9"7 0,240,2 <0,001
GTMax 2 1,94+1,1F 0,05+0,08 <0,001 57+25  0,34+0,5 <0,001
GTMax 3 1,4+0,9" 0,03+0,06 <0,001 4,4+2,0" 0,24+0,3 <0,001

LI 4,64+2,4  40+19" < 0,01 15+ 3 64+ 257 < 0,01°
PSO 5,0+2,7  44+22F  <0,01" 16 + 3 71+29" < 0,01
RF 1,3+1,1 18 4+ 13f <0,01 6,6+4,0 55+227 <0,001
VM 0,2+0,4 0,1+0,2 0,35 0,8+1,1 0,8+1,2 0,95

VI 0,34+0,5 0,1+0,2 0,33 0,9+1,2 0,9+1,4 0,96

VL 0,4+0,9 0,2+0,4 0,30 1,6+2,4 1,5+27 0,97
Gmed 2346 60 + 8t <0,001 40+10 103+16" < 0,001
Glat 4,9+1,3 13+ 2f <0,001 81+20 22447 <0001
SOL 40+ 8 179+ 16" < 0,001 63+10 299+23" < 0,001
TP 3,5+2,1 16+9 <0,01" 6,9+6,4 50+40" <0,01°
TA 0,1+0,1 0,01+0,01 0,20 0,6+0,6 0,1+0,0 0,05

Em um primeiro momento consideramos 7. = 0,15 e 7. = 0,35 [75]. No entanto, durante
o andar em ambiente terrestre observamos nos musculos RF, VL., VM, VI, Gmed, Glat, SOL,
ILI e PSO periodos de poténcia negativa que antecedem periodos de poténcia positiva. Nos
periodos de poténcia negativa, trabalho externo é realizado sobre o musculo, que se alonga.
Parte da energia fornecida é dissipada através da acao excéntrica das fibras musculares, mas
parte dessa energia é armazenada nos tendoes e devolvida na fase seguinte, quando o musculo

encurta. Dessa maneira, nao é necessario que o misculo gere toda a poténcia ativamente,
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Tabela 4.5: Valores representativos para a forca média e para forca méaxima desenvolvida
por cada mrusculo durante a fase de balanco do andar em ambiente aquatico e terrestre. A
estatistica para a comparacio entre os ambientes também é descrita. O sinal T é usado para
indicar diferenca significativa entre os ambientes (p < 0,05) e é colocado ao lado do maior
valor. O sinal ! é usado para indicar o uso de estatistica ndo-paramétrica na comparacao entre
os ambientes.

Fase de Balanco

For¢a Média (%PC)

Forga Maxima (%PC)

Misculo
Agua Terra p Agua Terra p
SMM 1,0+0,4 9,9+1,3" <0,001 86+23 45+57 <0,001
SMT 0,24+0,1 1,4+0,2f <0,0001 1,2+0,3 5,6+0,9" <0,001
BFcl 0,64+0,3 50=+1,28 <0,000 4,7+1,7 25+6" <0,001
BFcc 2,74+1,0 5,2+09" <0,0001 56+1,6 11+2f <0,001
GTMax 1 0,124+0,05 0,2+0,1f <0,01 0,7+0,3 1,2+0,7" 0,02
GTMax2 0,24+0,1 0,4+0,3" 0,02 1,5+0,7 3,0+£2,00 0,02
GTMax 3 0,24+0,1 0,3+0,2f 0,00 1,1+0,6 2,3+1,51 0,02
ILI 17 + 4t 12+3 <0,01 2947 414+ 10" <0,01
PSO 17 + 4t 13+3 < 0,01 30+6 45+11T  <0,01
RF 12 + 3t 7,74+2,7 0,01 2T+5 30410 0,52
VM 0,54+0,4 0,3+0,2 0,13 2,1+1,3 1,3+1,0 0,15
VI 0,64+0,4 0,3+0,2 0,12 23+1,4 1,5+1,1 0,15
VL 0,94+40,8 0,4+0,4 0,10 3,9+27 24+21 0,15
Gmed 0,6+02 1,04+0,5" 003 2,6+08 3,8+1,00 0,03
Glat 0,34+0,1 0,4+0,2f 004 08+01 1,2+04" <o0,01
SOL 0,2+0,1 0,24+0,1 0,08 1,3+0,5 6,0+3,11 <0,01
TP 0,5+0,1" 0,44+0,2 <0,001 1,3+0,2 1,7+0,61 0,01
TA 3,44+0,5 4,7+£0,4" <0,0001 55+1,2 9,8+1,2F <0,001

diminuindo seu consumo energético. Ou seja, o tendao atua de modo a aumentar a eficiéncia
da acao concéntrica das fibras musculares.

Com a finalidade de acomodar esse mecanismo de economia de energia, que é observado
em ambiente terrestre e que quase nao é observado em ambiente aquatico, em nossa estimativa
do consumo metabdlico para o ambiente terrestre consideramos 7. = 0, 53, valor de eficiéncia
méxima para o musculo gastrocnémio durante o andar (ver segao 5.3.2, figura 5.15). Os resul-
tados individuais para cada um dos voluntario podem ser vistos na figura 4.20, em funcao da
freqiiéncia da passada.

As magnitudes das forcas musculares estimadas e, consequentemente, a poténcia muscular
dependem do critério de otimizacao empregado junto a solucao da equacao 3.2. No entanto,

o comportamento das forcas musculares ao longo do ciclo da marcha nao é afetado a ponto

50



14

SMM SMT BFcl BFcc GTMax 1 GTMax 2 Terra
5 4 4 15 —— Agua
2 0.4
o) i — 2 1
. . 0 '“"“WM o] 0.2 05
-5 , -2 - o
- -4
-10 -4 0
GTMax 3 ILI PSO RF VM VI
T 1.5
= 4 4 i b,
3 5 0 1 1
2 % ! 2 oy 2 o -5 P P N (| B N—
< 0 0
g 0° -10 1 -1
< -2 -2
g 0 -15 ) 2
VL Gmed Glat SOL TP TA
3 30 1.5
2 10
20 N 0.5
s . 2
5 10 0 WMWWM
-2 0 1 05
e e Lot ——
-4 0 0 ob——itih—1 -0.5
-5 -1 -10
0 50 100 0 50 100 0 50 100 0 50 100 0 50 100 0 50 100

Tempo (%)

Figura 4.20: Média e desvio padrao entre os individuos para a poténcia muscular nos principais miusculos flexores e extensores de
tornozelo, joelho e quadril durante o andar em ambiente aquatico e terrestre.
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de comprometer os resultados mais gerais, o que pode ser visto nos gréaficos das figuras 4.22 e
4.23. Nesses graficos, estao reportadas as forcas musculares estimadas com a funcgao custo da
equacao 4.3 para a poténcia 2 e a poténcia 3.
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Figura 4.22: Média entre os individuos para as forcas musculares nos isquiotibiais e no qua-
driceps femoral obtidas a partir da otimizacao de duas funcoes custos diferentes: a soma do
nivel de ativagio ao quadrado (a?) de todos os misculos modelados (linhas solidas) e a soma
do nivel de ativa¢ao ao cubo (a*) de todos os misculos modelados (linhas tracejadas). O desvio
padrao das curvas médias foram omitidos para facilitar a visualizacao do comportamento da
forca muscular ao longo do ciclo.

A opcao pelo uso do critério de otimizacao no qual a poténcia de a é igual a 3, resulta em um

padrao de ativagao que implica em maior consumo metabolico nos dois ambientes. Em agua a
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estimativa do consumo metaboélico médio durante uma passada foi 212 £ 12.J/min/kg usando
a fungao custo com poténcia 2 e 233 + 13.J/min/kg usando a fung¢do custo com poténcia 3 (p <
0,001), em terra esses valores foram respectivamente 354 + 15.J/min/kg e 379 £ 15.J/min/kg
(p < 0,001).
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Figura 4.23: Média entre os individuos para as for¢cas musculares nos flexores e extensores de
tornozelo e quadril obtidas a partir da otimizacao de duas fungoes custos diferentes: a soma do
nivel de ativagio ao quadrado (a?) de todos os misculos modelados (linhas solidas) e a soma
do nivel de ativagao ao cubo (a*) de todos os misculos modelados (linhas tracejadas). O desvio
padrao das curvas médias foram omitidos para facilitar a visualizacao do comportamento da
forca muscular ao longo do ciclo.

4.4 Discussao

O estudo descrito nesse capitulo visou quantificar as cargas a que estao sujeitos os musculos e
as articulagoes do membro inferior durante o andar com velocidade confortavel e profundidade
de imersao ao nivel do processo xiféide e compara-las com as cargas durante o andar em
ambiente terrestre com velocidade confortavel. Estimamos as for¢as musculares durante o
andar em ambiente aquatico e terrestre utilizando uma abordagem bi-dimensional, na qual
apenas os movimentos do membro inferior direito no plano sagital foram considerados. Para
tanto, re-analisamos os dados experimentais reportados no estudo de Orselli e Duarte (2011)
[62] com as ferramentas disponibilizadas pelo software OpenSim, versdo 3.1. Com o auxilio
do software, resolvemos o problema da estimativa das forcas musculares durante o andar em
ambiente aquéatico e terrestre associando um método de otimizacao estatica a solucao inversa

da equacdo do movimento [7].
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Como pode ser observado nos graficos da figura 4.9, no qual comparamos nossos resultados
para os deslocamentos articulares do tornozelo, joelho e quadril com os resultados de Orselli
e Duarte [62], foi possivel reproduzir, tanto para o andar em ambiente aquatico quanto para
o andar em ambiente terrestre, a cinemética reportada em [62], considerando o intervalo de
confianca de um desvio padrao. Apesar disso, em algumas de nossas andlises e,,,, entre os
deslocamentos angulares obtidos com o software OpenSim (através de cinemética inversa) e
os obtidos em [62]| (através de cinematica direta) foram maiores do que os valores geralmente
reportados (excederam 10°; ver figura 4.8) [4]. Isso se deve, provavelmente, a dois fatores
relacionados aos procedimentos experimentais e ao processamento dos dados empregados nesse
estudo.

O primeiro diz respeito ao fato dos didmetro dos marcadores utilizados na aquisicao dos
dados cinematicos serem maiores do que os marcadores atualmente empregados em anélise do
movimento (25mm vs. 15mm). O segundo diz respeito ao processo de digitalizacao da posi¢ao
dos marcadores, que foi predominantemente manual (o centréide do marcador era determinado
visualmente) em ambiente aquatico e parcialmente manual em ambiente terrestre. Esse proce-
dimento é diferente dos processos de digitalizacao atualmente empregados, no qual o centroide
do marcador é determinado automaticamente através de algoritmos de reconhecimento de pa-
drao. O processo de digitalizacao manual dos marcadores, somado ao uso de marcadores de
diametros relativamente grandes, aumenta o erro na determinacao na posicao do marcador e,
consequentemente, a variacao na medida da distancia relativa entre marcadores afixados em
um mesmo segmento corporal.

Uma grande variacao na distancia relativa entre os marcadore, pode explicar as grandes
diferencas entre os angulos obtidos através da cinematica inversa, em que ha a imposicao de
que marcadores afixados em um mesmo segmento nao podem se mover uns em relacao aos
outros (vinculo de corpo rigido), e a cinemética direta, em que esse vinculo ndo é imposto.
Isso também explica o fato de observarmos erros superiores aos limiares propostos pela equipe
desenvolvedora do software OpenSim, para alguns dos marcadores. Os limites de erro recomen-
dados sao baseados em anélises com marcadores de menor diametro e processos de digitalizagao
automatica, apesar disso, os erros para a grande maioria dos dados analisados ficaram dentro
de limiares considerados aceitéaveis.

O bom acordo entre a cinematica que desejavamos reproduzir e a cineméatica alcancada
também esta refletido nos resultados obtidos para as forcas e torques articulares resultantes
nos dois ambientes. De maneira geral, os resultados de Orselli e Duarte [62] para as forgas
e torques articulares resultantes sobre as articulagoes do tornozelo, joelho e quadril também
foram reproduzidos dentro do intervalo de confianga de um desvio padrao (figuras 4.10 e 4.11).
As principais diferencas foram observadas na componente de cisalhamento das forcas articulares
resultantes sobre o tornozelo e sobre o quadril (figura 4.11) e, provavelmente, estao relacionadas

as diferencas na defini¢ao dos eixos locais (longitudinal e anterior-posterior) do segmento distal
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usadas nas duas analises.

O fato de conseguirmos reproduzir com o software OpenSim a cinemaética e a cinética de-
terminadas por Orselli e Duarte [62], garante que as for¢as musculares estimadas nesse estudo
refletem a cinemética e a cinética articular tipicamente observadas durante o andar em ambi-
ente aquatico, a velocidade confortéavel e com nivel de imersao na altura do processo xifoide
[2, 13, 51|, e durante o andar em ambiente terrestre, com velocidade confortavel [13, 94, 95]. O
padrao de ativacao para os musculos VL, TA, GMed, BFcl, nos dois ambientes, e para o EE,
em ambiente aquatico, foram semelhantes aos padroes observados por Barela e colaboradores
[13] através da medidas da atividade elétrica nesses musculos. Esses autores realizaram as me-
didas da atividade elétrica muscular em condicoes experimentais semelhantes as utilizadas na
aquisi¢ao dos dados aqui analisados [62].

Comparando os resultados reportados nas figuras 4.12 e 4.13, podemos observar que as
simulagoes para o andar em ambiente aquatico apresentam uma melhor concordancia com os
resultados experimentais, tanto no periodo quanto no nivel de ativacao, em comparacao com as
simulacoes para o ambiente terrestre. Durante o andar em terra, o pico de ativacao simulado
para 0 Gmed e para o VL ocorrem em instantes posteriores no ciclo (figura 4.13) em relagao
ao que se observa experimentalmente. Esse padrao também pode ser visto nos resultados
apresentados no capitulo 5 (ver secdo 5.3.1, figura 5.6). Contudo, quando comparamos a curva
de forca (figuras 4.19 e 4.18) para esses musculos com os resultados das simulagoes de Anderson
e Pandy (2001) [7], vemos que elas tem comportamentos semelhantes.

As estimativas de ativacoes para os musculos TFL e BFcc nao concordam bem com o padrao
de ativagao descrito em [13] (os resultados para dgua concordam melhor do que os para terra).
O TFL, além de flexor, é abdutor de quadril e o fato de nao considerarmos os movimentos no
plano frontal pode explicar os resultados nao satisfatérios para esse musculo. Para o BFcc, os
niveis de ativagao nos periodos de transicao entre a fase de apoio e balanco estao acima do
esperado. O mesmo padrao foi observado no estudo descrito no capitulo 5 (ver se¢ao 5.3.1,
figura 5.6). Uma hipotese é que tal padrao esteja relacionado ao uso da otimizagao estatica na
estimativa das ativa¢oes musculares, ja que ele também é observado em [7] quando a otimizagao
estatica é empregada na determinacao das forcas musculares.

Para os outros musculos analisados, o padrao de ativacao em ambiente terrestre concorda
tanto com as medidas experimentais da atividade elétrica muscular [10, 78, 94| quanto com os
resultados de outras simulagoes |7, 53]. Nossos achados com relagao ao padrao de ativagio em
ambiente aquético também sao consistentes com a literatura para os musculos RF [17, 47|, SOL
[17, 50] e GTmax [52]. Adicionalmente, as principais diferengas nos niveis de ativagio entre os
ambientes, a saber: maior nivel de ativacao no RF durante a fase de balanco e no BF durante
a metade final do apoio, maior ativacao no GTmax durante a fase de propulsao e reducao no
nivel de ativagdo do SOL [38], foram bem representadas em nossos resultados.

Assim como os niveis de ativagdo, as magnitudes das forgas musculares (figuras de 4.16 a
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4.19) e articulares (figura 4.15) em ambiente terrestre concordam com os valores encontrados
na literatura |7, 31]. Para o ambiente aquético, até onde temos conhecimento, apenas Akiyama
e colaboradores [2| estimaram as for¢as nos musculos do membro inferior durante o andar
em ambiente aquatico. Esses autores também utilizaram um modelo bi-dimensional de um
membro inferior, no entanto, o modelo empregado incluia apenas 8 miisculos: gluteo maximo,
reto femoral, vasto medial, tibial anterior, séleo, um misculo para representar simultaneamente
os isquiotibiais, um miisculo para representar os dois feixes do gastrocnémio e um misculo para
representar simultaneamente o iliaco e o psoas. Nossas estimativas para as forcas musculares
no GTmax, SOL, TA e VM foram ligeiramente menores do que as reportadas por esses autores
[2], j& para os outros musculos, estiveram em bom acordo. Acreditamos que tais diferengas se
devam ao maior niimero de musculos presentes em nosso modelo.

A concordancia entre os resultados de nossas simulagoes para o andar em ambiente terrestre
e os resultados de simulagoes usando modelos tridimensionais do corpo humano [7]|, demonstra
que as simplificagoes adotadas nesse estudo (modelo bi-dimensional e unilateral) ndo compro-
meteram a qualidade de nossos resultados. Além disso, fomos capazes de obter estimativas
bastante realistas para os niveis de ativacao muscular em ambiente aquatico, o que nos leva
a concluir que o método de otimizacao estatica, associado a solucao inversa das equacoes do
movimento, foi adequado para solucionar o problema da determinacao das forcas musculares
durante o andar em piscina com agua rasa.

O uso de otimizagao estatica para estimar as forcas musculares ¢ tanto melhor quanto menor
a velocidade do movimento [63], o que explica o desempenho ligeiramente melhor do método na
estimativa niveis de ativagao em ambiente aquético em relacao ao ambiente terrestre (figuras
4.12 e 4.13). Nossos resultados também demonstram a viabilidade do uso do software OpenSim
na andlise da locomocao humana em ambiente aquético.

A abordagem bi-dimensional adotada na solucao desse problema é, certamente, uma limita-
¢ao de nosso estudo. Contudo, optamos por ela devido a problemas com um dos equipamentos
que seria usado na coleta de um novo conjunto de dados. O problema com o equipamento invi-
abilizou a aquisicao de novos dados experimentais considerando as forcas e os movimentos nas
trés dimensoes do espaco. A abordagem bi-dimensional na analise do movimento em ambiente
aquatico ainda é a mais comum |2, 51| pois os procedimentos para aquisigao e processamento de
dados experimentais tridimensionais em ambiente aquatico sao complexos, demorados e ainda
nao estao bem estabelecidos.

