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Resumo

Estimativas das forças musulares em seres humanos durante o andar

Maria Isabel Veras Orselli

Orientador: Prof. Dr. Maros Duarte

A estimativa das forças musulares durante o movimento humano tem inúmeras apliações

na área da Biomeânia. Nesse trabalho desrevo a apliação de métodos de estimativa das

forças musulares a dois diferentes problemas. O primeiro onsiste em se quanti�ar as argas

a que os músulos e as artiulações do membro inferior de adultos jovens estão sujeitos durante

o andar em ambiente aquátio e terrestre. Já o segundo onsiste na investigação do efeito do

aumento da omplaênia do tendão de Aquiles (TAq; tendão do trieps sural) na dinâmia

de produção de força dos músulos gastronêmio e sóleo (G e S respetivamente; ambos mús-

ulos do trieps sural), visando ompreender se o aumento da omplaênia, observado om

o envelheimento, poderia ontribuir para as alterações na biomeânia da marha de idosos.

A hipótese no primeiro estudo era de que as forças desenvolvidas pelos músulos do membro

inferior durante o andar em ambiente aquátio não seriam menores em relação ao ambiente

terrestre. Espei�amente, esperávamos observar um aumento nas forças geradas nos �exores

e extensores de quadril e joelho. No segundo estudo, nossas hipóteses eram de que o aumento

na omplaênia do TAq faria om que as �bras musulares operassem mais distantes do seu

omprimento ótimo, aumentando os níveis de ativação e o onsumo metabólio dos músulos

G e S. Com o objetivo de veri�ar as hipóteses levantadas nos dois estudos propostos utiliza-

mos o software OpenSim 3.1 e dados experimentais dos movimentos estudados, para realizar

simulações do andar humano e estimar as forças nos músulos do membro inferior durante essa

tarefa. Em ambos os estudos os dados experimentais foram adquiridos através de sistemas de

análise do movimento humano ompostos por âmeras, para �lmar os movimentos orporais

dos voluntários, e plataformas de força, para medir as forças de reação do solo. Os resultados

obtidos no primeiro estudo on�rmaram nossas hipóteses, uma vez que indiam que durante

determinadas fases do ilo da marha as forças geradas pelos músulos �exores e extensores de
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joelho e quadril, tais omo os músulos isquiotibiais e o gluteo máximo, podem exeder as forças

geradas em ambiente terrestre. Esses resultados orroboram a idéia de que o andar em ambi-

ente aquátio pode ser efetivo no ganho de força musular. As hipóteses para o segundo estudo

também foram on�rmadas. Adiionalmente, nossos resultados previram que, para o trieps

sural gerar a potênia neessária para manter o indivíduo andando om veloidade onfortável,

os tendões dos músulos G e S devem se movimentar de maneira independente. A diferença

no movimento dos feixes do TAq é tanto maior quanto maior a sua omplaênia. Além disso,

veri�amos que há um mínimo no onsumo metabólio do gastronêmio em um nível espeí�o

de omplaênia do TAq, enquanto para o sóleo o onsumo aumenta sistematiamente om o

aumento da omplaênia. Esses resultados indiam que um aumento na omplaênia do TAq

pode omprometer o desempenho dos músulos do trieps sural e aumentar o seu onsumo ener-

gétio, ontribuindo para as alterações na biomeânia da marha de idosos. As informações

forneidas nos dois estudos aqui apresentados podem auxiliar pro�ssionais de área da saúde

no planejamento de programas de treinamento e reabilitação para adultos e idosos, tanto no

ambiente terrestre quanto no ambiente aquátio.

Palavras-have: simulação, biomeânia, hidroterapia, tendão de Aquiles, idosos.
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Abstrat

Musle fore estimation during human walking

Maria Isabel Veras Orselli

Advisor: Prof. Dr. Maros Duarte

Musle fore estimation during human motion has numerous appliations in Biomehanis.

In this work, we desribe the appliation of methods of musle fore estimation to solve for

two di�erent problems. The �rst problem is to quantify lower limb musle and joint loads that

young adults are subjeted to when walking in the aquati and terrestrial environment. The

seond problem is to understand the e�et of inreased Ahilles tendon ompliane (AT; the tri-

eps surae tendon) in the gastronemius and soleus ontratile dynamis (G and S respetively;

both trieps surae musles), aiming at understanding if inreased AT ompliane, that ours

with aging, ould play a role in the elderly gait alterations. Our hypothesis for this �rst study

was that the fores developed by the lower limb musles in water are not always lower than

on land. Spei�ally, we hypothesized that the fores developed by the hip and knee �exors

and extensors would be grater in water than on land. For the seond study our hypothesis was

that the ompliant AT would ause the �bers to operate far from its optimal length resulting

in higher levels of ativation in both G and S, as well as higher spei� metaboli onsump-

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 aquati and terrestrial environments

to simulate human walking and to estimate the fores developed by the lower limb musles

during this task. In both studies, experimental data were aquired through human movement

analysis systems omposed of ameras, to reord the movements of the volunteers' body, and

fore plates, to measure ground ontat fores. We on�rmed our hypotheses to the �rst study

sine our results showed that in ertain periods of the gait yle the fores developed in the

knee and hip �exors and extensors, suh as the hamstrings and the gluteus maximus, inside

water exeeded the fores in orresponding periods of land walking. Those results orroborate

the idea that walking inside water may be e�etive in musle strengthening. We also on�rmed
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our hypotheses to the seond study. Additionally, we predited that to generate the neessary

power to walk with omfortable speed the trieps surae G and S tendon must move indepen-

dently. This di�erential behavior beomes larger the greater the AT ompliane. In addition,

we also observed that G metaboli energy onsumption was minimized for a spei� level of

AT ompliane while S systematially inreased. Those results suggest that inreased AT om-

pliane an ompromise the trieps surae performane and inrease metaboli onsumption,

ontributing to the alterations on the elderly gait biomehanis. 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 aquati environment.

Keywords: simulation, biomehanis, hydrotherapy, Ahilles tendon, elderly.
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Capítulo 1

Introdução

Quanti�ar as forças que atuam nas estruturas internas ao orpo humano (forças internas), tais

omo artiulações, ligamentos, tendões e �bras musulares, é muito importante para diversas

áreas da Biomeânia. Através da medida dessas forças é possível aompanhar a reabilitação

de um paiente, planejar e estudar ténias irúrgias, estudar o gesto esportivo e as argas a

que o orpo de um atleta está sujeito durante a prátia de determinada atividade, ompreender

omo os músulos se oordenam para gerar um movimento, desenvolver próteses e órteses,

entre outras apliações [1, 24, 19℄. No entanto, a medida direta dessas forças requer a oloação

de transdutores de força sobre tais estruturas [40℄, um proedimento extremamente invasivo e

inviável de ser realizado no ambiente dos laboratórios de análise do movimento humano.

Como alternativa, as forças internas durante o movimento humano podem ser estimadas in-

diretamente através de simulações que para serem realizadas preisam de dados experimentais

sobre variáveis biomeânias externas, tais omo a aeleração a que o orpo está sujeito e as for-

ças que atuam sobre ele durante uma determinada tarefa [63℄. Nesse ontexto, a determinação

das forças musulares é de espeial importânia, porque para que todas as outras forças aima

menionadas possam ser obtidas, é neessário primeiro se determinar as forças desenvolvidas

pelas unidades músulo-tendão. A estimativa das forças musulares através de simulações é

feita resolvendo-se as equações do movimento para o orpo humano tanto de maneira direta

(dinâmia direta) quanto de maneira inversa (dinâmia inversa).

A dinâmia inversa é o método mais difundido em biomeânia para quanti�ar forças e

torques internos ao orpo humano pois se baseia em modelos mais simples e requer baixo usto

omputaional, o que faz om que possa ser failmente implementada em softwares omeriais de

análise do movimento humano. O método da dinâmia inversa apliado à análise do movimento

humano onsiste em modelar o orpo humano por uma série de segmentos rígidos artiulados,

determinar as equações do movimento para esses segmentos e, a partir de medidas das posições,

veloidades e aelerações dos segmentos orporais, bem omo das forças externas (ao orpo

humano) que atuam sobre ada um deles, resolver inversamente as equações do movimento

[95℄. Como resultado da apliação desse método obtemos as forças e torques resultantes que
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atuam sobre as artiulações em questão.