Ademais, os resultados aqui apresentados tratam-se da primeira estimativas das forcas mus-
culares durante o andar em ambiente aquatico para diversos musculos do membro inferior e
a primeira estimativa das forcas de contato articular nesse ambiente. Sendo assim, a andlise
bi-dimensional se justifica como uma primeira abordagem dada ao problema. Nossos resultados
preliminares mostram que o emprego de modelos tridimensionais na solugao do problema da

estimativa das for¢as musculares em ambiente aquético é viavel [60] e que a realizacdo dessa
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analise mais complexa depende apenas da solucao de problemas experimentais.

4.4.1 O andar em ambiente aquatico versus o andar em ambiente

terrestre

A diferenca na cinematica e na cinética articular entre os ambientes esta resumida na figura 4.14.
Para caminhar em ambiente aquatico, adultos mantém aproximadamente a mesma coordenagao
entre as articulagoes do membro inferior observada em ambiente terrestre, apesar da reducao
da velocidade de caminhada. Entretanto, para manter esse padrao, as articulacoes precisam ser
atuadas pelos musculos de maneira diferente (tabela 4.1), ja que para se mover em ambiente
aquatico, ha a necessidade de que o individuo gere um impulso horizontal em sentido oposto e
de magnitude superior, ou igual, ao impulso da for¢a de arrasto [13, 62]. Por isso, os torques
internos resultantes sobre o tornozelo, o joelho e o quadril sao diferentes nos dois ambientes.

Durante a fase de apoio em ambiente aquatico hd uma importante reducao no pico de torque
extensor sobre o tornozelo e sobre o joelho, mas nao sobre o quadril |2, 51, 62|. Especificamente
com relagdo ao joelho, durante a primeira metade da fase de apoio (entre 10% e 30% do
ciclo), verifica-se a substituigdo do torque extensor por um torque flexor, cujo valor maximo
¢ similar ao observado em ambiente terrestre [62]. Ja durante a fase de balan¢o em ambiente
aquatico, nota-se que a magnitude do torque flexor sobre o quadril nao difere demasiadamente
das magnitudes observadas em ambiente terrestre |2, 62|. Além disso, para o joelho, o torque
resultante durante a fase de balanco difere entre os ambientes tanto na magnitude quanto no
sentido de aplicacao: em ambiente aquatico ele é predominantemente extensor, enquanto em
ambiente terrestre se torna flexor a partir da segunda metade da fase de balanco.

Com base nesses resultados, nossas hipoteses para esse estudo eram de que as for¢cas mus-
culares desenvolvidas em ambiente aquatico nem sempre seriam menores do que as forgas de-
senvolvidas em ambiente terrestre, apesar da reducao na velocidade do andar e da sustentacao
proporcionado pelo empuxo. Esperavamos que as magnitudes das forcas musculares nos fle-
xores e extensores do quadril seriam semelhantes nos dois ambientes; nos flexores de joelho,
durante a fase de apoio, e nos extensores de joelho, durante a fase de balanco, seriam maiores
em ambiente aquatico; e nos extensores de tornozelo seriam sempre inferiores em ambiente
aquatico.

Nossos resultados confirmaram a hipotese de que as forcas musculares necessarias para
se locomover em ambiente aquatico nao sao sempre inferiores as forcas necessarias para se
locomover em ambiente terrestre. Nossos resultados indicam que, durante fases especificas do
ciclo andar, as forcas musculares geradas em agua, nos principais flexores e extensores das
articulagoes do membro inferior, podem ser superiores as forcas geradas em terra em fases
correspondentes do ciclo. No entanto, a maxima forca gerada por cada musculo durante uma

passada completa, nao excede a maxima forca gerada em ambiente terrestre.
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Especificamente, as forcas maximas desenvolvidas nos SMT, SMM e BFcl e GTmax durante
a segunda metade fase de apoio sdo superiores as forcas desenvolvidas em terra (tabela 4.4).
Portanto, tanto os flexores de joelho quanto os extensores de quadril geram forcas superiores
durante o andar em ambiente aquatico em comparacao com periodos equivalentes do ciclo do
andar em ambiente terrestre. Além disso, durante a primeira metade da fase de apoio, as
forcas médias desenvolvidas por cada um dos dois feixes do gastrocnémio sao semelhantes nos
dois ambientes (tabela 4.3). Isso indica que em alguns momentos, durante o inicio da fase de
apoio, é necessario que o gastrocnémio produza forcas superiores as produzidas em ambiente
terrestre. Ou seja, até mesmo os extensores de tornozelo, em ambiente aquatico, podem gerar
forcas superiores as observadas no ambiente terrestre em fases equivalentes do ciclo.

Na fase de balanco, os picos de forca gerados pelos musculos do quadriceps femoral foram
semelhantes nos dois ambientes. A forca média gerada pelo RF, no entanto, foi maior em
ambiente aquatico, o que indica que em alguns momentos da fase de balanco, o RF exerce
forcas maiores do que as forcas geradas em ambiente terrestre. As forcas médias nos musculos
ILI e PSO também foram maiores em ambiente aquatico (tabela 4.5). Sendo assim, podemos
afirmar que, na fase de balanco em ambiente aquatico, tanto os extensores de joelho quanto os
flexores de quadril chegam a gerar forcas superiores as forcas geradas em periodos equivalentes
da fase de balanco em ambiente terrestre.

O fato das forcas médias desenvolvidas nos flexores de quadril e nos extensores de joelho
na fase de balanco, serem maiores ou iguais as forcas geradas em ambiente terrestre, deve-se a
acao do empuxo e do arrasto. Durante o andar em ambiente terrestre, a flexdao de quadril e a
extensao de joelho acontecem, em grande parte, por inércia (quadril e joelho) e pela agao da
forga peso (joelho). Na agua, o empuxo praticamente anula a acao da forca peso e o arrasto
desacelera a progressao do membro inferior, fazendo com que o movimento nessas articulacoes
tenha que ser gerado ativamente pela acao muscular.

Essa hipotese é corroborada pelos resultados de Akiyama e colaboradores [2]. Os resultados
reportados por esses autores indicam que, com o aumento da velocidade do andar, ha um
aumento na magnitude dos torques resultantes que atuam sobre o joelho e sobre o quadril na
fase de balan¢o. Com base nos resultados de Akiyama e colaboradores [2| acreditamos que as
magnitudes das forcas no RF, ILI e PSO, na fase de balanco, devem depender da velocidade de
caminhada. Durante o final da fase de balanco também observamos uma reducao na acao dos
musculos antagonistas e, consequentemente, na forca desenvolvida por eles, ja que o arrasto
contribui para desacelerar a flexao de quadril e a extensao de joelho (ver figura 4.20).

A reducao no torque resultante extensor sobre o tornozelo em ambiente aquéatico é explicada
pela reducao nos picos de forca nos extensores de tornozelo. Esses miusculos contribuem para
a sustentacao do peso corporal durante todo o apoio, acelerando e desacelerando o tronco
verticalmente contra a agao da forga gravitacional [57|. Portanto, a agdo do empuxo, anulando

parcialmente o efeito da forca peso, faz com que sejam necessérias forcas menores nos extensores
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de tornozelo, para que executem a mesma funcao. Os resultados da literatura sobre o andar em
ambiente aquatico mostram que o torque extensor no tornozelo é sensivel a alteragoes no peso
aparente [52|. Portanto, as for¢cas no Gmed, Glat, SOL e TP devem depender da profundidade
de imersao.

Os extensores de tornozelo nao atuam somente de modo a sustentar o peso corporal. Tanto
o sbleo como o gastrocnémio contribuem também para a progressao do movimento, acelerando
o tronco anteriormente [26, 57|. Em ambiente terrestre, essa contribui¢ao para propulsao parece
ser mais significativa na segunda metade da fase de apoio [56]. Entretanto, para se locomover em
ambiente aquatico os miisculos devem ser capazes de gerar um impulso horizontal maior ou igual
ao impulso da forca de arrasto para que o corpo consiga manter seu movimento anterior. Essa
maior necessidade de propulsao em relacao ao ambiente terrestre pode exigir que os extensores
de tornozelo passem a contribuir antecipadamente para a aceleracao anterior do centro de
massa. Isso explica o fato do gastrocnémio se manter ativo durante toda a primeira metade da
fase de apoio em ambiente aquatico (figura 4.19) e também sua acdo concéntrica ja no inicio da
segunda metade do apoio, quando em terra esse comportamento é observado apenas no final
dessa fase (figura 4.20).

A nao reducao das forcas nos SMT, SMM e BFcl em ambiente aquatico, também se relaciona
com a maior necessidade em gerar propulsao anterior. Riley e colaboradores [72] mostraram
que os extensores de quadril tem um papel particularmente importante na propulsao durante o
final do balanco e inicio do apoio do andar em ambiente terrestre. E provavel que por causa da
acao da forca de arrasto, freando o movimento do tronco e dos membros inferiores, os extensores
de quadril passem a contribuir para a propulsao do corpo também durante o apoio médio. Em
terra, durante o apoio médio, a progressao do tronco ocorre passivamente, no inicio por inércia e
depois pela acao do peso corporal; na 4dgua ela precisa ser gerada ativamente pelos isquiotibiais
e gliteo maximo.

Acreditamos que o aumento da velocidade de caminhada em ambiente aquatico pode levar
essas forcas a serem superiores aquelas desenvolvidas em ambiente terrestre, uma vez que ja foi
mostrado que o aumento da velocidade de caminhada em ambiente aquatico induz um aumento
no torque flexor sobre o quadril [52]. Além disso, os resultados de Akiyama e colaboradores [2]
indicam que, em agua, ha um aumento dos torques flexores sobre o joelho com o aumento da
velocidade de caminhada, o que corrobora a hipotese de que a forca nos isquiotibiais durante a
fase de apoio, depende da velocidade de caminhada.

A necessidade em gerar maior propulsao, que acreditamos ser responsavel pelo aumento na
demanda sobre os miusculos biarticulares SMT, SMM e BFcl (para gerar torque extensor no
quadril) e pela ativacdo crescente que se vé nos, também biarticulares, Glat e Gmed durante
toda a primeira metade da fase de apoio, somada a baixa velocidade de caminhada e ao fato
de que o empuxo praticamente anula o efeito flexor da forca peso sobre a articulacao do joelho,

diminuindo a necessidade de atuacao do quadriceps, ja seriam argumentos suficientes para
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explicar o predominio do torque flexor sobre a articulacao do joelho durante a fase de apoio em
agua. No entanto, vemos ainda que o BFcc, inico musculo em nosso modelo que atua somente
como flexor de joelho, também gera forcas similares as observadas em ambiente terrestre na
primeira metade da fase de apoio (tabela 4.3). Esse resultado é intrigante pois apesar de todos os
flexores de joelho estarem gerando forca, ha pouca agao dos extensores de joelho (co-contragio)
e, além disso, essa articulacao mantém aproximadamente o mesmo angulo de flexao durante
toda a primeira metade da fase de apoio. Observando a figura 4.20 vemos que a poténcia para
o BFcc é aproximadamente zero, o que indica que ele realiza uma contracao aproximadamente
isometrica em agua.

Duas hipoteses foram levantadas para explicar esse resultado. A primeira é que as forcas
geradas pelos outros isquiotibiais e pelo GTmax durante o final da primeira metade e o inicio da
segunda metade do apoio (fase de apoio inico) induzam uma aceleragao no joelho no sentido de
extensao e nao de flexdao. Se isso ocorresse, o BFcc teria atuar para manter o joelho flexionado.
Outros autores ja relataram esse efeito extensor dos isquiotibiais e GTmax sobre o joelho
durante a marcha em ambiente terrestre [8, 29]. A segunda hipotese é que a atuagio dos flexores
de joelho e dos extensores de quadril no inicio da fase de apoio, teria a funcao de impedir a
flutuacao do membro de apoio, causada pela acao do empuxo. Uma andlise da contribui¢ao
individual do torque de cada musculo para o torque resultante em cada articulacao podera
esclarecer melhor o papel dos flexores de joelho e extensores de quadril na marcha em ambiente
aquatico.

Nesse estudo, fomos capazes de estimar o consumo metabolico durante o andar em ambiente
aquatico a partir das estimativas das poténcias musculares mostradas na figura 4.20, usando
a relacao dada pela equacao 4.11. Nossas estimativas para o consumo metabolico, usando os
valores de eficiéncia das contragdes concéntrica e excéntrica reportados em [75], nos permitiram
obter resultados bastante proximos daqueles determinados experimentalmente por Kaneda e
colaboradores [39]. O consumo metaboélico medido por esses autores esteve entre 100.J/min/kg
e 400.J/min/kg, o que compreende a faixa de valores estimada por nos (ver figura 5.15).

Utilizando os mesmos valores de eficiéncia para o andar na agua, estimamos um consumo
metabolico mais de duas vezes maior do que o consumo observado experimentalmente, tipica-
mente entre 240.J/min/kg e 360J/min/kg (4 — 6W/kg) [91]. Acreditamos que a discrepancia
entre nossas estimativas e os resultados da literatura para o andar em terra, mas nao para
o andar em &gua, se deva ao importante papel que os tendoes tem no armazenamento e na
reutilizacao de energia em ambiente terrestre [25, 33, 101], mas que parece nao ter durante o
andar em ambiente aquatico.

Analisando os graficos da figura 5.15 podemos notar que, durante o andar em ambiente
terrestre, os misculos RF, VL, VM, VI, Gmed, Glat, SOL, ILI e PSO apresentam periodos
de poténcia negativa seguidos de periodos de poténcia positiva. Esse comportamento é ob-

servado quando os misculos passam por um ciclo de alongamento-encurtamento. Na fase de
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alongamento desse ciclo, trabalho externo é realizado sobre o musculo (agdo excéntrica) e parte
da energia é armazenada no tendao. Na fase seguinte, quando o tendao se encurta, a energia
armazenada é devolvida. Dessa forma, parte do trabalho realizado pelo misculo durante a
contracao nao requer consumo de energia metabdlica, o que aumenta a eficiéncia da contragao
concéntrica |25, 33].

Para testar a hipotese de que os mecanismos de armazenamento e devolucao de energia no
tendao sao importantes para a economia de energia em ambiente terrestre mas nao em ambiente
aquatico, refizemos a estimativa do consumo metabdlico usando um novo valor para a eficiéncia
da contracao concéntrica. Optamos por utilizar para 7. o valor que estimamos para a maxima
eficiéncia mecanica do gastrocnémio durante seu ciclo alongamento-encurtamento na fase de
apoio da marcha (ver se¢do 5.3.2, figura 5.15): 7. = 0.53. Usando esse valor, as estimativas
de consumo metabodlico em ambiente terrestre atingiram valores mais realistas, como pode ser
visto na figura 5.15 (usando esse valor de eficiéncia em agua, os valores obtidos ficam abaixo
de 100J/min/kg; resultados nao reportados). Esses resultados, confirmam nossa hipotese de
que os mecanismos de armazenamento e devolucao de energia no tendao sao importantes para
a economia de energia durante o andar em ambiente terrestre.

Para o andar em ambiente aquatico, nao vemos nos graficos de poténcia o comportamento
caracteristico de ciclos alongamento-encurtamento; ao contrario, vemos uma predominancia da
acao muscular concéntrica (poténcia muscular positiva) em relagao a excéntrica (poténcia mus-
cular negativa). Isso acontece pois a forga de arrasto esta constantemente dissipando a energia
cinética gerada pelos musculos, o que requer que os musculos fornecam energia cinética para
as articulacoes continuamente para manter a progressao do movimento. Portanto, faz sentido
que, para o andar em ambiente aquatico, haja concordancia entre as medidas experimentais do
consumo metabdlico e nossas estimativas supondo 7, = 0.15.

As estimativas de consumo metaboélico dependem dos valores de eficiéncia utilizados, os
quais também variam de musculo para musculo (ver o resultado para o soleo, se¢ao 5.3.2, figura
5.15). Nossa inten¢do nao era a de estimar o consumo metabdlico necessario a realizac¢io da
tarefa de maneira acurada, mas sim a de usar essas estimativas como uma maneira adicional
de avaliar a qualidade dos resultados obtidos para as forcas musculares. O fato das estimativas
do consumo metabolico concordarem razoavelmente bem com valores experimentais é mais um
fator indicativo de que obtivemos valores realistas para as forcas musculares. Além disso esta
andlise ressaltou a importancia dos mecanismos de armazenamento e devolucao de energia,
proporcionado pelos tendoes, no consumo metaboélico durante o andar em ambiente terrestre,
e demonstrou que tais mecanismos nao sao utilizados em ambiente aquético.

As estimativas das forcas musculares, utilizando métodos de otimizacao estatica associados
a solucao inversa das equacoes do movimento, dependem da escolha da funcao custo a ser
otimizada (figura 4.22 e 4.23). As duas fungoes custo analisadas nesse estudo sdo as tipicamentes

utilizadas no estudo da marcha humana |1, 7]. Apesar dos valores das magnitudes das forcas
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serem diferentes dependendo do critério de otimizacao escolhido, o comportamento das forgas
ao longo de uma passada para os principais flexores e extensores de tornozelo, joelho e quadril
nao variou de maneira importante. Sendo assim, as conclusoes obtidas neste estudo, usando um
método de otimizacao estatica que teve como critério de otimizacao a fungao custo da equacao
4.3, para a qual assumimos p = 2, nao devem mudar caso seja escolhido p = 3.

Apesar disso, as estimativas de consumo metabolico feitas considerando as for¢as musculares
obtidas com a fung¢ao custo da equacao 4.3 com p = 3, resultaram em valores sistematicamente
superiores nos dois ambientes. Isso ocorre porque minimizar essa funcao custo corresponde,
aproximadamente, a minimizar a fadiga muscular, enquanto minimizar a mesma funcao custo
escolhendo p = 2 corresponde, aproximadamente, a minimizar a energia consumida. Se ao ca-
minhar em ambiente aquatico o sistema nervoso central distribui as forcas entre os misculos de
modo a minimizar o consumo energético, a fadiga, ou algum outro critério, e mesmo se o critério
adotado deve ser igual em ambiente aquatico e terrestre, ainda nao é claro. Apenas estudos
com carater mais preditivo, envolvendo simulacoes que utilizem otimizacao dinamica associada
a solugao direta das equacoes do movimento, poderao tentar responder a essa pergunta.