Apesar da dinâmia inversa auxiliar na ompreensão das argas a que o orpo está sujeito

durante uma determinada tarefa, om ela não é possível estimar as forças individuais nos mús-

ulos e outras estruturas que irundam as artiulações [1, 24℄. Quando este método é assoiado

à medida da atividade elétria dos músulos, é possível inferir a atuação de ada músulo na

exeução e oordenação do movimento, ontudo, nem sempre as onlusões obtidas são on-

�áveis ([1, 63, 97℄). Para se obter estimativas individuais das forças musulares é neessário

o emprego de modelos matemátios mais omplexos que onsiderem a origem e a inserção de

ada um dos músulos nos segmentos orporais e as araterístias de produção de força do

músulo esquelétio humano. Muitas vezes ainda é neessário modelar a dinâmia da ativa-

ção desses músulos pelo sistema nervoso entral ([24, 63℄). A inlusão desses parâmetros no

modelo faz om que seja impossível resolver inversamente as equações do movimento, uma vez

que existem mais forças musulares a serem determinadas do que equações relaionando essas

inógnitas (graus de liberdade no problema). Trata-se portanto de um sistema indeterminado,

o que re�ete o fato das artiulações serem atuadas por músulos de maneira redundante [1℄.

Assim para que seja possível quanti�ar as forças musulares é neessário assoiar méto-

dos de otimização às soluções das equações de movimento, e isso implia em um maior usto

omputaional. Com o aumento da apaidade de proessamento dos omputadores e om o

desenvolvimento de softwares espeí�os para análise e simulação do movimento humano, a

solução do problema de determinação das forças musulares durante o movimento humano vem

se difundindo nos últimos anos. Apesar do aprimoramento das ferramentas disponíveis para a

solução desse problema, ele ainda está longe de ser onsiderado um problema simples. Existem

inúmeras questões a serem estudadas om relação aos parâmetros usados nos modelos matemá-

tios do sistema músulo-esquelétio, da dinâmia de ativação musular e da interação do ser

humano om o ambiente, para que se possa obter valores ada vez mais realistas para as forças

internas, tanto nos movimentos e populações tipiamente estudados a partir dessa abordagem

(marha e postura em pé de adultos saudáveis) quanto nos muitos outros tipos de movimen-

tos, tais omo aqueles exeutados na natação, hidroginástia e ilismo de veloidade, e outras

populações, omo rianças, idosos, amputados e indivíduos om determinada patologia.

Neste trabalho desreverei a apliação de métodos de estimativas das forças musulares

no estudo da marha humana em ambiente aquátio e no estudo da marha de idosos em

ambiente terrestre. O andar de adultos jovens em ambiente aquátio e o andar de idosos em

ambiente terrestre foram pouo estudados sob essa óptia. A di�uldade no estudo da marha

(e outros movimentos) em ambiente aquátio reside prinipalmente na questão do modelamento

das forças de interação entre o ser humano e o ambiente aquátio, ou seja, na determinação

analítia das forças hidrodinâmias que atuam sobre o orpo, assim omo na aquisição dos

dados experimentais neessários à realização das simulações [62℄.

Com relação ao andar de idosos, apesar de extensivamente estudado na literatura, inlusive
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do ponto de vista da inétia, através da dinâmia inversa [22℄, há pouos estudos que reportam

as forças musulares desenvolvidas durante essa tarefa [53℄. São dois os prinipais motivos

para isso: primeiro, a di�uldade em se parametrizar os modelos da dinâmia de ativação

e de produção de força musular para aomodar as alterações no sistema neural e músulo-

esquelétio deorrentes do envelheimento [87℄; segundo, a di�uldade em se abordar a questão

do aumento nos níveis de o-ontração musular observado nessa população [53, 78℄.

Neste trabalho de�nimos, portanto, dois objetivos distintos: estimar as forças desenvolvidas

pelo músulo do membro inferior durante o andar de adultos saudáveis em pisina om água

rasa e disutir as alterações nos meanismos de produção de força nos músulos extensores de

tornozelo om a diminuição da rigidez do tendão de Aquiles, uma das alterações que oorrem

om o envelheimento, durante o andar om veloidade onfortável, em ambiente terrestre.

Esses objetivos, aparentemente desonexos, se relaionam na medida que o segundo foi estimu-

lado pela neessidade de se estimar, em um futuro próximo, as forças musulares nos membros

inferiores de idosos, durante o andar em ambiente aquátio. Apesar da população idosa se

bene�iar da aminhada em ambiente aquátio, não há qualquer estudo que reporte a arga a

que seus músulos e artiulações estão sujeitos durante a realização dessa atividade.

Como tratam-se de estudos distintos, om objetivos e métodos diferentes, suas desrições

foram feitas em apítulos diferentes. O estudo intitulado "Estimativa das forças musulares du-

rante o andar em ambiente aquátio"é desrito no apítulo 4, já o estudo intitulado "In�uênia

da omplaênia do tendão de Aquiles na produção de força pelo trieps sural durante o andar"é

desrito no apítulo 5. No apítulo 2, araterizo o andar humano, a modalidade de marha

investigada em ambos os estudos, e no apítulo 3 desrevo os fundamentos teórios neessários

à ompreensão do problema da estimativa das forças musulares durante o movimento humano.

Por �m, uma onlusão onjunta é reportada no apítulo 6.
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Capítulo 2

O Andar Humano

O andar é a forma de loomoção mais pratiada pelo ser humano e, por esse motivo, o nível

de independênia e a perepção de qualidade de vida de um indivíduo depende diretamente

de sua apaidade de andar sem a neessidade do auxílio de outros [81℄. A manutenção de

um padrão de marha saudável e da apaidade de ontrole da postura em pé são, portanto,

importantes para o ser humano, o que justi�a os inúmeros estudos realizados para ompreender

as demandas meânias sobre o sistema músulo-esquelétio e os meanismos de ontrole motor

envolvido nessa tarefa.

Apesar de ada indivíduo demonstrar araterístias omportamentais próprias ao andar, é

possível identi�ar padrões omuns à maioria deles. Tais padrões dependem de fatores omo

gênero, idade e mesmo da presença de distúrbios e lesões ou da deterioração nos sistemas

músulo-esquelétio e sensorial de quem se loomove. Além disso as ondições do ambiente,

omo por exemplo, o tipo de superfíie de aminhada também são determinantes para o pa-

drão de marha que será adotado. A araterização da marha saudável e a ompreensão de

omo a inemátia, o ontrole motor e as argas no sistema músulo-esquelétio humano são

in�ueniados pelos fatores desritos anteriormente é importante para que seja possível identi-

�ar padrões patológios, se elaborar intervenções línias mais e�ientes para tratamento dos

distúrbios da marha, no desenvolvimento e na presrição de órteses e próteses ortopédias,

no aompanhamento da evolução línia de paientes, na prevenção de quedas em idosos, no

planejamento de intervenções irúrgias, dentre outras apliações [20, 65, 93, 94℄.

Segundo Whittle [94℄ o andar humano é "um método de loomoção que envolve o uso das

duas pernas, alternadamente, para promover suporte e propulsão". Trata-se, portanto, de

uma tarefa ília, ou seja, quando examinamos os movimentos realizados pelo orpo humano,

vemos que uma série de eventos se repete a intervalos de tempos onstantes. Um ilo do andar

está, ompreendido no intervalo de tempo entre duas repetições suessivas de um determinado

evento. Qualquer evento pode ser usado para demarar o iníio de um ilo mas, tipiamente é

usado o toque de um dos dois alanhares om o solo. Ao ilo ompleto do andar dá-se o nome

de passada. O termo passo é usado para de�nir a série de eventos que oorrem entre o toque do
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alanhar de um dos membros ao solo e o toque subsequente do alanhar ontralateral, de modo

que a passada onsiste de dois passos. Durante a passada ada um dos membros inferiores passa

por duas fases distintas: uma fase de apoio, na qual ontribui para a estabilidade da postura,

sustentação do peso orporal e propulsão do orpo, e uma fase de balanço, na qual o membro

inferior auxilia, essenialmente, na progressão do movimento e se prepara para iniiar um novo

apoio [65℄. A �gura 2.1 esquematiza as fases do andar, para ambos os membro inferiores em

uma passada iniiada om o toque do alanhar direito.