Outra limitagao de nosso estudo é o fato de nao termos avaliado a sensibilidade de nossos
resultados a variagoes nos parametros que definem a forca de arrasto e o empuxo de cada
segmento. Estudos futuros devem realizar essa andalise para reforcar as conclusdes obtidas.
Baseado nos resultados de Akiyama e colaboradores [2|, que calcularam a contribui¢ao das
forcas hidrodinamicas para os torques resultantes nas articulacoes do membro inferior, e nos
valores obtidos por Orselli e Duarte (2011) [62] para as forcas de arrasto durante uma passada,
acreditamos que os resultados obtidos para a fase de apoio sejam poucos sensiveis a pequenas
variacoes nas estimativas do empuxo e da forca de arrasto. Ja os resultados para a fase de
balanco, esperamos que sejam mais afetados.

Nossa estimativa da forca de arrasto foi feita utilizamos um tnico valor para o coeficiente
de arrasto (equagao 4.5), mesmo sabendo esse valor deve variar entre os diferentes segmentos
corporais. O valor escolhido se trata de um valor intermediario dentre aqueles utilizados em
outros estudos [14, 58, 69]. O impulso da forga de arrasto, estimada dessa maneira, se correlaci-
ona satisfatoriamente com o impulso da componente horizontal da for¢a de reagao do solo [62].
Esse resultado nos leva a acreditar que esta seja uma estimativa adequada para as forcas de
arrasto que atuam nos segmentos corporais. Entretanto, para que o modelo da forca de arrasto
possa ser utilizado para outras velocidades de caminhada, ou mesmo para a corrida, talvez
seja necessario o emprego de valores de coeficiente de arrasto especificos para cada segmento
corporal, assim como, acrescentar ao modelo termos que descrevam os efeitos nao-inerciais do
escoamento.

Nesse estudo, optamos por comparar o andar confortavel em ambiente aquatico com o andar
confortavel em ambiente terrestre. Nessa situacao, a velocidade adotada em ambiente aquéatico

é aproximadamente 2,7 vezes menor do que a velocidade adotada em ambiente terrestre. A
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diferenca de velocidade nos dois ambientes certamente tem um papel importante nas diferencas
que observamos para as forcas musculares e articulares. No entanto, o andar confortavel em
ambiente aquatico é uma tarefa comumente empregada em reabilitacao para re-introduzir o
andar confortavel em ambiente terrestre em individuos com lesdbes em miusculos, ligamentos e
articulagoes do membro inferior, o que justifica a anélise realizada. Adicionalmente, pedir aos
individuos que caminhassem com uma velocidade aproximadamente trés vezes menor em ambi-
ente terrestre faria com que adotassem um padrao cinematico distante do padrao naturalmente

empregado por eles ao caminhar.

4.4.2 Implicacoes e direcoes futuras

Nossos resultados indicam que em determinadas fases do ciclo da marcha, as forcas musculares
desenvolvidas em ambiente aquatico podem ser superiores as forcas desenvolvidas em ambiente
terrestre. No entanto, esses resultados devem depender da velocidade de caminhada e da
profundidade de imersao. Para o andar com velocidade confortavel e profundidade de imersao
na altura do processo xiféide, vimos que as forcas geradas pelos isquiotibiais e pelo gluteo
méximo atingem valores superiores as forcas geradas em ambiente terrestre durante periodos
correspondentes da fase de apoio. Nessas condicoes, vimos também que o RF e os flexores de
quadril podem gerar forcas superiores as forcas geradas em ambiente terrestre durante periodos
correspondentes da fase de balanco.

Se por um lado esses resultados indicam que os flexores e extensores de joelho e quadril
podem ser beneficiados em programas de fortalecimento muscular em ambiente aquatico, por
outro indicam que deve-se tomar especial cuidado com relacao a cargas excessivas sobre as
articulagoes. Apesar de nossos resultados indicarem que, de maneira geral, ha uma reducao
nas forcas de contato articular, observamos que a maxima forca compressiva sobre o quadril,
durante a primeira metade da fase de apoio, e maxima forca de cisalhamento sobre o joelho,
durante a fase de balanco, sao similares nos dois ambientes. Estudos futuros devem avaliar o
efeito da velocidade de caminhada e da profundidade de imersao sobre as forcas musculares
e articulares. Além disso a andlise do movimento nos planos frontal e transverso também
devem ajudar a compreender melhor a carga sobre os musculos responsaveis pela manutencao

da postura.

4.5 Conclusao

Os resultados apresentados nesse estudo se tratam da primeira estimativa das forcas musculares
para diversos miisculos do membro inferior, assim como para a forca de contato articular no
ambiente aquatico. Foi possivel obter estimativas razoaveis para essas forcas durante o andar

em ambiente aquatico usando um meétodo de otimizacao estitica associado a solucao inversa
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das equacoes de movimento. A utilizacao do software OpenSim 3.1 para esse fim se mostrou
viavel. Segundo nossos resultados, durante o andar com velocidade confortdvel em ambiente
aquatico, nem sempre as forcas musculares geradas nos flexores de joelho e nos extensores de
quadril serao menores em relacao ao ambiente terrestre, apesar da reducao da velocidade de
caminhada e da sustentacao do peso corporal promovida pelo empuxo.

Se por um lado esses resultados indicam que tais miisculos podem se beneficiar de programas
de fortalecimento em agua, por outro lado eles sinalizam que especial cuidado deve ser tomado
na escolha da velocidade de caminhada e da profundidade de imersao, para que a articulacao
do quadril e do joelho nao sejam sobrecarregadas. Isso porque, apesar de, no geral, haver uma
reducao nas forcas de contato articular, a forca compressiva sobre o quadril, na primeira metade
da fase de apoio, e a forca de cisalhamento sobre o joelho, na fase de balanco, tem magnitudes
semelhantes em terra e em agua. Esperamos com esses resultados, fornecer parametros que
auxiliem os profissionais de educacao fisica e fisioterapia a planejar melhor seus programas de

treinamento e reabilitacao que envolvam a atividade de caminhada em ambiente aquético.
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Capitulo 5

Influéncia da complacéncia do tendao de
Aquiles na producao de forca pelo triceps

sural durante o andar

5.1 Introducao

Triceps sural é o nome que se da a um par de musculos localizado na parte posterior da perna,
o0 sbleo e o gastrocnémio, que, compartilham o tendao de Aquiles (TAq) em sua extremidade
distal. O gastrocnemio possui dois feixes, um lateral, que se insere no condilo lateral do fémur,
e um medial, que se insere logo acima do condilo medial do femur. Por causa da localizacao
da insercao proximal desses dois feixes, o gastrocnémio é um muisculo biarticular e, em uma
andlise anatdomica, atua como extensor do tornozelo e flexor do joelho. J& o s6leo tem sua
insercao proximal localizada na parte proximal superior da fibula, portanto é um misculo
uniarticular (cruza apenas o tornozelo) e, em uma andlise anatomica, atua apenas como extensor
de tornozelo [23]. A insergao distal de ambos os musculos se localiza na tuberosidade do calcaneo
e se da através do TAq, um dos dois maiores tendoes do corpo humano. O TAq se inicia na
metade da panturrilha, aproximadamente, onde se encontram as extremidades inferiores das
duas porcoes do gastrocnémio; a insercao do soleo se d4 numa regiao mais inferior. Os feixes
vindos das duas porcoes do gastrocnémio e da porcao tnica do séleo se agrupam em regioes
bem definidas do TAq [85].

Os extensores de tornozelo, em especial os miusculos do triceps sural, desempenham um im-
portante papel na manutengao de um padrao de marcha saudéavel (marcha normal). Goldberg
e Neptune [28] mostraram que o soleo e o gastrocnémio sao capazes de atuar de maneira a com-
pensar deficits de for¢a nos musculos do joelho e quadril (gliteo méaximo, iliaco e vasto) para
manter um padrao de marcha normal. Além disso, o gastrocnémio e o sbleo sao responsaveis

pela maioria do torque extensor gerado na articulacao do tornozelo [10] e, durante a marcha,
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contribuem significativamente para o suporte (aceleracao vertical do centro de massa) e para o
controle da progressao (acelera¢do horizontal) corporal [57, 26]. Uma redugao de for¢a simul-
tanea nesses dois musculos (em até 30%) pode implicar na diminui¢ao da poténcia articular na
fase de impulsao (que ocorre no final da fase de apoio, quando o membro inferior é impulsionado
para o balan¢o), e nos casos mais extremos (acima de 50%), impossibilitar a manutengao do
padrao de marcha esperado para um adulto saudavel [28].

Intimeros estudos apontam a diminuicao de forca nos extensores de tornozelo como um dos
fatores determinantes para explicar as alteracoes observadas na marcha da populacao idosa
[22]. Ao caminhar, idosos adotam uma menor velocidade e um passo de menor comprimento
em relagao a adultos jovens, o que resulta em um encurtamento da fase de balango [11, 37].
Em adicao, frequentemente se observa uma diminuicao na poténcia desenvolvida na articulacao
do tornozelo na fase de impulsdo do membro de apoio para o balango, tanto no andar [37, 22]
quanto na corrida [27]. Outras diferencas observadas na marcha de adultos e idosos sdo: um
aumento do consumo metabodlico e um aumento no nivel de co-contracao muscular em relagao
aos adultos [34, 49, 66].

A "fraqueza''nos extensores de tornozelo, observada em idosos, se correlaciona com a di-
minuicao da velocidade de caminhada, com a diminuicao do comprimento do passo e com a
redugio da poténcia desenvolvida por esse grupo muscular durante a fase de impulsao [22]. Um
resultado contraditorio, no entanto, é o fato da diminuicao na poténcia articular do tornozelo
no final da fase de apoio, que é observada em idosos, nem sempre ser acompanhada por uma
redugdo no pico de torque extensor nessa articulagao [30, 27|. Isso indica que idosos podem
ser capazes de gerar o maximo torque extensor necessirio para se locomover tanto caminhando
quanto correndo, sem, no entanto, gerar a mesma poténcia observada em adultos saudaveis.
Esses resultados sugerem que o fator por tras das alteracoes na marcha de idosos nao é, propri-
amente, uma incapacidade de gerar as forcas com as magnitudes necessarias para se executar
a tarefa, mas sim, uma incapacidade de gerar, a cada instante, a poténcia necessaria para
executar o movimento da mesma maneira que um adulto [22, 71].

Com o envelhecimento os misculos esqueléticos estao sujeitos a atrofia e a um remodela-
mento que resultam em diminuicao da taxa de producao de forca, contracoes mais prolongadas,
aumento na resisténcia passiva proporcionada pelas fibras musculares, além da, ja mencionada,
diminui¢ao da forga maxima que o musculo é capaz de produzir [55, 67, 87]. Adicionalmente, os
tendoes sofrem alteragoes nas suas caracteristicas viscoelésticas [46, 87|, o que pode comprome-
ter nao s6 os mecanismos de armazenamento e utilizagao de energia durante a marcha [45, 101],
mas também afetar a magnitude da resisténcia passiva oferecida ao movimento articular [76].

Dentre as alteracoes fisiologicas observadas nos misculos e tendoes de idosos podemos citar a
diminuicao no niimero de fibras musculares, principalmente as de contracao rapida; a diminuicao
do comprimento 6timo das fibras; o aumento da quantidade de tecido nao contratil no musculo; e

uma diminuigdo da rigidez (aumento na complacéncia) do tendao. Essas, somadas as alteragoes
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que podem ocorrer nas unidades motoras, tais como, a diminuicao na velocidade de conducao
nervosa e a diminuicao da taxa de ativacao das unidades motoras, tornam diferente a dinamica
de ativacao e contragao nos musculos esqueléticos de idosos [53, 87| em relacao aos adultos.
Assim, apesar de serem capazes de gerar a maxima forca necesséria a execucao da tarefa, idosos
nao o fazem no mesmo instante do ciclo [34] e/ou com a mesma velocidade que os adultos |[71].
A maneira como tais alteragoes fisiologicas se refletem na biomecanica da marcha de idosos
vem sendo estudada através de experimentos e simulacoes.

Especial atencao deve ser dada para a relacao entre a rigidez do tendao de Aquiles e a
capacidade de producao de forga e poténcia nos miusculos do triceps sural. Salsich e Muller [76],
avaliaram a forca gerada ativamente e passivamente pelos extensores de tornozelo em adultos
neuropatas, diabéticos e saudaveis e correlacionaram essas medidas com variaveis descritivas
da marcha desses individuos. Os resultados obtidos por esses autores indicam que a rigidez
passiva dos flexores plantares, para a qual o TAq contribui, se correlaciona positivamente com
a velocidade da marcha. Os autores sugerem também que pacientes com deficit na producgao
de forca ativa podem depender significativamente da rigidez passiva dos flexores plantares para
gerar o suporte e a propulsao necessarios durante a fase de apoio da marcha. A relacao entre
um aumento na rigidez no tendao de Aquiles e um aumento no torque flexor plantar, também
é reportada por Hof e colaboradores [33]. Além disso, diversos estudos demonstram que a
capacidade de um misculo gerar poténcia depende do comportamento mecanico de seu tendao
tanto quanto do comportamento mecanico do seu elemento contratil [25, 33].

O nivel de complacéncia do tendao afeta, especialmente, os mecanismos de re-utilizagao
de energia (armazenamento e devolugao) observados nos ciclos de alongamento-encurtamento
(AE) muscular [25, 101]. Durante a fase de alongamento desses ciclos, o trabalho externo
realizado sobre o musculo pode ser armazenado em forma de energia elastica no tendao, que é re-
utilizada posteriormente na fase de encurtamento, quando o misculo realiza trabalho. Durante
a fase de alongamento, apenas uma fracao da energia fornecida ao misculo-tendao pode ser
armazenada em forma de energia elastica. A fragao restante é dissipada pela extensao ativa do
elemento contratil (acdo excéntrica), o que requer um certo consumo metabolico. A re-utilizagao
da energia armazenada na fase alongamento também evita que todo o trabalho realizado na
fase de encurtamento seja realizado ativamente pelo elemento contratil (a¢do concéntrica),
contribuindo, novamente, para a diminui¢do do consumo metabolico. Ettema [25] mostrou que
a rigidez do tendao pode afetar a poténcia desenvolvida pela unidade muisculo-tendao, bem
como seu consumo metabolico, sem afetar demasiadamente a forca produzida.

O importante papel do tendao de Aquiles no mecanismo de armazenamento e re-utilizacao
de energia pelo triceps sural durante ciclos AE é bem descrito na literatura |35, 101]. Durante
a fase de apoio da marcha os misculos séleo e gastrocnémio passam por um ciclo de AE
que se inicia no final da primeira fase de apoio duplo e perdura por toda a fase de apoio da

marcha) [35]. A energia armazenada no tenddo de Aquiles durante a fase de alongamento,
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que ocorre durante todo apoio simples, é devolvida durante a fase de impulsao. Ishikawa e
colaboradores [35] mostraram que a poténcia total desenvolvida pelo soleo durante a fase de
impulsao é gerada, quase que exclusivamente, pelo encurtamento do TAq. Contudo, a fungao
do tendao de Aquiles durante o ciclo de alongamento e encurtamento da marcha nao é somente
a de re-aproveitar uma energia que é fornecida ao gastrocnémio e ao soéleo através do trabalho
de agentes externos. A tensao gerada no tendao também permite que as fibras do soleo e
gastrocnémio se contraiam com velocidades mais favoraveis a produgao de poténcia [43], além
de atrasar o inicio da producao de forca pelo elemento contréatil, concentrando a "devolucao'"da
energia cinética durante a fase de impulsao [101]. Ou seja, a atuagao do tendao é capaz de
tornar mais eficiente o trabalho do elemento contréatil.

Neste sentido as propriedades elasticas do tendao de Aquiles sao importante para a mo-
dulacao da poténcia desenvolvida pelo musculo, bem como para a eficiéncia da sua contracao.
Os estudos de Lichtwark e Wilson [44, 45] indicam que para um determinado comprimento
6timo das fibras do gastrocnémio ha um nivel de complacéncia do TAq para o qual a efici-
éncia de contracao das fibras é maxima. Ou seja, alteragoes na rigidez do tendao podem ter
como consequéncia um aumento no consumo metabolico necessario para a producao de forca
no gatrocnémio [44].

Em resumo, os resultados acima apresentados sugerem que alteracoes no nivel de compla-
céncia do tendao podem implicar em alteragoes na velocidade da marcha [76], no inicio e na
duragao da ativagao muscular [25|, nos mecanismos de geracao de forca ativa e producao de
poténcia pelos misculos do triceps sural durante a fase de impulsdo da marcha [101] e no con-
sumo metabolico dos musculos |25, 44, 45]. Isso indica que o aumento na complacéncia do TAq
pode ter um papel fundamental no entendimento das alteracoes da biomecanica da marcha de
idosos. Apesar disso, ainda ha poucos estudos que avaliaram sistematicamente os efeitos de
alteracoes nas propriedades elasticas do tendao de Aquiles na dindmica de producao de forca
pelos misculos do triceps sural durante a marcha. Ademais, pouco enfoque é dado & maneira
com que tais alteracoes poderiam comprometer a marcha de idosos.

Sendo assim, este estudo teve como objetivo investigar como a complacéncia do tendao
de Aquiles afeta a funcao dos misculos gastrocnémio e soleo durante o andar, com especial
enfoque as alteragoes na funcao desses miisculos durante o periodo que compreende seu ciclo
alongamento-encurtamento durante a fase de apoio. Nossas hipdteses sao que o aumento na
complacéncia do TAq ird: acarretar um aumento na excursao do tendao; aumentar os niveis de
ativacao do gastrocnémio e do so6leo; fazer com que as fibras musculares operem mais distantes de
seu comprimento 6timo; e aumentar o consumo metabolico de ambos os miisculos. Esperamos
com este estudo compreender melhor o papel do TAq nas alteracoes da biomecanica do andar

da populagao idosa.
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5.2 Materiais e Métodos

Com o objetivo de compreender a influéncia do nivel de complacéncia do tendao de Aquiles na
mecanica e no consumo energético dos miisculos do triceps sural, realizamos simulac¢oes do an-
dar humano utilizando os principios e ferramentas ja descritos nos capitulos 3 e 4. Para tanto,
incluimos em nosso modelo as equagbes que regem a dinamica de ativacao (equacdo 3.11) e
contragao muscular (equagoes 3.5, 3.8 e 3.9), o que possibilita a simulagdo do comportamento
mecanico tanto das fibras musculares (elemento contratil) dos misculos gastrocnémio e sbleo
quanto dos seus respectivos feixes do tendao de Aquiles (elasticidade em série). As estimativas
dos niveis de ativacao e das forcas musculares foram realizadas solucionando-se de maneira di-
reta a equacao do movimento para esse sistema (equagao 3.3) e aplicando o algoritmo conhecido
por Computed Muscle Control (CMC) [88, 89| (ver secao 5.2.2). Todas as simulagoes foram
realizadas com o emprego das ferramentas disponiveis no software OpenSim 3.1 [19).

Os dados experimentais utilizados nesse estudos foram adquiridos por outros pesquisadores
(ver [36]), os quais utilizaram um sistema opto-eletronico de analise do movimento humano e
uma esteira instrumentada (esteira ergométrica com uma plataforma de forga embutida) nessa
aquisicao. Esses dados experimentais foram previamente processados pela equipe desenvolve-
dora do software OpenSim (conforme detalhado na se¢ao 5.2.3) e disponibilizados publicamente
para uso em um dos tutoriais que visam introduzir as ferramentas disponiveis no software (ver
Examples and Tutorial, Introductory Fxamples, Simulation-Based Design to Reduce Metabolic
Cost em [4]). O modelo computacional do corpo humano que empregamos nesse estudo foi
elaborado pela mesma equipe para ser utilizado com o referido tutorial. Esse modelo inclui os
dois membros inferiores (segmentados em pés, pernas e coxas), a pelve e o tronco, além de 18
musculos do tipo Hill (apenas os principais musculos responséaveis pela flexao e extensao das
articulagoes dos membros inferiores). A configuragao espacial desse modelo pode ser determi-
nada por dez graus de liberdade (os sete graus de liberdade ja mencionados em 4.2 e outros trés
correspondentes aos angulos de flexdo-extensao das articulagoes do membro inferior esquerdo),
como descrito na secao 5.2.1.

Nesse modelo modificamos sistematicamente o parametro que define a rigidez do tendao
nos misculos gastrocnémio e séleo, com a finalidade de representar os diversos niveis de com-
placéncia do tendao de Aquiles (se¢ao 5.2.1). Para cada nivel de complacéncia considerado,
simulamos o comportamento mecanico da unidade misculo-tendao e o consumo energético es-
pecifico dos misculos gastrocnémio e soleo usando sempre os mesmos dados experimentais.
Analises de regressao foram empregadas para descrever, qualitativamente e quantitativamente,
o efeito do nivel de complacéncia do TAq nas variaveis de interesse (se¢ao 5.2.4). Os materiais
e métodos empregados em cada uma das etapas mencionadas estao detalhados nas subsecoes

que se seguem.

69



5.2.1 O modelo do corpo humano

O modelo do corpo humano que empregamos nesse estudo trata-se de uma versao simplificada
do modelo com 23 graus de liberdade e 92 musculos do tipo Hill (modelo Gait2392) desenvolvido
por por Darryl G. Thelen, Ajay Seth, Frank C. Anderson e Scott L. Delp [6, 21] e descrito na
secao 4.2.1. As simplificacoes, que incluem a reducao do nimero de graus de liberdade e de
musculos, foram realizadas por Frank C. Anderson com a finalidade de possibilitar a realizacao
de simulagoes em um tempo reduzido [4]. Com rela¢ao ao nimero de graus de liberdade, as
modificagoes foram: a exclusao de 3 graus de liberdade no movimento da pelve, mantendo
somente os movimentos de translacao no plano sagital e de inclinagao anterior-posterior; a
reducao do nimero de graus de liberdade nas articulacoes do quadril e costas modelando-
as por articulacoes do tipo dobradica ao invés de bola-soquete, o que limita os movimentos
somente & flexao e & extensao; remocao dos graus de liberdade das articulagoes subtalar e
metatarsofalangeana, considerando-as rigidas.

Os seguintes miisculos do membro inferior (em ambos os lados) foram representados no mo-
delo: o gliteo méximo, que foi modelado por um tnico feixe; um tnico misculo representando
a acao conjunta dos bi-articulares semitendineo, semimembranoso e a cabeca longa do biceps
femoral (musculos isquiotibiais); a cabega curta do biceps femoral (musculo biceps femoral); um
tinico musculo representando a agao conjunta dos musculos iliaco e psoas (musculo iliopsoas);
o reto femoral; um tnico musculo representando a acao conjunta dos vastos medial, lateral e
intermédio (musculo vasto); um tnico musculo representando a agao conjunta dos musculos
gastrocnémios lateral e medial (musculo gastrocnémio); o sbleo; o tibial anterior, que repre-
sentou todos os flexores de tornozelo. A linha de acao dos isquiotibiais foi definida pela linha
de acao da cabeca longa do biceps, a do vasto, pela linha de acao do vasto intermédio, a do
gastrocnémio pela linha de acao do gastrocnémio medial e o a do gliteo maximo pelo feixe de
nimero 2, tais como no modelo Gait2392 [21|. Portanto, o triceps sural, grupo muscular de in-
teresse em nosso estudo, foi modelado por dois misculos do tipo Hill, um representando o séleo
e outro representando os dois feixes do gastrocnémio. O tendao de Aquiles foi representado por
dois feixes independentes.

Para que o modelo simplificado fosse capaz de gerar forcas equivalentes as forcas geradas
pelo modelo Gait2392, foi necessario aumentar em todos os musculos o valor de F;°, parametro
usado nas equacoes 3.5, 3.6 e 3.9. A relacao entre forca, comprimento e velocidade de contracao
para as fibras musculares (equacido 3.5) e a relagdo entre for¢a e deformagao para os tendoes
(equagao 3.6), foram definidas como em [87]. Nesse estudo a relagao forga-deformagao para o
tendao é dada pela equacao 5.1, na qual a forca de restituicao eléstica varia de maneira nao

linear (nl) no intervalo de deformagio 0 < ep < € e de maneira linear (lin) para e > €.
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nl
fr(er) S (e 1) seep < e
€ =
T\ T lin _ . nl nl nl
E'(er — €p) + fi se ep > €y

(5.1)

Na equacao 5.1, k™ e k'™ siao fatores que definem a taxa de crescimento da curva na
regido nao-linear e linear respectivamente (k™ = 3) e f2! é a forga, normalizada por F;°, na
transi¢ao entre as regives de comportamento nao-linear e linear (f7! = fr!(efl)). Para garantir
a continuidade da curva na regiao de transicao € = 0,609¢ e k'™ = 1,712/¢y, onde €y & a
deformagao do tendao sob a acao de uma forca igual a F),°, isto é, e = ¢y quando fr = 1.

A deformacao do tendao sob maxima, forca isométrica, €, define, portanto, as caracteristicas
de rigidez do tendao. Quanto maior ¢y mais complacente (menos rigido) é o tendao, ou seja,
menor o valor de k" e maior a regido de deformacdo nao-linear. Para todos os misculos do
modelo definiu-se ¢y = 3, 3%, o que indica que sob a acao da méaxima forca isométrica que um
misculo ¢ do modelo é capaz de gerar ativamente, ., seu tendao deforma-se 3, 3% em relagao
a0 seu comprimento de repouso, LY., [98].

Possivelmente como parte das modificacoes realizadas para permitir que esse modelo sim-
plificado gerasse forcas equivalentes ao modelo Gait2392, definiu-se para o gastrocnémio [° =
0,09m e LY. = 0, 36m, valores respectivamente superior e inferior aos definidos no modelo ori-
ginal. Como esses valores se distanciam dos valores fisiologicos reportados na literatura tanto
para o gastrocnémio medial quanto para o lateral [9], redefinimos esses parametros usando os
valores do modelo Gait2392, [° = 0,06m e LY. = 0, 39m.

Visando apenas melhorar o desempenho do algoritmo CMC, também acrescentamos um
amortecedor ideal a cada articulacao do tornozelo. A forca gerada nesses amortecedores é
proporcional ao quadrado da velocidade angular da articulacao no plano sagital e tem sentido
oposto ao movimento. Definimos a constante de proporcionalidade dessa relacdo (n = 0,2)
de modo que os torques gerados pelo amortecedor fossem muito menores (< 5%) do que os
torques no tornozelo.

Devido a pequena inércia do segmento pé as trajetorias para a articulacao do tornozelo
estimadas a partir da dindmica direta sao mais sensiveis aos erros nas estimativas das forcas
musculares em comparacao com os outro segmentos do modelo, o que pode levar a simulacao
a divergir (ver se¢ao 5.2.2). O amortecedor entra no modelo, portanto, como um artificio
matematico para dificultar que essa divergéncia ocorra, ji que grandes variagoes na posicao
articular levam a um aumento excessivo na sua velocidade e, consequentemente, num aumento

no torque gerado pelo amortecedor em oposi¢ao a esse movimento.

5.2.2 A ferramenta Computed Muscle Control do software OpenSim

A ferramenta Computed Muscle Control do software OpenSim foi empregada na solucao do

problema da determinacao das forcas musculares geradas pelo triceps sural durante o andar.
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Essa ferramenta implementa o algoritmo descrito em [88], diferindo apenas com relagao a funcao
custo utilizada na etapa de otimizagio estatica desse algoritmo [4]. O emprego do CMC na
solucao de nosso problema visou obter as excitacoes musculares que levam os segmentos do
modelo mecanico do corpo humano a executar um conjunto de trajetérias prescritas, as quais
foram determinadas através de dados experimentais do movimento de um voluntario (ver se¢ao
5.2.3).

Conhecendo o estado do modelo em um instante ¢ do movimento (a;(t) e [;(¢), para cada um
dos 7 musculos representados, e ¢;(t) e ¢;(t), para cada uma das j coordenadas generalizadas
que representam os seus graus de liberdade) e aplicando o CMC, é possivel se determinar
um conjunto de excitacoes musculares u; que levam o modelo de sua configuragao instantanea
q;(t) a configuracio ¢;(t + dt) que mais se aproxima do valor desejado ¢;""(t + 0t). Os valores
de u; encontrados sao mantidos constante na equacao 3.11, para que ela possa ser integrada
numericamente de t a t+dt, junto com as equacoes 3.9 e 3.3. Isso permite que seja determinado
o estado do modelo no instante seguinte ¢ + 6t e, consequentemente, as ¢ forcas musculares que
levaram-no a esse novo estado. As varidveis que definem o estado do modelo em t + dt sao
usadas em uma etapa seguinte como condicao inicial para simular o estado do modelo em um
instante posterior. Para simular o movimento completo, esse procedimento deve ser repetido
para todo o intervalo de tempo de interesse.

Sao necessarias trés etapas para que se determine o estado do modelo no instante ¢ + dt. Na
primeira etapa, a lei de controle proporcional dada pela equacao 5.2 é utilizada para se definir

a configuracao do modelo que se deseja alcancar.

G501+ 08) = G577 (t + 0) + k(6577 (1) = 45 (8)) + Ky (45 (1) — 45(1)) (5-2)

Para isso é necessario que sejam conhecidos os valores experimentais para as posicoes, ve-
locidade e aceleracoes generalizadas e a configuracao instantanea do modelo. Nesse problema
k

Se escolhidos de modo que k,; = 2, /k;pj, esses ganhos fazem com que os erros nas estimativas

vj e kpj sao ganhos de "feedback'"para os erros das velocidades e das posicoes generalizadas.
das aceleragoes decaiam de maneira criticamente amortecida [89]. Paralelamente, as equagoes
3.9 e 3.11 sao integradas numericamente no tempo, de ¢t a t + 6t, para uma série de valores
de u; variando entre 0 e 1. Desse procedimento, obtém-se a maxima e a minima forca que
cada um dos i musculos representados no modelo podem gerar no instante ¢ 4+ dt. Para isso, os
comprimentos de cada um dos misculo no intervalo de tempo de ¢ a ¢t + 0t sao determinados a
partir de ¢;*” [88].

Na segunda etapa, um problema de otimizacao estatica é solucionado com o objetivo de
se encontrar o conjunto de forcas musculares Fy,; (¢ + 0t), limitados pelos valores méaximos e
minimos determinados na etapa anterior, que geram uma aceleragao ij}f(t + 0t) = q‘;l“(t + 0t)

ao serem substituidos nas equacoes da dinamica do sistema. Nesse problema de otimizacao
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estatica, a funcao custo dada pela equacao 5.3 é minimizada, respeitando-se as restri¢oes de

que C; = 0 nas n equagoes de vinculo, representadas através da equacao 5.4.

m

J =Y a;(t+ot) (5.3)

i=1

w; (G (t + 6t) — 5 (t + 6t)) = C} (5.4)

No OpenSim essa formulacao do problema de otimizacao estatica é conhecida por "fast
target"[4]. Uma outra opcao de formulagao é disponibilizada pela ferramenta CMC, no entanto,
optamos pelo "fast target"por apresentar melhores resultados com relacao a adequacao entre
a cinematica simulada e a experimental [4]. Nessa formulagao, ¢ mandatorio que a condigao
C; = 0 na equagao 5.4 seja obedecida para as n coordenadas generalizadas, considerando-se a
tolerancia do otimizador, para que se possa obter uma solucao para o problema de otimizagao
estatica. Caso nao seja possivel satisfazer as condigoes impostas, a simulacao é interrompida.
Portanto, é necesséario que os misculos representados no modelo sejam capazes de gerar forcas
suficientes para seguir as trajetorias prescritas.

Um artificio para que a simulagao nao seja interrompida - o que permite que os resultados
possam ser avaliados mesmo quando incoerentes - é acrescentar atuadores reservas as coordena-
das generalizadas que descrevem as articulacoes do modelo. Esses atuadores tem a capacidade
de gerar uma forca "extra'caso os musculos, somente, nao sejam capazes de gerar a forca ne-
cessaria para seguir a trajetoria desejada. Na auséncia de problemas com o modelo ", espera-se
que os torques gerados pelos atuadores reservas sejam muito inferiores aos torques resultantes
naquela articulacao. Assim, os valores de forcas e torques nos atuadores reservas servem de
parametro para avaliar a qualidade da simulacao.

Na terceira, e tltima, etapa, os resultados obtidos com a solugao do problema de otimizacao
estatica sdo utilizados na determinagio das excitacoes u;(t) que, ao serem substituidos nas
equagoes da dinamica de contracao e ativagao de cada musculo 4, produzem as forgas i (t+0t).
O * nas varidveis Fiy;, ¢; e a; visa diferencia-las de Fyy;, §; e a;, que sdo os valores finais para
essas variaveis. Os valores finais sao obtidos quando u; é usado em 3.11 para solucionar, de

maneira direta, as equagoes da dinamica do sistema (integrado-as no tempo de t a ¢t + 0t).

5.2.3 Simulagao da dinAmica de contragao muscular e consumo ener-
gético para os musculos do triceps sural

Para descrever a dindmica de contracao muscular e o consumo energético nos miuisculos do

triceps sural durante a marcha, utilizamos dados experimentais da cinemética dos segmentos

corporais e da forca de reacao do solo que atua no corpo humano durante a execucao desse

movimento. Os dados foram obtidos da anélise da marcha de um tnico adulto saudavel (homem,
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1,8m de altura, 75kg de massa), andando com velocidade confortavel, 1,2m/s, em uma esteira
ergométrica. Esses dados foram adquiridos e pré processados por outros pesquisadores de acordo
com os procedimentos descritos em detalhes no trabalho de John e colaboradores [36].

De maneira resumida: marcadores retro-reflexivos foram posicionados sobre o corpo do
individuo e a posicao desses marcadores no espaco foi determinada utilizando-se um sistema
opto-eletronico de andlise do movimento humano, composto por seis cameras (Motion Anaysis
Corporation, CA, EUA; frequéncia de aquisi¢ao 60Hz). A forga de reagao do solo foi medida
simultaneamente usando-se plataformas de forcas em uma esteira ergométrica instrumentada.
Essa esteira é composta por dois cintos que operam individualmente e por duas plataformas de
forga, uma sob cada cinto (Bertec Corporation, OH, EUA; frequéncia de aquisi¢ao 600H z).

A posicao dos marcadores retro-reflexivos foram capturadas em duas situacoes diferentes:
com o individuo parado em pé, com os bragos abertos (postura estatica) e com o individuo an-
dando na esteira. Quarenta e nove marcadores foram utilizados para definir a posicao do corpo
do individuo no espaco enquanto ele permaneceu na postura estitica e 41, para determinar a
posicao do corpo durante a realizacao da tarefa dinamica. A posicao dos marcadores adquiridas
com o individuo em postura estatica foi utilizada no escalonamento do modelo descrito na secao
5.2.1. Na etapa de escalonamento foram utilizados procedimentos similares aos reportados na
secao 4.2.3.

O procedimento inicial consistiu na solucao do problema da cinemética inversa usando
os dados experimentais do movimento (segao 4.2.3). O periodo analisado correspondeu ao
periodo de quatro passos executados pelo individuo. Em seguida, aplicou-se um algoritmo de
redugao de residuos (RRA, Residual Reduction Algorithm) [19] & solu¢ao obtida da cinemética
inversa, visando garantir a consisténcia entre as aceleragoes generalizadas (§;), obtidas através
da solucdo do problema de cinematica inversa, e as forgas e momentos externos medidos (ver
equagao 5.5).

Fopt + ﬁres = Miotal AC M (5.5)

A reducao de residuos tem como objetivo reduzir os valores das forcas residuais (ﬁres) na
equacao 5.5 que deveria ser nula na auséncia de erros experimentais e de modelamento. O RRA
envolve a solucao de um problema de controle proporcional para determinar novas trajetorias
para as coordenadas generalizadas (ligeiramente diferentes das iniciais) que reduzam o valor de
ﬁres necessario para tornar consistente a igualdade expressa na 5.5. Uma descricao detalhada
para esse algoritmo ¢é reportada no trabalho de Anderson e colaboradores (ver [5].

Na figura 5.1 estao destacados em azul os procedimentos reportados acima, bem como as
ferramentas do software OpenSim empregadas nas etapas que foram realizadas por membros da
equipe desenvolvedora do software OpenSim. As anélises realizadas por nés partiram, portanto,

do modelo previamente escalonado e das trajetorias das coordenadas generalizadas obtidas apos
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o tratamento de reducao de residuo. Essas etapas estao sinalizadas em vermelho na figura 5.1.
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Figura 5.1: Fluxograma indicando os procedimentos utilizados para simular a mecanica e o con-
sumo energético dos misculos gastrocnémio e so6leo durante o andar. Os dados experimentais
foram adquiridos, pré processados e disponibilizados para uso pela equipe desenvolvedora do
software OpenSim (etapas em azul). Modificamos nos musculos gastrocnémio e séleo o parame-
tro que define a deformacao do tendao sob a méxima forca isométrica gerada ativamente pela
fibra muscular () e usamos a ferramenta Coputed Muscle Control do OpenSim para simular
o comportamento das fibras e do tendao desses miisculos (etapas em vermelho).