Figura 2.1: Representação da sequênia de eventos que oorre durante a marha simultanea-

mente do lado direito e esquerdo. A área hahurada destaa as fases de um ilo ompleto do

andar (passada) iniiado om o toque do alanhar direito (AD; apoio duplo.)

Partiularmente o andar de adultos saudáveis no ambiente terrestre, em superfíie horizontal

plana e om veloidade onfortável é bem desrito na literatura [65, 93, 94℄. Para essa população,

nessas ondições, o andar pode ser onsiderado uma tarefa simétria, já que todos os eventos

oorridos om o membro direito se repetem no membro esquerdo defasados de "um passo", que

orresponde a meio ilo. Portanto, mesmo realizando uma análise do movimento de apenas

um lado do orpo, somos apazes de extrapolar os resultados para o lado oposto. No andar de

adultos saudáveis à veloidade onstante, a duração da fase de apoio é de aproximadamente

60% do período do ilo, enquanto os 40% restantes orrespondem à fase de balanço (�gura

2.1). Na fase de apoio existem períodos de apoio duplo, quando os dois pés estão em ontato

om o solo, e um período de apoio simples, mais duradouro, quando apenas um pé está em

ontato om o solo [81, 94℄.

Uma araterização ompleta do andar, do ponto de vista da biomeânia, envolve a desri-

ção quantitativa do movimento dos segmentos orporais, das artiulações envolvidas na tarefa,

das forças e torques que atuam no orpo humano e da atividade elétria dos músulos soliita-

dos durante o movimento. A desrição inemátia do andar é feita, prinipalmente, em termos

do omportamento dos ângulos entre os segmentos orporais adjaentes (ângulos artiulares) e
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em termos do omportamento dos ângulos que de�nem a orientação do segmento orporal em

relação a um referenial inerial �xo (ângulos segmentares)ao longo de uma passada. Variáveis

omo o omprimento da passada (Lp), de�nida omo sendo a distânia entre o ponto onde

oorreu o ontato iniial e a posição onde oorreu o ontato �nal do alanhar, o período (Tp)

e a veloidade da passada (Vp = Lp/Tp), além do período da fase de apoio (Ta), também são

usadas para araterizar o movimento [95℄.

A aquisição dos dados inemátios aima desritos é feita om um sistema de aptura de

imagens omposto por uma ou mais âmeras e um sistema de alibração, utilizado para relai-

onar as dimensões das imagens adquiridas pelas âmeras, om as dimensões do espaço que está

sendo analisado. O proedimento onsiste em �xar maradores sobre os segmentos orporais do

indivíduo, de modo que seja possível identi�ar a posição e a orientação desses segmentos no

espaço, �lmar o movimento de interesse, digitalizar a trajetória desses maradores e alibrá-las.

Obtém-se dessa maneira, as trajetórias dos maradores em relação a um determinado referen-

ial �xo no laboratório. Essas trajetórias são usadas nos álulos das variáveis que desrevem

as posições, veloidades e aelerações das artiulações e segmentos orporais.

Durante a marha (assim omo em todos os movimentos humanos) atuam sobre o orpo

forças geradas pelas estruturas internas (forças internas) e forças externas, que surgem da

interação entre o indivíduo e o ambiente. São exemplos de forças internas as forças desenvolvidas

pelas �bras musulares, as forças resultantes da extensão de tendões e ligamentos, e as forças

de ontato nas superfíies artiulares e de forças externas, a força de ontato exerida pelo solo

sobre o pé (força de reação do solo) e a força gravitaional. Como disutido anteriormente, a

medida direta das forças internas é um proedimento invasivo, raramente empregado fora das

salas de irurgia devido ao desonforto e aos risos que oferee à saúde do sujeito de pesquisa

[24, 40℄. A alternativa é estimar as forças internas a partir do efeito das suas ações, ou seja,

a partir dos movimentos orporais gerados e das forças de interação entre o indivíduo e o

ambiente.

Para que seja possível estimar as forças internas é neessário que se elabore um modelo

meânio do sistema músulo esquelétio e de sua interação om o ambiente. Dessa maneira

é possível esrever as equações de movimento que desrevem o problema e determinar quais

variáveis biomeânias externas (forças de interação om o ambiente, posições, veloidades e

aelerações dos segmentos orporais) preisarão ser medidas para que se enontre as soluções

dessas equações. O problema da determinação das forças internas ao orpo humano pode ser

abordado de diversas maneiras [24℄ (ver apítulo 3).

As forças externas que atuam sobre o orpo do indivíduo durante o andar em ambiente

terrestre são a força peso e a força de reação do solo. A força de reação do solo é medida,

tipiamente, om uma plataforma de força [12℄ e o peso dos segmentos orporais é estimado a

partir de tabelas antropométrias, nas quais a massa de ada segmento é forneida em poren-

tagem da massa total do indivíduo [18, 95, 100℄. As tabelas antropométrias também forneem
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uma estimativa do momento de inéria do segmento orporal em relação aos seus eixos prini-

pais, além da posição do entro de massa ao longo desses eixos. Quando o indivíduo aminha

imerso em ambiente aquátio duas outras forças atuam sobre seu orpo: o empuxo e a força

de arrasto. A estimativa dessas forças, em espeial a estimativa da força de arrasto, onstitui

o prinipal problema para a análise do movimento humano em ambiente aquátio. A força de

arrasto depende da forma do orpo em que ela atua e da veloidade de desloamento desse

orpo em relação ao �uido.

Para se determinar de maneira exata a força de arrasto é neessário, portanto, que se onheça

o ampo de veloidade do �uido nas proximidades do orpo, o que é um problema bastante

omplexo tanto do ponto de vista analítio quanto experimental, quando o orpo em questão

é o orpo humano. D. Newman [58℄ tratou esse problema utilizando a teoria das faixas (do

inglês strip theory) para desrever a força de arrasto nos membros inferiores durante o andar

em esteira ergométria. A teoria das faixas é uma simpli�ação ao problema da determinação

das forças de arrasto para orpos extensos e de formatos irregulares, que é geralmente apliada

em meânia naval [59℄. Ela onsiste em dividir o orpo em pedaços in�nitesimais, alular a

força de arrasto em ada um desses pedaços e somá-las para obter a força resultante. Diversos

estudos, utilizaram om suesso a teoria das faixas na estimativa da força de arrasto durante

o movimento humano em ambiente aquátio [2, 14℄. Utilizaremos esse método para estimar

a força de arrasto que atua sobre os segmentos orporais submersos durante a aminhada em

ambiente aquátio (detalhes na seção 4.2.5).

A medida da atividade elétria nos músulos, ou eletromiogra�a, fornee informações sobre

quais músulos estão sendo rerutados para gerar um determinado movimento. Ela é útil

no entendimento de omo se dá o ontrole de um determinado movimento [73, 95℄. O sinal

eletromiográ�o é a somatória dos poteniais de ação que se propagam em ada �bra musular.

Os poteniais de ação se originam a partir da hegada nas plaas motoras (região da �bra

musular onde oorre a sinapse) de impulsos elétrios vindos do sistema nervoso entral através

dos motoneur�nios. Um motoneur�nio pode inervar diversas �bras musulares em um mesmo

músulo. Chama-se unidade motora o motoneur�nio e todas as �bras musulares inervadas por

ele.

A amplitude do sinal eletromiográ�o re�ete o nível de ativação das diversas unidades mo-

toras que ompõem um músulo, ela pode variar om o número de unidades motoras rerutadas

e om a taxa na qual as unidades motoras são rerutadas para gerar força (taxa de hegada

de impulsos elétrios vindos do sistema nervoso entral). A forma mais omum de se medir

a atividade elétria nos músulos durante a marha humana é através do posiionamento de

eletrodos bipolares sobre a pele do indivíduo, próximo à região do ventre do músulo que se

deseja monitorar.