Inicialmente, modificamos o modelo escalonado conforme descrito na se¢ao 5.2.1. Em se-
guida, variamos sistematicamente o valor de €y nos misculos soleo e gastrocnémio (equagao
5.1), de modo a representar diferentes niveis de complacéncia do tendao de Aquiles. Para cada
valor de ¢, utilizamos o algoritmo CMC (segdo 5.2.2) na simulagio da dinamica de contracao
e do consumo metaboélico dos musculos do triceps sural durante uma passada. Para tanto,
identificamos dentro do conjunto de dados disponiveis, uma passada iniciada com o pé direito,
através da componente vertical da forca de reacao do solo.

As simulagoes foram realizadas para um intervalo de tempo superior ao periodo da passada:
no minimo 0, 14s antes do contato inicial do calcanhar direito e 0, 05s apds o contato final desse
mesmo calcanhar. Para cada nivel de complacéncia selecionado, repetimos as simulagoes para
dois instantes iniciais diferentes (0,15s e 0, 14s antes do contato inicial do calcanhar direito),
mantendo fixo o tempo total do movimento analisado em 1,4s. Para cada condicao inicial,
repetimos as simulagoes trés vezes, ou seja, a cada valor de ¢, executamos 6 simulacoes. Isso
nos permitiu avaliar os resultados considerando flutuacoes intrinsecas ao método de simulacao.
Os valores de kpj e ky;, ganhos no problema de controle proporcional (equacao 5.2), foram
escolhidos de modo que, primeiro, as simulacoes convergissem, e, segundo, as forcas nos atua-
dores reservas nao excedessem os valores recomendados pela equipe desenvolvedora do software
OpenSim [4]. A janela de tempo do CMC (6t) foi definida como 0, 005s e o critério de tolerancia
do otimizador, 107°.
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Variamos €, partindo do valor nominal do modelo 3,3% (tendao mais rigido) até um valor
2,5 vezes maior (tenddo mais complacente), aumentando €, de 25% em 25% em relagdo ao
valor nominal. Dois valores extras em torno de ¢ = 1,5 x 3,3% também foram analisados,
totalizando 9 valores. O intervalo analisado nesse estudo, esta dentro do intervalo de valores
tipicamente reportados na literatura para €,[98]. Como resultado de cada simula¢ao obtivemos
as séries temporais para o nivel de ativagio, a forga ao longo do tendao (for¢a muscular), a
excursao e a velocidade de contragao da fibra muscular (elemento contratil) e a excursao e a
velocidade de deformacao do tendao (elasticidade em série), para todas as unidades musculo-
tendao representadas em nosso modelo.

Usando a ferramenta Analyze no modo Muscle Analyses ainda obtivemos a poténcia de-
senvolvida na unidade musculo-tendao, no seu elemento contratil (fibras musculares) e na sua
elasticidade em série (tenddao). A poténcia no misculo-tendao foi calculada como o produto
entre a forca e variacio no comprimento muscular (L). Ja a poténcia nas fibras e no tendao
foram calculadas como o produto entre a forca e a variacao de comprimento em cada um desses
elementos. Uma Probe, ferramenta do software OpenSim 3.1 usada para fazer medidas nos
componentes do modelo durante & execugao da simulacao [4], foi utilizada para estimar a taxa
de consumo metabolico instantanea nos misculos s6leo e gastrocnémio, segundo o modelo pro-
posto por Umberger e colaboradores [91, 92]. Nesse modelo, descrito em detalhes em [92], a
taxa de consumo metabolico é estimada considerando-se a energia mecanica e a energia térmica

liberadas durante a contragao muscular.

5.2.4 Anélise dos resultados

A anélise dos resultados das simulacoes visou identificar e descrever o efeito do nivel de compla-
céncia do TAq na mecanica de contracao e no consumo energético dos muisculos do triceps sural
durante os respectivos ciclos alongamento-encurtamento, os quai ocorrem na fase de apoio da
marcha. Para isso, identificamos os instantes iniciais e finais de uma passada executada com o
membro inferior direito (toque do calcanhar direito e toque do calcanhar direito consecutivo)
e normalizamos no tempo as séries temporais de todas as grandezas de interesse (de 0 a 100%
em intervalos de 0,05%) utilizando um método de interpolacao linear.

Em seguidas, as séries foram filtradas com um filtro butterworth, passa-baixa, de quarta or-
dem, sem atraso no tempo e com frequéncia de corte de 15H z. Para evitar distor¢oes nos valores
das grandezas no inicio e fim da passada, as séries foram interpoladas e filtradas considerando-se
seus valores em instantes anteriores e posteriores ao contato inicial e final do calcanhar direito.
Analisamos apenas o comportamento dos musculos do membro inferior direito. A partir da
varia¢ao no comprimento dos musculos (musculo-tendao) séleo e gastrocnémio ao longo de uma
passada, identificamos o inicio (comprimento minimo atingido na primeira metade da fase de

apoio) e o fim (comprimento méaximo atingido durante toda a fase de apoio) da fase de alon-
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gamento do ciclo AE e o fim (menor comprimento atingido durante todo o ciclo) da fase de
encurtamento do ciclo AE para os dois musculos.

As séries temporais das seguintes grandezas foram analisadas ao longo de uma passada:
nivel de ativacao muscular para todos os musculos do membro inferior direito; for¢ca muscular,
velocidade de contracao da fibra, comprimento e poténcia da fibra, do tendao e da unidade
musculo-tendao, apenas para os miusculos gastrocnémio e soéleo. As curvas médias entre as 6
simulagoes realizadas com cada valor de ¢, foram calculadas. O calculo foi feito repetindo-se
o procedimento descrito na secao 4.2.6 para o calculo das curvas médias entre as diferentes
tentativas de um mesmo individuo. Comparamos graficamente as curvas médias das grandeza
de interesse entre os nove niveis de complacéncia simulado.Adicionalmente, extraimos algumas
variaveis de interesse das séries temporais obtidas em cada simulagoes, com o objetivo de
discutir em mais detalhes o efeito do aumento do nivel de complacéncia do TAq sobre as
grandezas analisadas.

Das séries temporais para o nivel de ativagao extraimos: para o soleo e para o gastrocnémio,
o pico de ativacao e a ativacgao média durante todo ciclo AE, além da ativacgao média durante as
fases de alongamento e de encurtamento; para os outros musculos do modelo extraimos apenas
a ativagdo média durante o ciclo AE do triceps sural (inicio do ciclo AE do s6leo até fim do ciclo
AE do gastrocnémio). Das séries temporais para as forgas musculares, extraimos: apenas para
os musculos gastrocnémio e soleo, o pico de forca e a forga média ao longo do ciclo AE. Das séries
temporais da velocidade de contracao das fibras musculares extraimos: para o gastrocnémio, a
velocidade média de encurtamento durante a primeira metade da fase de alongamento do ciclo
AE, a velocidade média de alongamento durante a segunda metade da fase de alongamento do
ciclo AE e a velocidade de média de encurtamento durante a fase de encurtamento do ciclo AE;
para o soleo, a velocidade média de alongamento durante a fase de alongamento do ciclo AE e
a velocidade média de encurtamento durante a fase de encurtamento do ciclo AE.

Das séries temporais para as poténcias desenvolvidas na unidade musculo-tendao, nas fibras
e nos tendoes, extraimos, o trabalho total nas fases de alongamento e encurtamento do ciclo
AE apenas para os miusculos do triceps sural. Além disso, para as fibras musculares do séleo
e gastrocnémio, subdividimos o trabalho total em cada fase do ciclo em trabalho positivo (tra-
balho realizado pela fibra muscular durante o seu encurtamento) e trabalho negativo (trabalho
realizado sobre a fibra implicando no seu alongamento). Para a unidade musculo-tendao desses
mesmos miusculos, calculamos também o trabalho positivo (W) e o trabalho negativo du-
rante todo o ciclo AE (W,,). O trabalho total foi obtido integrando-se numericamente a curva
poténcia versus tempo e os trabalhos positivo e negativo, integrando-se somente os intervalos
da curva em que a poténcia era positiva e negativa, respectivamente.

Os valores W, e W;,,, assim como o valor do trabalho positivo total realizado pela
fibra muscular no ciclo AE (IW}:, soma do trabalho positivo nas duas fases), foram usados na

estimativa da eficiéncia mecanica dos musculos gastrocnémio e soleo durante o ciclo AE (nag,
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equacao 5.6) [25].

n
NAE = % (5.6)
Wyr + W4

Por fim, estimamos o consumo metaboélico médio nos misculos do triceps sural, integrando
numericamente a série temporal do consumo metabolico instantaneo ao longo do ciclo AE e
dividindo esse valor pela duracao total do ciclo. O efeito do nivel de complacéncia do TAq
sobre as variaveis selecionadas, foi verificado usando-se equacoes de regressao polinomial para
descrever o comportamento da variavel em funcao de ¢y. O ajuste da funcao aos dados simulados
foi feito usando-se o método dos minimos quadrados.As andlises de regressao, assim como
as outras anéalises e processamentos descritos anteriormente, foram realizadas com o software
MATLARB. Avaliamos se havia correlacao entre o nivel médio de ativacao durante o ciclo AE
para cada musculos do modelo (excluindo os do triceps sural) e ¢ utilizando o teste de correlagao
de Spearman. Nesse estudo adotamos o = 0, 05%.

A confiabilidade dos resultados de nossas simulagoes também foi avaliada. Para isso, com-
paramos os niveis de ativacao simulados para cada miisculo com medidas diretas da atividade
elétrica reportadas na literatura e também com os resultados de outras simulacao. Além disso,
avaliamos a diferenca entre as trajetorias das coordenadas generalizadas simuladas e prescritas
(e = ||¢g**P — q||), assim como os valores das forgas e torques residuais e reservas necessarios
para que a simulacao fosse executada. Comparamos os valores méximos e a raiz da média qua-
dréatica dessas variaveis, ao longo de uma passada, com os valores recomendados pela equipe

desenvolvedora do software OpenSim [4].

5.3 Resultados

Nesse estudo, utilizamos a ferramenta de CMC do software OpenSim 3.1 para analisar a dina-
mica de ativacao e contracao dos musculos do triceps sural, para 9 diferentes niveis de com-
placéncia do tendao de Aquiles. O nivel de complacéncia do tendao, no modelo mateméatico
da unidade musculo-tendao, é caracterizado pelo valor de sua distensao quando sob a acao
da forca isométrica maxima gerada ativamente pelas fibras (¢y, dado em porcentagem de seu
comprimento em repouso). Os valores de ¢, variaram de 3,3% a 8,3% e para cada valor fo-
ram realizadas 6 simulages, nas quais modificamos o instante de inicial da simula¢ao (duas
condigoes) e o conjunto de parametros w; que definem os pesos na equagao 5.4 (trés conjuntos).

Para 8 das 9 diferentes condi¢oes de complacéncia do TAq, foi possivel obter as 6 solucoes
desejadas para o problema da determinacao das forcas nos miisculos do triceps sural. Para a
condicao na qual €y = 4, 1%, so6 foi possivel obter a solu¢ao do problema para um tnico instante
inicial (apenas 3 solugoes). Conseguimos reproduzir a cineméatica desejada com grande exatidao,

em todas as 51 simulagoes realizadas. O erro médio (e,,.4:0) entre a cinematica simulada e a
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desejada no periodo estudado nao excedeu 0,2° para as coordenadas angulares nem 0, lmm
para as coordenadas lineares, em nenhuma das simulacoes. Adicionalmente, os erros maximos
(€émaz) nao excederam 0,5° nas coordenadas angulares nem 0, 2mm, nas lineares (€edio © €maz
calculados como descrito na segao 4.2.6).

Recomenda-se que as maximas forcas e torques residuais no modelo nao excedam 25N e
75Nm respectivamente, e que a raiz da média quadratica (RMQ) dessas variaveis nao exceda
25N e 50Nm [4]. Em nossas simula¢oes, a for¢a residual necesséria para transladar horizontal-
mente a pelve (F,) nao excedeu 12N em nenhuma das simulagoes realizadas. Na maioria delas
(45 de 51) F, ficou abaixo de 10N durante todo o periodo analisado. Apenas as simula¢oes
realizadas para ¢y < 4,6% (uma para ey = 4,6%; trés para ¢ = 4,1% e duas para ey = 3,3%)
apresentaram valores superiores. Contudo, para todas as simulacoes, RMQ de F, nao excedeu
5,5N.

A forca residual méaxima necessaria para transladar verticalmente a pelve (F,) variou entre
21N e 23N em todas as simulagoes, exceto nas realizadas para ¢g = 4,1%. Nessas, o valor
maximo de F}, ficou entre 26N e 29N. As maximas forcas residuais na direcao vertical ocorrem
antes dos primeiros 5% do ciclo e, em instantes posteriores, nao excedem 20N. Sendo assim, o
valor de RQM para F}, nao excedeu 7N em nenhuma das simulacoes. O torque residual maximo
necessario para rodar a pelve em torno de um eixo medial-lateral que passa pelo seu centro de
massa (M) nao excedeu 18 Nm e o valor de RQM para M, nao excedeu 7TNm.

Com relacao aos atuadores reservas, a recomendacao é para que os torques gerados por
eles nao excedam 10% do maximo torque articular [4]. Em todas as simulacoes realizadas, os
torques produzidos pelos atuadores reservas do membro inferior direito foram muito menores
do que 0,1% do maximo torque resultante gerado na articulagao, o que corresponde a valores
muito menores do que 0,01 Nm. Ja para os atuadores reservas do lado esquerdo nao foi possivel
se obter resultados semelhantes. Em todas as simulagoes, exceto as realizadas para ey = 4, 1%
e eg = 4,8%, o maximo torque reserva necessario para mover as articulagoes do joelho e quadril
nao excedeu 0, 5% do pico de torque resultante na articulacdo. Porém, nas simulacoes realizadas
para ¢y = 4,8% e ¢y = 4,1% os torques reservas atingiram valores superiores, sem, no entanto,
exceder 3,3% e 6,5% do pico de torque na articulacao, respectivamente.

No tornozelo, os valores maximos do torque reserva em algumas das simulacoes para 4, 1% <
€0 < 5,3, excederam o limiar de 10% do pico de torque na articulacdo, mas nao excederam,
em sua maioria, 16%. Apenas em uma das simulacoes realizadas para ¢; = 4,1% o valor foi
superior (22%). Nos casos em que os picos de torque reserva para as articulagoes do membro
inferior esquerdo atingiram valores superiores a 1,0%, os picos ocorrem nos instantes iniciais
do ciclo (entre 0% e 11%), e no restante do periodo analisado nao excedem 0,5Nm, o que
corresponde a valores muito menores do que 0,1% do pico de torque em todas as articulagoes.

Na figura 5.2 esta representada a cinemética simulada para o lado direito e esquerdo, assim

como a poténcia articular apenas para o lado direito. Vale lembrar que a poténcia articular
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depende apenas dos dados experimentais (cinemética e for¢a de reagdo do solo) usados na
simulacao e que, uma vez que a cinematica desejada foi reproduzida com igual qualidade em
todas as simulacoes, a poténcia nao deve variar significativamente entre elas. Nessa figura
também esta representada a contribuigao individual dos miisculos séleo e gastrocnémio para a

poténcia articular do joelho e do tornozelo.
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Figura 5.2: Gréficos Superiores: angulos das articulacoes do membro inferior direito e esquerdo
durante um ciclo completo do andar para o individuo estudado. Graficos Inferiores: poténcia
resultante desenvolvida nas articulacoes do membro inferior direito em todas as simulacoes
realizadas; em azul estao sinalizadas as contribuicoes individuais dos misculos do triceps sural
para a poténcia no joelho e no quadril.

5.3.1 Alteracoes na dinaAmica de contragao e ativacao

As alteragoes na dinamica de ativacao e contracao do triceps sural com o aumento no nivel
de complacéncia do tendao de Aquiles foram avaliadas através dos resultados das simulacoes
para o nivel de ativacdo, for¢a ao longo do tendao (for¢ca muscular), excursao e velocidade de
contracao da fibra muscular (elemento contratil) e excursdo do tendao (elasticidade em série),
nos misculos gastronémio e séleo. A média das seis simulacgoes realizadas para cada nivel
de complacéncia do TAq (trés, para ¢ = 4,1%) foi usada para representar graficamente o
comportamento dessas variaveis ao longo do ciclo da marcha.

Nossos resultados indicam que o aumento na complacéncia do TAq induz um aumento
no nivel de ativagdo nos musculos do triceps sural durante a fase de apoio simples (fase de
alongamento de ambos os misculos) e uma diminui¢do no final da fase de apoio, durante a
fase de impulsao (figura 5.3). No apoio simples, as fibras dos musculos com tenddes mais
complacentes operam mais distantes de seu comprimento 6timo (I°) e se contraem com maiores
velocidades. No final da fase de apoio, as fibras, tanto do gastrocnemio quanto do séleo, ligadas

aos tendoes mais complacentes, também operam mais distantes de seu comprimento 6timo.

80



18

s 04F T 7 o o 0.5f % 0.15fnurt 5 10.4 [Along.” ] € 0.35[Encurtt |
5 | 1 50 > ] 10 * 1 = i 1
3 o ] 3 % ® i ] s f.g5 6]
= L o i = 8 5 & - + 5 o 1
02l ] 0.4 - 2 Lo ol ] 2 0.25¢ i
2 6 10 2 6 10
& (%) & (%)
9 | —33%
~ i —41%
© —46%
2 50%
3 © 53%
o o 5.8%
pi o — 6.6 %
5 ,
< S L 74%
o e I i - 1 |—83%
= -
5 09 ! x
5 o !
: : O o7k L ! | P :
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Ciclo (%) Ciclo (%)
| Il | | Il |
0.14F — — 1 04l ] § 0.04fEncurt. -, 1 g 0.2[Encurt. 1
o I o | S O, | £ I 8 2 Ul ]
8 & Ko ] @ 8 [ Oq, ]
= Je ] = o3l ° ] & & 8 o1l ]
008t . . . | 03p . | ] S 001t | | 201 | % ]
2 6 10 2 6 10 2 6 10 2 10
& (%) & (%) & (%) g (%)

Figura 5.3: Simulagao do comportamento das fibras musculares do gastrocnémio e do séleo ao longo de uma passada para diferentes
niveis de complacéncia do tendao de Aquiles (ey, deformagao sob méaxima for¢a isométrica; quanto maior €, mais complacente o
tenddo). A esquerda: nivel de ativacdo; os graficos superiores e inferiores mostram a ativacio média de cada musculo nas fases do ciclo
indicadas. A direita: comprimento da fibra muscular normalizado pelo comprimento 6timo (I°); nos graficos superiores e inferiores
estdo reportadas as velocidades médias normalizadas de encurtamento (Encurt., o) e alongamento (Along., +) nas fases do ciclo
indicadas. Linhas verticais: as mais escuras (tracejadas) indicam, respectivamente, toque do calcanhar esquerdo, retirada dos dedos
do pé esquerdo e retirada dos dedos do pé direito; as mais claras (pontilhadas) delimitam o ciclo de alongamento-encurtamento do
miusculo-tendao e indicam, respectivamente, o inicio e o fim da fase de alongamento e o fim da fase de encurtamento.



No que diz respeito a velocidade de contracao, os musculos do triceps sural tem compor-
tamentos diferentes: enquanto para o gastrocnémio a diminui¢ao da rigidez implica em um
ligeiro aumento na velocidade de contracao, no soleo implica em diminuicao. As velocidades de
contracao dos misculos do triceps sural durante um ciclo completo do andar, para os diversos

niveis de complacéncia do TAq simulados, podem ser vistas na figura 5.4.
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Figura 5.4: Velocidades de contracao das fibras dos musculos gastrocnémio e soleo ao longo
de uma passada para diferentes niveis de complacéncia do tendao de Aquiles (eg, deformacao
sob méaxima forga isométrica; quanto maior €y, mais complacente o tendao). As velocidades
foram normalizadas pela velocidade méaxima de contracao de cada musculo. Valores negativos
indicam encurtamento e positivos alongamento. Linhas verticais: as mais escuras (tracejadas)
indicam inicio e fim da fase de apoio tinico e o inicio da fase de balanco do membro inferior
direito; as linhas mais claras (pontilhadas) indicam o inicio e o fim da fase de alongamento e
fim da fase de encurtamento do ciclo alongamento-encurtamenteo de cada musculo.

Apesar da reducao no nivel de ativagao de ambos os musculos, durante a fase de encurta-
mento do ciclo AE, quando consideramos o ciclo completo, constata-se um aumento sistemético
no nivel médio de ativagao (@ag) tanto no gastrocnémio quanto no soleo (figura 5.5 e tabela
5.1). Para o gastrocnémio observa-se um aumento de aproximadamente 6% em Gap, entre a
condicao de maior e menor rigidez de TAq, para o soleo esse aumento é de aproximadamente
1%. O aumento sisteméatico no nivel de ativacao de ambos os misculos nao é acompanhado
por um aumento sisteméatico na forga média desenvolvida por eles (figura 5.5 e tabela 5.1).

Observa-se um decréscimo na forca média desenvolvida pelo gastrocnémio durante o ciclo

AE (F4g) para € no intervalo de 3,3% a 5,8% e um acréscimo, para valores superiores. JA
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Figura 5.5: Maxima ativacao, ativacao média, maxima for¢a muscular e forca muscular média
durante o ciclo alongamento-encurtamento dos miisculos gastrocnémio e sbleo, para diferentes
niveis de complacéncia do tenddo de Aquiles (ey, deformagdo sob maxima forga isométrica;
quanto maior €y, mais complacente o tendao). As curvas representam o ajuste polinomial
usado para descrever a relagao entre cada variavel e ¢ (linha cheia) e o intervalo de confianga
de 95% para o respectivo ajuste (linha tracejada).

para o sbleo, observa-se um comportamento contrario: um aumento para e, entre 3, 3% e 4, 6%
e uma diminuicao para valores superiores. No entanto, em ambos os musculos, a amplitude
dessa variacao entre todas as condig¢oes simuladas é pequena: nao excede 13N no caso do
gastrocnémio e 50N no caso do soleo. Esses valores correspondem a menos de 1% da forca
isométrica méaxima que cada um dos misculos é capaz de produzir.

Os resultados das simulacoes também indicam que, durante a fase de apoio, h4 um aumento
sisteméatico no pico de ativagao do gastrocnémio e uma diminuicao sisteméatica no pico de
ativacao do séleo com o aumento da complacéncia do TAq. O valor maximo da forca gerada
nesse periodo por cada um dos musculos segue o mesmo comportamento. Entretanto, a variacao
entre a condi¢ao de menor e maior rigidez do tendao nao excede 1% da forca isométrica maxima
de cada um dos musculos (figura 5.5).

Os niveis de ativagao nos outros musculos considerados em nosso modelo, para os diferentes
niveis de complacéncia do TAq simulados, podem ser vistos na figura 5.6. Com excecao da
condicao em que ey = 4, 1%, observa-se muito pouca variacao no nivel de ativacao dos flexores
e extensores do joelho e quadril, com o aumento de ¢, durante o periodo em que ocorre o
ciclo AE do triceps sural (ver figura 5.7). As diferencas observadas entre as simula¢oes em
que a deformacao do TAq sob méaxima forca isométrica é 4,1% e todas as outras deve-se,
provavelmente, a uma maior participagao dos atuadores reservas nessas simulagoes (ver se¢ao
5.4).

Para os outros musculos do modelo, calculamos a maxima variacao em a, g entre todas
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Tabela 5.1: Relagoes entre as diversas variaveis analisadas e a deformacao do tendao de Aquiles
sob forga isométrica méaxima (ey) obtidas através de ajustes polinomiais aos resultados das
simulacoes (figuras 5.5 e 5.77). Os ajustes foram feitos através dos métodos dos minimos
quadrados, cuja qualidade pode ser avaliada através da estatistica R? e do respectivo ntimero
de graus de liberdade (NGL). As varidveis analisadas foram ativacao e forca média (aap e F ap)
e maxima (MAX aqp e MAX F4g) durante o ciclo de alongamento-encurtamento dos musculos
do triceps sural (AE), para o gastrocnémio (G),0 soleo (S) e o tibial anterior (Tib).

Variavel Funcao Ajustada R? (NGL)
G AR f(eo) = 0,0030(1)eg? — 0,024(1)eq + 0,391(4) 0,99 (48)
MAX agar  f(eo) = 0,0050(3)ep? — 0,029(3)eq + 0, 737(9) 0,99 (48)
Faar f(eo) = 0,9(1)eg? — 10(2)eg + 745(5) 0,49 (48)
MAX Fgap f(eo) = 1,4(2)eo + 1809(1) 0,45 (49)
UsAp f(eo) = 0,0002(1)eg? — 0,0040(9)en? + 0, 025(5)ep + 0, 113(9) 0,84 (47)
MAX asap  f(eo) = —0,0138(4)eg + 0,642(2) 0,96 (49)
Fsap fleo) = 1,5(3)eg® — 28(6)en? + 1,5(3)10%€g + 2, 9(5)102 0,55 (47)
MAX asap  f(eo) = —2,0(4)ep? + 15(4)eg + 1,51(1)103 0,82 (48)
aripar | f(eo) = —0,0004(1)eg? 4 0,009(3)ep® — 0,07(3)ep? + 0,3(1)eg — 36(1) 0,55 (46)

as simulacoes, excluindo as simulacoes nas quais ¢y = 4,1%. Nos misculos gliteo maximo,
reto femoral e vasto a variacao entre as condigoes foi menor do que 0,5%. No misculo que
representa os isquiotibiais, no biceps femoral e no iliopsoas as variacoes foram menores do que
1,1%. Para esses trés tultimos musculos, cuja variacao entre as simulacoes foi proxima daquela
observada para o so6leo, realizamos uma andlise de correlacao de Spearman para verificar se
havia correlagdo entre @ p e €. Os resultados nao indicaram correlacao significativa entre
essas variaveis (isquiotibiais: R = 0,27, p = 0,06; biceps femoral: R = —0,13, p = 0, 36;
iliopsoas: R = —0,24, p=0,11).

Ao contrario do que observamos para os outros mrsculos, para o tibial anterior, houve
correlacdo negativa entre aap e ¢ (R = —0,75, p < 0,001, ver figura 5.7), sinalizando uma
diminuicao no nivel de ativacao do tibial anterior durante o ciclo AE com o aumento da com-
placéncia TAq. Realizamos entao, uma analise de regressao entre a,p e €y para auxiliar na
descricao do comportamento observado. Para tanto, ajustamos aos dados o polinémio que
melhor descrevia a relacao entre as variaveis.

O resultado dessa anéalise indicou que, na verdade, ha um ligeiro aumento no nivel de ativacao
do tibial anterior para ¢, entre 3,3% e 4,6% e uma diminuicdo, para valores superiores. Para
o tibial anterior, a maxima variacdo em asp entre todas as simulacoes foi de 2,2%, como
consequéncia, a maxima variacio em F 4p para esse misculo nio excedeu 2% de sua forca
isométrica maxima.

No que diz respeito ao comportamento dos dois feixes do tendao de Aquiles, a amplitude
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Figura 5.6: Simulagoes dos niveis de ativagao ao longo de uma passada nos misculos gluteo
maximo, isquiotibiais, biceps femoral, iliopsoas, reto femoral, vasto lateral e tibial anterior
para diferentes niveis de complacéncia do tendao de Aquiles (eg, deformagao sob maxima forca
isométrica; quanto maior €y, mais complacente o tendao). As linhas verticais sinalizam, respec-
tivamente, o inicio e o fim da fase de apoio tinico e o inicio da fase de balanco, respectivamente,
para o membro inferior direito.

de deslocamento de ambos os feixes é tanto maior quanto maior a complacéncia do tendao
(figura 5.8). Nossos resultados ainda indicam que a amplitude de deslocamento da porc¢ao do
tendao que se liga ao gastrocnemio é maior do que a da porcao que se liga ao soleo. Esse
comportamento diferenciado se torna mais pronunciado com o aumento da complacéncia de
TAq, como ilustrado na figura 5.9. Nela pode-se ver as excursoes dos dois feixes do tendao
de Aquiles para trés diferentes niveis de complacéncia. As excursoes foram medidas a partir
dos respectivos comprimentos no instante final da fase de apoio. Para o tendao mais rigido, a
diferenca na excursao dos dois feixes atinge no maximo 6, 30 £ 0, 06mm. Ja para a condigao de
maior complacéncia, vemos que esse valor chega a 15,9 + 0, 2mm.

Essa maior amplitude de deslocamento de ambos os feixes do tendao de Aquiles ocorre
devido a uma maior dissocia¢ao entre o movimento da fibra (elemento contratil) e do musculo

como um todo (unidade misculo-tendao) nos misculos com tendoes mais complacentes. Esse

comportamento pode ser observado na figura 5.10, na qual as regioes sinalizadas em vermelho

85



Isquictibiais Biceps Femoral Gluteo Maximo
0.28 0.15 0.1
g o .
o
026 @ 8 8 0_14§ §8 c 008f g
g ) o C] o O

024 ——— 013 —— 0.06
®© lliopsoas Reto Femoral Vasto Lateral
T 03 0.06 0.08
@
= o 5 8 o 8
w 028} 1 0.04 1 0075r o
On e}
@ 8 @ 8
2 g e
< 026 L 0.02 2 €. 0.07—

3 4 5 6 7 8 9 3 4 5 6 7 8 9
0, 0,
€, (%) g, (%)

0.12

0.1f, 0.0

0.08f

0.06 —

3 4 5 6 7 8 9
€ (%)

Figura 5.7: Niveis de ativacao médios nos misculos gliuteo méximo, isquiotibiais, biceps femoral,
iliopsoas, reto femoral, vasto lateral e tibial anterior, durante o ciclo alongamento-encurtamento
do triceps sural, para diversos niveis de complacéncia do tendao de Aquiles (¢, deformagao sob
méaxima forga isométrica; quanto maior €, mais complacente o tendao). Para o musculo tibial
anterior também é reportado o ajuste polinomial que melhor representa a relacao entre o nivel
meédio de ativacao e €.

representam os periodos em que as fibras musculares se movem no sentido oposto ao da unidade
musculo-tendao.

Na figura 5.10 pode-se notar que ha um aumento nas areas sinalizadas da condi¢ao de me-
nor para a de maior complacéncia. Na condicdo em que ¢y = 8, 3% as simulagoes prevéem que
durante a fase de alongamento do ciclo AE, entre 30% e 50% do ciclo da marcha aproxima-
damente, a fibra do gastrocnémio atua isometricamente enquanto o tendao se distende. Para
essa mesma condicao, as fibras do soleo atuam concentricamente do inicio do apoio duplo até
aproximadamente 25% do ciclo da marcha, enquanto o tendao se distende. Esse comporta-
mento, tanto para o soéleo quanto para o gastrocnémio, nao é visto para as simulagoes em que
€) — 3, 3%
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Figura 5.8: Comprimento dos dois feixes do tendao de Aquiles, o do gastrocnémio e o do soleo,
normalizado pelo respectivo comprimento em repouso (LY.), durante um ciclo do andar. Linhas
verticais: as mais escuras (tracejadas) indicam inicio e fim da fase de apoio tnico e o inicio
da fase de balan¢o do membro inferior direito; as linhas mais claras (pontilhadas) indicam o
inicio e o fim da fase de alongamento e o fim da fase de encurtamento do ciclo alongamento-
encurtamenteo de cada miusculo).
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Figura 5.9: Excursao dos dois feixes do tendao de Aquiles, o do gastrocnémio(G) e o do soleo(S),
durante o ciclo do andar , para trés diferentes niveis de complacéncia do tendao (eq, deformacao
sob méaxima for¢a isométrica; quanto maior €y, mais complacente o tendao). A excursao é
medida em relagao ao comprimento de cada um dos feixes no instante final da fase de apoio.
As linhas verticais indicam o inicio e o fim da fase de apoio tinico e o inicio da fase de balanco.
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Figura 5.10: Excursao da unidade musculo-tendao (MT) e de suas componentes - fibras (elemento contratil) e tendao (elasticidade
em série) - durante um ciclo do andar para trés diferentes niveis de complacéncia do tendao de Aquiles (quanto maior €, mais
complacente). A excursido de cada elemento é medida a partir do respectivo comprimento no instante de contato inicial do calcanhar
(0%), em relagdo ao comprimento total da unidade musculo-tendao (L). As regides em vermelho representam os periodos em que a
excursao das fibras musculares ocorre na dire¢ao oposta a da unidade musculo-tenddo. Linhas verticais: as mais escuras (tracejadas)
indicam inicio e fim da fase de apoio tinico e o inicio da fase de balango do membro inferior direito; as linhas mais claras (pontilhadas)
indicam o inicio e o fim da fase de alongamento e o fim da fase de encurtamento do ciclo alongamento-encurtamenteo de cada musculo.



5.3.2 Poténcia e consumo energético

Analisamos os resultados obtidos em nossas simulacoes para a poténcia desenvolvida pelas
componentes da unidade musculo-tendao e para a energia metabolica consumida durante o
ciclo AE [92|, com a finalidade de verificar se alteragées no nivel de complacéncia do TAq
poderiam afetar a eficiéncia do mecanismo de armazenamento e devolucao de energia, bem como
o consumo energético, nos musculos do triceps sural, durante a fase de apoio do andar. Usamos
a média das seis simulagoes para cada nivel de complacéncia do TAq (trés, para ¢ = 4,1%)
para representar graficamente a poténcia das fibras musculares (elemento contratil) e do tendao
(elasticidade em série) dos misculos gastrocnémio e séleo durante o andar. Esses resultados

podem ser vistos nos graficos da figura 5.11.
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Figura 5.11: Os graficos superiores mostram a poténcia desenvolvida nos feixes do tendao de
Aquiles ligados ao gastrocnémio e ao soleo (elasticidade em série) durante um ciclo completo
do andar, para diferentes niveis de complacéncia do tendao de Aquiles (quanto maior ey mais
complacente), em comparagao com a poténcia desenvolvida pela unidade musculo-tendao (MT;
curvas em preto). Nos graficos inferiores, essa mesma comparagao é feita para a poténcia
desenvolvida nas fibras musculares (elemento contratil). Linhas verticais: as mais escuras (tra-
cejadas) indicam inicio e fim da fase de apoio unico e o inicio da fase de balanco do membro
inferior direito; as linhas mais claras (pontilhadas) indicam o inicio e o fim da fase de alonga-
mento e o fim da fase de encurtamento do ciclo alongamento-encurtamenteo de cada musculo.

Nessa figura, observamos que a poténcia gerada pelas fibras e pelo tendao dos misculos do
triceps sural durante os respectivos ciclos AE é afetadas pelo nivel de complacéncia do TAq.
Para as fibras desses musculos, o trabalho resultante durante a fase de alongamento (Wp4)
assume valores negativos nas condi¢oes em que os tendoes sao mais rigidos, o que pode ser
visto nas figuras 5.12 e 5.13 (nos graficos superiores & esquerda). A medida em que o nivel de

complacéncia aumenta, Wr 4 se aproxima de zero.

89



Total Positivo Negativo
10

Vo~

Trabalho no
Alongamento (J)

Trabalho no
Encurtamento (J)
o

Figura 5.12: A esquerda: Trabalho resultante durante as fases de alongamento e encurtamento
do ciclo AE em fung¢ao do nivel de complacéncia do tendao de Aquiles (quanto maior €y mais
complacente o tendao), para as fibras do gastrocnémio. Graficos centrais e a direita: magnitude
do trabalho positivo e do trabalho negativo em cada uma das etapas do ciclo AE. As linhas
continuas representam a funcao polinomial que melhor descreve a relagao entre a cada variavel
e ¢ e as linhas tracejadas o intervalo de confianca de 95% para esse ajuste. Quando, nao
representado por linhas tracejadas, o intervalo de confianca esta contido na espessura da curva
que representa o ajuste.
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Figura 5.13: A esquerda: Trabalho resultante durante as fases de alongamento e encurtamento
do ciclo AE em fungao do nivel de complacéncia do tendao de Aquiles (quanto maior €y mais
complacente o tenddo), para as fibras do soleo. Graficos centrais e a direita: magnitude do
trabalho positivo e do trabalho negativo na fase de alongamento do ciclo AE. As linhas continuas
representam a funcao polinomial que melhor descreve a relagao entre a cada variavel e ¢ e as
linhas tracejadas o intervalo de confianca de 95% para esse ajuste. Quando, nao representado
por linhas tracejadas, o intervalo de confianca esta contido na espessura da curva que representa
o ajuste.
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Uma andlise mais detalhada da fase de alongamento do ciclo AE mostra que a magnitude do
trabalho positivo (W 1) realizado pelas fibras musculares do gastrocnémio aumenta enquanto
a magnitude do trabalho negativo (W ,) realizado sobre ele diminui (ver os graficos superiores
da figura 5.12 e a tabela 5.2). Para o soleo, h4 um aumento no trabalho positivo realizado pelas
fibras e pouca variagdo no trabalho negativo realizado sobre ela (ver os graficos superiores da
figura 5.13 e a tabela 5.2).

Tabela 5.2: Relacao entre cada uma das varidveis analisadas e a deformacao do tendao de
Aquiles sob forca isométrica maxima (), obtida a partir do ajuste de uma fungao polinomial
aos dados simulados (figuras 5.12f, 5.13%, 5.14% e 5.15%). Todos os ajustes foram feitos pelo
método dos minimos quadrados e sua qualidade pode ser avaliada através da estatistica R2,
acompanhada do nimero de graus de liberdade do ajuste (NGL). As variaveis analisadas sao:
trabalho resultante (17) nas fases de alongamento (A) e encurtamento (E) do ciclo AE, para
as fibras (F) e tendao (T) do gastrocnémio (G) e do soleo (S); magnitude do trabalho positivo
(W) e negativo (W ™) realizado pelas fibras de cada musculo em cada uma dessas etapas do
ciclo; taxa média do consumo metabdlico pelo sbleo e pelo gastrocnémio durante o ciclo AE
(Eap); eficiéncia mecanica (n4p) durante o ciclo AE, para ambos os musculos.

Variavel Funcao Ajustada R? (NGL)
Wraa T fleo) = —0,026(5)e? + 1,96(6)ep — 13,8(2) 0,99 (48)
Whaa T fleo) =0,010(2)ep® — 0,13(3 )60 +0,9(2)ep — 1,9(3) 0,99 (47)
Weaa T fleo) =0,016(4)eo® — 0, 20( Jeo? — 0,5(4)eg + 11,0(6) 0,99 (47)
Wrer T fleo) = 0,040(9)e? — 2,1(1)eg + 10,6(3) 0,99 (48)
Wiap T fleo) =0,095(9)e? — 1 5( Yeo +9,0(3) 0,96 (48)
Wiap | fleo) = —0,021(2)e® 4 0,41(4)e0? — 1,4(2)eo + 1,7(4) 0,99 (47)
Wresa 't fleo) =0,03(1)eg* — 0,8(3)ep® 4+ 7(2)e? — 28(8)ep + 3(10)10 0,95 (46)
Wisa b fleo) = —0,007(1)ep® + 0,14(2)en® — 0,34(9)ep + 0, 3(1) 0,99 (47)
Wigat fleo) = —0,03(1)eo” +0,8(3)e0® — 7(2)e0? + 28(8)eg — 3(1)10 0,56 (46)
Wespt fleo) = —0,011(4)ep? — 0,43(5)ep + 10,6(1) 0,99 (48)
Wraa®  fleo) = —1,646(6)eg — 0,09(3) 0,99 (49)
Wrar © f(e) = 1,653(6)eg — 0,10(3) 0,99 (49)
Wrsa®  fleo) = —0,588(8)eg + 0, 30(5) 0,99 (49)
Wrse © f(eo) = 0,554(1)eg — 0, 18(5) 0,99 (49)
Egar ©  fleo) = 0,50(3)ep? — 4,7(3)eq + 59, 4(9) 0,95 (48)
Esap ¢ fleo) = 0,09(2)eo + 37,9(1) 0,33 (49)
naar ¢ f(eo) =0,0004(2)ep® — 0,010(3)en? 4 0,07(2)eg + 0, 38(3) 0,77 (47)
nsap ¢ fleo) = —0,004(1)ep? + 0,06(1)eg + 0, 55(4) 0,47 (42)

Ja durante a fase de encurtamento, o trabalho resultante nas fibras do triceps sural é menor
(Wgg) nos muasculos com tenddes mais complacentes em comparagdo com os mais rigidos. No
caso do sobleo isso se explica, exclusivamente, pelo fato de haver uma diminuicao do trabalho

positivo realizado pelas fibras (W, ) com o aumento do nivel de complacéncia do tendao (ver
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o grafico inferior a esquerda na figura 5.13 e a tabela 5.2). Isso ocorre pois as fibras do sbleo
atuam concetricamente durante toda a fase de encurtamento do ciclo AE (figuras 5.11.

As fibras do gastrocnémio se comportam de maneira diferente das fibras do sbéleo na fase
de encurtamento. Para esse miisculo observamos que, além da diminuicao do trabalho positivo
realizado pelas fibras, ha também um aumento na magnitude do trabalho negativo realizado
sobre elas (W ). A medida que o nivel de complacéncia do tenddo aumenta, Wy excede
Wi . (ver graficos inferiores, centrais e a direita, na figura 5.12 e a tabela 5.2) e o trabalho
resultante no ciclo AE se torna negativo (grafico inferior a esquerda na figura 5.12).

Analisando a figura 5.14 e a tabela 5.2, podemos observar um aumento linear, tanto na
magnitude do trabalho negativo sobre o tendao (fase de alongamento) quanto na magnitude do
trabalho positivo realizado por ele (fase de encurtamento), com o aumento de €. Para cada um
dos misculos, a taxa de crescimento na magnitude do trabalho com ¢, na fase alongamento é
semelhante a taxa observada na fase de encurtamento, considerando o intervalo de confianca de
95%. No entanto, esses valores sao diferentes entre os musculos gastrocnemio e soleus, dentro
do intervalo de confianca considerado: a taxa de variacao no trabalho com ¢y para o feixe do

TAq ligado ao gastrocnémio é maior em relacao a taxa observada para o séleo (tabela 5.2).

Trabalho no Alongamento (J)
/
I 1

Trabalho no encurtamento (J)

6
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Figura 5.14: Trabalho resultante nos dois feixes do tendao de Aquiles - o do soleo (linha
tracejada) e o do gastrocnémio (linha solida) - durante as fases de alongamento e encurtamento
dos respectivos ciclos AE, em fun¢do do seu nivel de complacéncia (quanto maior ¢, mais
complacente o tenddo). As retas representam a func¢ao linear que melhor descreve a relacao
entre cada variavel e €y (ver tabela 5.2). O intervalo de confianga para os ajustes esté contido
na espessura da reta que representa a funcao ajustada.

Os efeitos do nivel de complacéncia do tendao de Aquiles na poténcia gerada pelas fibras
e tendoes dos misculos do triceps sural, previstos em nossas simulacoes, tem implicagoes no
consumo metabolico e na eficiéncia do mecanismo de armazenamento e devolucao de energia
durante o ciclo AE, para os musculos do triceps sural, o que pode ser visto na figura 5.15).
Contudo, o nivel de complacéncia afeta cada um dos musculos de maneira diferente.

Para o gastrocnémio observamos que o consumo metabolico médio durante o ciclo AE
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(Egap) varia quadraticamente com ¢, (tabela 5.2). Essa relacio apresenta um minimo para
€0 = 4,7+ 0,1)%, sinalizado no grafico da figura 5.15. Para o sbleo, no entanto, a relacdo
que melhor descreve o consumo metabolico durante o ciclo AE (ES 4p) em funcao do nivel de
complacéncia do TAq é linear (figura 5.15, tabela 5.2). Essa relagao indica que o consumo
metabolico do séleo aumenta com o aumento de €: apesar de pequena (0,09 4 0,02W, ver
tabela 5.2), a taxa de variacao de Eg 45 com €, nao é compativel com zero dentro do intervalo
de confianca de 95%.

Calculamos a eficiéncia do mecanismo de armazenamento e devolucao de energia durante o
ciclo AE (nag), para o soleo e para o gastrocnémio, através da equagao 5.6 [25]. Pode-se ver
na figura 5.15 que para ambos os musculos existe um valor de ¢y para o qual nap é maximo.
O ponto de maxima eficiéncia foi estimados a partir da funcao polinomial ajustada aos dados
simulados (as fungoes ajustadas se encontram na tabela 5.2). A andlise realizada para o sbleo
nao incluiu os dados das simulagoes nas quais ¢y = 3, 3%.

Observamos que, para o gastrocnémio, 1sp ¢ maximo quando ¢y = 5,2 +0,1% e para o
soleo quando eg = 7,0 & 0,2%, valores que nao coincidem dentro do intervalo de confianca
considerado. Para o gastrocnémio, também observamos que o nivel de complacéncia do TAq
para o qual o consumo de energia ¢ minimo nao coincide com o valor de méaxima eficiéncia

mecanica desse musculo.
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Figura 5.15: Consumo metaboélico médio e eficiéncia mecanica durante o ciclo alongamento-
encurtamento para os musculos gastrocnémio e séleo, em funcao do nivel de complacéncia
do tendao de Aquiles (ey, deformacdo sob méxima forca isométrica; quanto maior ¢, mais
complacente o tendao). As curvas continuas representam a func¢do polinomial que melhor
descreve a relagao entre cada variavel e ¢y (ver tabela 5.2) e as curvas tracejadas o intervalo de
confianca de 95% para esse ajuste. Quando, nao representado por linhas tracejadas, o intervalo
de confianca esta contido na espessura da curva que representa o polindbmio ajustado.
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5.4 Discussao

Esse estudo visou descrever os efeitos do aumento no nivel de complacéncia do tendao de
Aquiles na dinamica de contragao e no consumo energético dos misculos gastrocnémio e soleo
durante o andar. Optamos por estudar especificamente o ciclo alongamento-encurtamento
desses musculos, 0s quais ocorrem durante a fase de apoio do andar, devido ao importante papel
do tendao de Aquiles no mecanismo de armazenamento e re-utilizacao de energia nessa fase do
ciclo [35, 101]. Para tanto, realizamos uma série de simulagoes da mecénica de contracao do séleo
e do gastrocnémio ao longo de uma passada, considerando 9 diferentes niveis de complacéncia
do TAq (definidos por €; equagao 5.1).

Visando distinguir flutuacoes intrinsecas do método de simulacao das variacoes nas gran-
dezas devido ao aumento no nivel de complacéncia do TAq, repetimos as simulacoes 6 vezes
para cada nivel de complacéncia. Nas repeticoes, utilizamos os mesmos dados experimentais e
modificamos apenas parametros da simulacao. Das 54 simulacoes realizadas apenas 3 delas nao
convergiram, todas para €y = 4, 1%. Portanto, para a condicao ¢y = 4, 1% apenas 3 resultados
foram analisados.

Na maioria das 51 simulacoes analisadas os valores maximos de forcas e torques residuais
e reservas nao excederam os valores recomendados. Além disso, o valor médio dessas variaveis
ao longo da passada (representado pela RMQ) se manteve dentro dos limiares recomendados
em todas as simulacoes. Em especial, os torques gerados nos atuadores reservas adicionados
as articulacoes do lado direito foram sempre inferiores a 0,01 Nm. Esses resultados garantem
que as forcas necessarias para mover essas articulacoes foram geradas somente pelos misculos
modelados. Em algumas simulacoes, para valores de ¢q entre 4, 1% e 5, 3%, houve a necessidade
de que os atuadores reservas adicionados a articulacao do tornozelo esquerdo gerassem forcas
superiores aos limiares recomendado. Contudo, isso ocorreu apenas em alguns instantes durante
os primeiros 11% do periodo da passada.

A ligeira diferenga entre a condicdo ¢y = 4,1% e as demais (figuras 5.6 e 5.7), nos niveis
de ativacao do reto femoral, dos isquiotibiais e do iliopsoas no inicio da fase de apoio, deve-se
provavelmente a necessidade do uso dos atuadores reservas no inicio do ciclo. Provavelmente,
esta também é a explicacao para a maior variabilidade nos valores de trabalho e taxa de consumo
energético entre as 6 simulagoes da condigao ey = 4,6% (figuras 5.13 e 5.15).

Acreditamos, no entanto, que isso nao compromete a qualidade dos resultados apresenta-
dos nem as conclusoes mais gerais desse estudo uma vez que, em todas as simulagoes, ap6s os
primeiros 11% do periodo do ciclo, os torques gerados nos atuadores reservas de todas as arti-
culagoes do lado esquerdo nao excederam 0, 5Nm. Ademais, apenas uma pequena porcentagem
do ciclo AE dos miisculos sbleo e gastrocnémio ocorre dentro desse intervalo de tempo. Por
fim, a maxima diferenca entre a cinematica prescrita e a simulada nao excedeu 0,5° e 0, 2mm

para as coordenadas angulares e lineares, respectivamente.
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Os niveis de ativagao simulados (figuras 5.3 e 5.6), para todos os musculos do modelo e em
especial para os musculos do triceps sural na condi¢do em que ¢y = 3,3% (valor nominal do
modelo), concordam tanto com medidas experimentais da atividade elétrica nesses musculos
[13, 78, 94] quanto com os resultados de outras simulagoes [7, 88| (ver também os resultados
obtidos na se¢ao 4.3.2). Nota-se, apenas, uma ligeira diferenga entre nossas simulagbes para
o miusculo reto femural e o que se observa na literatura |7, 78, 88| nos instantes de transi¢ao
entre a fase de apoio e balanco. Nessa fase do ciclo do andar espera-se observar um certo
nivel de ativa¢do no reto femural (ver resultado para o ambiente terrestre na figura 4.18), o
que nao ocorre em nossas simulagoes (figura 5.6). Uma hipotese para esse resultado, é que a
rigidez das fibras musculares para o reto femural (rigidez da elasticidade em paralelo) esteja
superestimada nesse modelo, fazendo com que a forca muscular nesse intervalo de tempo seja
gerada passivamente pela fibra e pelo tendao. O bom acordo entre as ativacoes simuladas e
as observagoes experimentais, somado ao fato das forcas e torques residuais e reservas estarem
dentro dos limiares esperados na maioria do intervalo de tempo analisado, contribuem para
atestar a confiabilidade de nossos resultados.

Com relagao as alteragoes no mecanismo de contragao muscular durante o ciclo AE, nossas
hipboteses eram que o aumento do nivel de complacéncia do TAq teria como consequéncia um
aumento na excursao desse tendao, o que faria com que as fibras dos musculos do triceps sural
operassem mais distantes de seu comprimento 6timo, causando um aumento do nivel de ativacao
dos misculos gastrocnémio e so6leo. Nossos resultados confirmaram essas hipoteses, como pode
ser visto nos graficos das figuras 5.3 e 5.8.

Observa-se na figura 5.8 que, tanto para o gastrocnémio quanto para o soéleo, os tendoes
mais complacentes operam mais distantes de seu comprimento de repouso, ou seja, operam mais
mais estendidos em relagao ao tendao mais rigido durante toda a passada. Além de trabalharem
mais estendidos, esses tendoes também apresentam uma maior excursao (ver figura 5.9). Como
consequéncia as fibras de ambos os miisculos passam a operar mais encurtadas e mais distante
de seu comprimento 6timo, a medida que o nivel de complacéncia do TAq aumenta.

Durante o intervalo de tempo que compreende o ciclo AE, as for¢cas médias nos musculos do
triceps sural variaram muito pouco entre as simulacoes para diferentes niveis de complacéncia
do TAq (< 1%F¢; em ambos os musculos; ver figura 5.5). Portanto, podemos concluir que a
explicacao para as fibras musculares operarem mais encurtadas reside exclusivamente no fato de
que para se gerar a mesma forca ao longo de um tendao mais complacente, em comparacao com
um tendao mais rigido, deve-se manté-lo mais alongado. Para manter o tendao mais alongado,
é necessaria a contracao ativa das fibras musculares.

Além da pequena variagao na magnitude das forgcas nos musculos do triceps sural entre as
simulagoes, observamos também que nao houve variagoes significativas no nivel de ativacao
médio nos outros musculos do modelo (ver figura 5.7). Esse resultado indica que as magni-

tudes das forcas geradas por esses misculos foram aproximadamente as mesmas em todas as
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simulagoes, o que reforca a conclusao acima e descarta qualquer explicacao relacionada a uma
distribuicao de forcas diferente entre os misculos do modelo nas diferentes condicoes de rigidez
estudadas.

A descri¢ao que obtivemos das varia¢do nos comprimentos do musculo-tendao (figura 5.10),
nas fibras musculares (figura 5.3) e no tendao (figura 5.8) ao longo de uma passada, para os
miusculos gastrocnémio e soéleo, sao coerentes com os resultados reportados na literatura, nos
quais o comprimento das fibras musculares foram determinados experimentalmente [35, 48, 64].
Especificamente, as diferencas de comprimento para o gastrocnémio (tanto no musculo-tendao
quanto nas unidades que o compoem) entre o instante inicial da passada e o instante em que
ocorre o maximo alongamento durante a fase de apoio tinico (CI-MA) e, também, entre esse
instante de maximo alongamento e o fim da fase de apoio da marcha (MA-FA), reportadas por
Mian e colaboradores [48], condizem com as faixas de valores observadas em nossas simulagoes.
Além disso, os valores de comprimento médio ao longo da passada, para as fibras musculares
do soleo, obtidos por Panizzolo e colaboradores [64], também condizem com as faixas de valores
observadas em nossas simulagoes.

Ainda comparando os resultados de nossas simulacoes com as medidas realizadas por Mian
e colaboradores e Panizzolo e colaboradores [48, 64|, nota-se que as diferengas que obtivemos
na excursao das fibras e tendoes dos misculos do triceps sural, entre as condigoes de menor e
maior complacéncia do TAq, sao similares as diferencas na excursao das fibras musculares e nos
tendoes de adultos e idosos. Mian e colaboradores mostraram que, no intervalo CI-MA, as fibras
musculares do gastrocnémio lateral em idosos apresentaram uma menor excursao (negativa
inclusive) em rela¢ao a dos adultos (ambos os grupo caminharam com a mesma velocidade).
J& o tendao dos idosos apresentou uma maior excursao e a unidade musculo-tendao, excursao
similar.

Esses resultados indicam que a dinamica de contracao do musculo gastrocnémio em idosos
se assemelha a dinamica de contragao prevista para um miusculo de um adulto jovem com
tendao mais complacente. O mesmo se conclui quando comparamos nossos resultados com os
obtidos por Panizziolo e colaboradores [64] para o musculo s6leo. Esses autores mostraram
que as fibras musculares do so6leo operam mais distante de seu comprimento 6timo ao longo de
toda a passada (comprimento médio durante uma passada normalizado por [,: 0,73 4 0,09)
em relagdo as fibras dos adultos (comprimento médio durante uma passada normalizado por [,:
0,86 £ 0, 16), na situagao em que os dois grupos andaram com a mesma velocidade.

Com relagao ao nivel de ativacao no triceps sural, nossos resultados prevéem um aumento
no nivel de ativagao com o aumento da complacéncia do TAq durante a fase de alongamento do
ciclo AE e uma diminui¢io, durante a fase de encurtamento (figura 5.3). De maneira global,
esse efeito resulta em um aumento sisteméatico do nivel médio de ativacao durante o ciclo AE
da condi¢ado de maior rigidez para a de menor (figura 5.5 e tabela 5.1). No entanto, o efeito

observado no soéleo é pequeno em relacao ao observado no gastrocnémio. A diferenca entre os
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dois musculos pode ser entendida analisando-se os resultados para a velocidade de contracgao
das fibras musculares.

Na primeira metade da fase de alongamento do ciclo AE, observamos para o gastrocnémio,
um aumento substancial da velocidade de encurtamento das fibras com o aumento da compla-
céncia do TAq. Na segunda metade, nossos resultados prevéem uma diminuicao da velocidade
de alongamento, também substancial (figura 5.3). Ambas as condic¢oes sao desfavoraveis a pro-
ducao de forca pelas fibras musculares e, adicionadas ao fato da fibra operar mais distante de
seu comprimento 6timo, explicam a necessidade do aumento na ativagao muscular para gerar
as forcas necessarias nessa fase do ciclo AE. O soleo, por sua vez, apresenta um aumento bem
menos pronunciado na velocidade de encurtamento durante essa mesma fase. Ja sua velocidade
de alongamento nao varia de maneira representativa (resultado nao reportado).

Na fase de encurtamento do ciclo AE, ocorre um aumento (ainda que pequeno) na velocidade
de encurtamento da fibra do gatrocnémio, & medida em que se aumenta o nivel de complacéncia
do tendao. No sbleo, em contrapartida, ocorre uma diminuicao na velocidade de contracao. Essa
condicao é desfavoravel a geracao de forca ativa comparada a do gastrocnémio, que além de
tudo opera muito mais distante do seu comprimento 6timo.

As alteracoes no nivel de ativagao dos misculos gastrocnémio e séleo em consequéncia do
aumento na complacéncia do TAq, também sao caracterizadas por um aumento no pico de
ativagao do gastrocnémio e uma diminuigao no pico de ativacao do soleo (figura 5.5 e tabela
5.1). O padrao de ativagao simulado para o séleo, nas condig¢oes de maior complacéncia do TAq,
sdo similares aos padroes de ativacdo observados em idosos |64, 78]. Schmitz e colaboradores
[78] mostraram que, quando comparado a adultos jovens, idosos apresentam um aumento na
atividade média do soleo no periodo de 10—30% do ciclo do andar, para diferentes velocidades de
caminhada; ja no periodo de 30 —60%, apresentam reducao no nivel de ativa¢do quando adotam
uma velocidade rapida de caminhada. Panizzolo e colaboradores [64] obtiveram resultados
semelhantes.

A partir dessas observagoes podemos concluir que a dinamica de ativacao do soleo em idosos
se assemelha a dindmica de ativacao de um adulto com tendao mais complacente. Schmitz e
colaboradores 78] nao observaram diferencas significativas no nivel de ativagao do gastrocnémio
nos periodos de 10—30% e de 30—60%, no entanto, nesse trabalho, os niveis de ativacao muscular
foram normalizados pela sua atividade média durante o ciclo, o que pode ter mascarado as
diferencas entre adultos e idosos para o gastrocnémio.

Nossas simulacoes prevéem que as alteracoes nos niveis de ativagao e no comprimento de
operagao das fibras musculares, tem consequéncias metabolicas (ver figura 5.15). Essas con-
sequéncias sao diferentes para o gastrocnémio e para o séleo. Previmos, para o gastrocnémio,
um minimo no consumo metabolico médio durante o ciclo AE quando ¢y = 4,7 £ 0,1%. Ja
para o sbleo, previmos um aumento linear no consumo energético, & uma taxa pequena, com o

aumento de €.
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A eficiéncia nos mecanismos de armazenamento e devolucao de energia elastica durante o
ciclo AE, em ambos os musculos, também é afetada pela condi¢ao de complacéncia do TAq, em
acordo com [25]. Para ambos os miisculos ocorre um méaximo na relagio eficiéncia-complacéncia
(ver também tabela 5.2). No entanto, a eficiéncia méaxima nesses dois musculos nao coincide
(gastrocnémio, € = 5,2 £ 0,1%; soleo ¢ = 7,2+ 0,1%). Lichtwark e colaboradores [44, 45]
reportaram um comportamento similar para a relacao entre eficiéncia-complacéncia para o
gastrocnémio.

Segundo esses autores, o maximo de eficiéncia para o gastrocnémio ocorre para um valor
de constante de rigidez para o TAq em torno de 180N/mm. Em nosso estudo, a constante de
rigidez para a regiao linear da curva tensao-deformacao do tendao do gastrocnémio (eq. 5.1),
na condi¢do em que ¢y = 5,2 + 0, 1%, corresponde a 228,3 + 0, 1N/mm. Considerando que o
valor de ¢y para o qual o méximo de eficiéncia ocorre depende do comprimento 6timo da fibra
muscular [45] e também da defini¢ao de eficiéncia utilizada [25], concluimos que o valor obtido
¢ coerente com as observacoes de Lichtwark e colaboradores [44].

A maneira como as alteracoes na mecanica de contracao dos musculos mais complacentes
se refletem no aumento do consumo metaboélico pode ser melhor compreendida analisando-se
as curvas de poténcia e o trabalho realizado pelas fibras e pelo tendao dos dois miusculos (figu-
ras 5.11, 5.12, 5.13 e 5.14). Tanto para o soleo quanto para o gastrocnémio, ha um aumento
do trabalho positivo realizado pela fibra na fase de alongamento do ciclo AE. Esse aumento
do trabalho é reflexo de uma maior dissociacao entre o movimento das fibras musculares e o
movimento da unidade musculo-tendao (figura 5.10) nos musculos mais complacentes. Nesses
miusculos, as fibras passam a atuar concentricamente enquanto o musculo todo esta se alon-
gando.

No gastrocnémio, as fibras musculares, nas condi¢oes de maior nivel de complacéncia, atuam
quase isometricamente no final da fase de alongamento (figura 5.10), contribuindo para a dimi-
nui¢ao do trabalho negativo nessa fase de ciclo AE (figura 5.12). No soleo, o trabalho negativo
realizado pelas fibras ndao diminui de maneira representativa entre as condi¢coes de menor e
maior complacéncia, talvez devido ao fato de suas fibras nao chegarem a atuar isometricamente
mesmo nas condi¢oes de menor rigidez do TAq (figura 5.13). A dissociagao entre o movimento
da fibra e o movimento do musculo na fase de alongamento permite que seja armazenada uma
maior quantidade de energia eléstica no tendao, o que se vé nos gréficos da figura 5.14.

Na fase de encurtamento, quando a energia armazenada na elasticidade em série é rea-
proveitada, nota-se, em ambos os miisculos, uma reducao no trabalho positivo realizado pelas
fibras musculares nas condi¢oes de maior complacéncia do tendado (figura 5.12 e tabela 5.2).
No entanto, para o gastrocnémio, ha também um aumento no trabalho negativo realizado pela
fibra, ou seja, antes de se contrair as fibras se alongam ativamente, provavelmente pelo fato do
tendao mais complacente resistir pouco as tensoes e se encurtar rapidamente. Nesses casos a

energia armazenada no tendao na fase de alongamento nao é aproveitada de maneira eficiente,
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uma vez que as fibras musculares voltam a atuar concentricamente no final dessa fase, operando
mais distantes do seu comprimento 6timo.

Dessa maneira, podemos concluir que o aumento no trabalho positivo do elemento contratil
no misculo séleo, durante o ciclo AE, é apenas parcialmente compensado pela economia de
energia na fase de encurtamento, o que resulta em um aumento do consumo energético da
condigao de menor para a de maior complacéncia (tabela 5.2). Ja para o gastrocnémio, tanto
as condicoes de maior rigidez quanto de maior complacéncia sao custosas do ponto de vista
do consumo metabolico: em misculos rigidos, pela maior necessidade em se realizar trabalho
ativamente pelo elemento contratil, e nos mais complacentes, pela ineficiéncia do aproveita-
mento da energia armazenada na fase de alongamento. Como resultado observamos, para o
gastrocnémio, o minimo na relacao consumo metabolico versus ¢.

O valor de ¢, no qual ocorre o minimo consumo metabélico do gastrocnémio nao coincide
com o valor de ¢, para o qual a eficiéncia mecanica desse misculo é maxima. Nossa interpretacao
para isso é que a méxima eficiéncia do mecanismo de armazenamento e devolucao de energia é
atingida ativamente na fase de encurtamento, ou seja, requer um certo consumo metabolico.

As diferencas em como os musculos soleo e gastrocnémio respondem ao aumento da compla-
céncia no TAq ressaltam o papel diferenciado desses musculos durante a marcha, extensamente
relatado na literatura [57, 26]. A diferenga no comportamento dos dois miuisculos se explica pelo
fato do gastrocnémio ser um musculo biarticular e o s6leo um miisculo uniarticular. Se explica
também pela diferenca na arquitetura muscular de ambos os miisculos, que esta reproduzida
em nosso modelo para esses miisculos. O comprimento 6étimo das fibras musculares e o com-
primento de repouso do tendao do soleo sao menores quando comparados aos do gastrocnémio
medial e aos do gastrocnémio lateral [9]. Por outro lado, o Angulo de penagao do séleo e a forca
isométrica maxima gerada por esse musculo sao maiores em relacao a ambos os feixes do gas-
trocnémio (F; para o séleo é maior do que a soma das for¢as isométricas maximas produzidas
pelos dois feixes do gastrocnémio) [9].

A arquitetura e a localizagao diferenciada desses dois musculos também pode explicar as
diferencas na amplitude de deslocamento dos dois feixes do TAq, reportadas na figura 5.9.
Durante o ciclo AE o feixe do TAq ligado ao gastrocnémio tem uma maior excursao em relacao
ao do soéleo. O movimento previsto para os dois feixes do TAq é, de certa maneira, independente.
Essa independéncia é vista na figura 5.9, pelo movimento em sentidos opostos dos tendoes do
soleo e do gastrocnémio (nos instantes entre 30 — 50%).

O movimento diferenciado dos dois tenddes ja foi observado experimentalmente [83] e a
magnitude desse deslocamento diferencial, previsto em nossas simulagoes (6, 3040, 06mm), ndo
estd muito distante dos valores medidos, para as condicoes de menor complacéncia. Ja para as
condicoes de maior complacéncia, esses valores se distanciam dos valores fisiol6gicos esperados.
Portanto, nossos resultados sugerem que para gerar a mesma poténcia em uma condicao de

complacéncia excessiva do TAq, o triceps sural necessitaria um movimento diferenciado do TAq
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que esta além dos valores fisioldgicos esperados, ou seja, podem nao ser possiveis de serem
atingidos, o que afetaria o desempenho do triceps sural. Além disso, observacoes experimentais
sugerem que o TAq de idosos perde a capacidade de realizar esse movimento diferenciado [82],
o que certamente pode comprometer o funcionamento independente do gastrocnémio e do soleo
e, consequentemente, a eficiéncia desses miusculos durante o ciclo AE.

Sendo assim, de maneira geral, nossos resultados indicam que, durante a marcha, para gerar
poténcias similares as de um miisculo com tendao mais rigido, as fibras dos miisculos do triceps
sural excessivamente complacentes operam mais distante de seu comprimento 6timo, exigindo
maior ativacao desses misculos durante a fase de alongamento do ciclo AE. Isso resulta num
aumento do consumo energético e na diminuicao da eficiéncia do mecanismo de armazenamento
e devolucao de energia no triceps sural.

Para as condicoes de maior complacéncia, nossas simulacoes ainda prevéem a necessidade de
um movimento independente entre os feixes do TAq, com uma amplitude que excede os valores
fisiologicos esperados. Podemos ressaltar ainda que os resultados de nossas simulagoes para
as condicoes de maior complacéncia do TAq se assemelham a algumas medidas experimentais
realizadas em idosos, o que corrobora nossa hipotese de que o nivel de complacéncia do TAq
pode realmente ser um fator contribuinte para as alteracoes na biomecanica e no consumo
metabdlico da marcha em idosos.

Apesar de nosso resultados se referirem a simulagoes realizadas com os dados de apenas
um individuo e das simplificacoes realizadas em nosso modelo - que incluem desconsiderar os
movimentos na diregao medial-lateral e modelar os misculos gastrocnémio medial e lateral por
um tnico misculo - serem limitacoes de nosso estudo, acreditamos que elas nao comprometem
nossas conclusoes mais gerais, ja que os movimentos controlados pelo triceps sural ocorrem
principalmente no plano sagital e que o individuo selecionado representa um adulto saudavel
tipico (ver figura 5.2). Além disso, como discutido anteriormente, os niveis de ativagio aqui
simulados sao comparaveis aos resultados das simulacoes que consideram os movimentos nos
outros planos anatomicos |7, 88| e aos niveis de ativagdo determinados a partir de medidas da
atividade elétrica muscular [13, 78|. Adicionalmente, a excursao das fibras musculares do sbleo
e do gastrocnémio também sao comparaveis a valores determinados experimentalmente.

Ao utilizarmos o CMC para investigar o efeito de um aumento da complacéncia do TAq
na producao de forca nos miisculos do triceps sural, optamos por nao investigar o efeito dessa
variavel na cinematica do andar, j& que o CMC simula a dinamica de ativagao e contracao
muscular quando a cineméatica do esqueleto é prescrita. Essa abordagem faz sentido ja que nosso
objetivo para esse estudo era compreender as possiveis alteragoes nos mecanismos de producao
de forca pelo triceps sural com tendao excessivamente complacente, necessarias & manutengao
de um padrao de marcha normal (o padrao de um adulto jovem saudével). Contudo, para
compreendermos melhor o efeito de um aumento na complacéncia do TAq nas alteracoes na

biomecanica do andar, tanto de adultos quanto de idosos, é necessario o uso de métodos de
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simulagao que nao imponham restri¢oes a cinemética do modelo.

5.4.1 Implicacoes e direcoes futuras

Nossas simulagoes indicam que para gerar a poténcia necessaria para sustentar o peso corporal
e propulsionar o tronco a frente com velocidade confortavel, os musculos do triceps sural com
o tendao excessivamente complacente consomem mais energia e tem sua eficiéncia mecanica
afetada. Além disso, ha a necessidade de que os feixes do tendao de Aquiles se movimentem de
maneira independente [83]. A amplitude desse movimento é tanto maior quanto maior o nivel
de complacéncia do tendao.

Com o avanco da idade o nivel de complacéncia do tendao pode aumentar, como resultado
do remodelamento de sua microestrutura [54]. Também como resultado desse remodelamento,
pode ocorrer, no tendao de Aquiles, um aumento na adesio entre os seus feixes [82], reduzindo
a capacidade dos musculos gastrocnémio e s6leo se movimentarem de maneira independente. O
aumento da complacéncia e a adesao entre os feixes do tendao podem afetar o funcionamento
das fibras musculares, diminuindo sua capacidade de gerar poténcia.

Portanto o aumento da complacéncia do tendao de Aquiles pode ter um importante papel
na diminuicao da poténcia gerada no tornozelo durante a fase de impulsao da marcha. Esses
resultados sugerem que a manutencao dos niveis rigidez do tendao e do movimento independente
de seus feixes podem sem ser importantes para a manutencao do padrao de marcha saudavel.

Nosso estudo considerou apenas a cinemaética de um adulto tipico, procurando entender os
fatores que limitariam os musculos do triceps sural de um idoso com tendao mais complacente de
gerar esse padrao de marcha. Pretendemos em um estudo futuro repetir as mesmas simulacoes
usando dados experimentais da marcha de idosos, para entender as mudancas na mecanica
muscular com a alteracao da cineméatica. Além disso, simulagoes usando dinamica direta, sem
impor que o modelo siga a cineméatica observada experimentalmente, seriam tteis para verificar
as alteracoes no padrao de marcha que poderiam decorrer do aumento da complacéncia do

tendao.

5.5 Conclusao

Nesse estudo fomos capazes de simular a mecanica e o consumo energético dos musculos gas-
trocnémio e séleo durante o andar, para diferentes niveis de complacéncia do tendao de Aquiles.
Nossos resultados reforcam a idéia de que o gastrocnémio, biarticular, e o séleo, uniarticular,
devem funcionar de maneira independente para gerar o suporte e a propulsao necessarios du-
rante a marcha. Além disso, indicam que o aumento da complacéncia do tendao de Aquiles
pode afetar a eficiéncia mecanica de ambos os musculos e ter consequéncias no seu consumo

metabolico. O aumento no nivel de complacéncia do tendao afeta de maneira diferente a efici-
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éncia e o consumo metabolico dos musculos do triceps sural, sendo o gastrocnémio mais sensivel
a essas mudancas. Alteracoes na microestrututura do tendao de Aquiles decorrentes do enve-
lhecimento podem causar um aumento no nivel de complacéncia desse tendao além de maior
aderéncia entre os diferentes feixes que o compoem, o que pode afetar também o funcionamento
independente dos misculos gastrocnémio e séleo. Concluimos, portanto que o aumento no nivel
de complacéncia do tendao de Aquiles pode ter um importante papel nas alteracoes na biome-
canica da marcha observadas em idosos. Especificamente, pode contribuir para a diminuicao
da poténcia gerada no tornozelo durante a fase de impulsao, para a diminuicao da velocidade

do andar e para um aumento no consumo energético durante a realizacao dessa tarefa.

102



Capitulo 6
Consideracoes Finais

Nos dois estudos aqui apresentados determinamos as forcas nos musculos do membro inferior
de adultos durante o andar em dois diferentes ambientes, fazendo uso de modelos matematicos
do corpo humano e medidas de variaveis biomecanicas externas a ele. Apesar das simplificacoes
necessarias para se modelar a complexa estrutura que é o sistema musculo-esquelético humano,
os resultados de nossa simulagao descreveram de maneira realista os niveis de ativacao muscular
que sao observados experimentalmente nessa tarefa. Nossos resultados nos permitiram quanti-
ficar a carga a que os musculos e as articulagoes do membro inferior estao sujeitos durante o
andar em ambiente aquatico e terrestre e verificar o importante papel dos tendoes para a econo-
mia de energia nessa tarefa, bem como para o funcionamento adequado das fibras musculares.
Esses resultados também fornecem parametros para que possamos entender melhor como se da
o controle do andar humano em ambiente aquatico e terrestre e para compreender as altera-
¢oes na biomecanica da marcha decorrentes do envelhecimento. Esperamos, com isso, fornecer
parametros para que os profissionais da area da satide possam elaborar intervencoes cada vez
mais eficientes para a manutencao da condicao fisica e reabilitacao do sistema locomotor, tanto

da populagao adulta quanto idosa.
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