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

abordagem tridimensional da marha desreve os movimentos que oorrem nos três planos de
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referênia anat�mia: sagital, que divide o orpo em direita e esquerda; frontal, que divide o

orpo nas partes anterior e posterior; e plano transverso, que delimita as metades inferior e

superior. A abordagem bidimensional da marha onsidera apenas os movimentos que oorrem

no plano sagital e se justi�a quando um entendimento mais global e menos detalhado do

movimento se faz neessário, já que, durante o andar, os movimentos dos membros inferiores e

trono oorrem fundamentalmente nesse plano.
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Capítulo 3

Estimativa das Forças Musulares em

Biomeânia

Assim omo desrito nos apítulos anteriores, podemos lassi�ar as forças que atuam sobre o

orpo humano em forças internas e externas [95, 100℄. Forças externas são aquelas exeridas

pelo ambiente sobre o orpo e forças internas aquelas que atuam entre as estruturas internas ao

orpo humano. São exemplos de forças externas a força gravitational, a força de reação do solo e

as forças aero e hidrodinâmias. Como exemplo de forças internas temos as forças desenvolvidas

nos músulo e seus tendões, as forças de ontato nas artiulações e as forças devido a extensão

de ligamentos e outros teidos que a irundam. Apesar da magnitude das forças externas

re�etirem de erta maneira a magnitude das forças internas, somente podemos quanti�ar a

arga a que o sistema músulo-esquelétio está sujeito durante uma determinada tarefa a partir

do onheimento das forças desenvolvidas nas estruturas internas. Por esse motivo, a questão

da determinação das forças internas é tão importante na área da biomeânia.

Atualmente a medida direta dessas forças só é possível através de proedimentos invasivos,

inviáveis de serem apliados no ambiente dos laboratórios de análise do movimento humano.

Como alternativa, inúmeros métodos para quanti�ar de maneira indireta essas forças vem

sendo desenvolvidos [24℄. Esses métodos baseiam-se no prinípio de que as forças musulares

geram os movimentos do esqueleto e, omo onsequênia, algumas das forças de interação entre

o orpo humano e o ambiente. Estabeleida esta relação de ausa e efeito, estima-se a "ausa"a

partir dos seus "efeitos", ou seja, estimam-se as forças internas a partir do movimento do

esqueleto e das forças de interação entre ele e o ambiente. No entanto, essa relação só pode ser

estabeleida através de um modelo matemátio do sistema músulo-esquelétio e da dinâmia

do movimento em questão. Dependendo da abordagem dada ao problema, também é neessário

que se elabore um modelo da dinâmia de ativação dos músulos, a qual desreve a resposta

musular às soliitações (exitações) sistema nervoso entral. O nível de detalhe desses modelos

depende dos objetivos do estudo e do movimento que se quer analisar.
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No que diz respeito a estimativa das forças internas, o modelo matemátio mais simples do

orpo humano é aquele que onsidera apenas a geometria do esqueleto. Nesse tipo de modelo os

segmentos orporais são, tipiamente, onsiderados sólidos rígidos, ligados por artiulações sem

atrito. As forças internas que atuam ao redor de uma determinada artiulação e os respetivos

torques gerados por elas são agrupados em forças e torques resultantes. Os torques resultantes

representam basiamente a resultante dos torques gerados ativamente pelos músulos e pas-

sivamente por ligamentos e outros teidos ao redor da artiulação. Já as forças resultantes

representam a somatória das forças geradas por estas estruturas e pela força de ontato entre

os ossos dos segmentos que se artiulam.

O modelo da dinâmia do sistema é formulado através de suas equações de movimento.

Para um sistema om n graus de liberdades desritos por n oordenadas generalizadas qj que

representam ângulos artiulares, a equações do movimento na forma matriial é:

M(q)q̈ + C(q, q̇) +G(q) + τ(q, q̈) + E = 0 (3.1)

onde, M(q) é a matriz n×n que ontém as araterístias ineriais dos segmentos que ompõem

o sistema; G(q), C(q, q̇) e E são matrizes n × 1 que representam, respetivamente, os torques

gravitaionais, entrífugos e de Coriolis e os torques externos que atuam no sistema; τ(q, q̇) é

também uma matriz n×1 que ontem os torques resultantes que atuam sobre ada artiulação

[24, 96℄.Os torques resultantes podem, então, ser obtidos a partir da solução inversa (dinâmia

inversa, eq. 3.2) ou direta (dinâmia direta, eq. 3.3) da equação 3.1.

τ(q, q̇) = −[M(q)q̈ + C(q, q̇) +G(q) + E] (3.2)

q̈ = −M−1[C(q, q̇) +G(q) + τ(q, q̇) + E] (3.3)

A solução inversa, tem aráter desritivo: a partir dela estima-se os torques neessários

para gerar determinado movimento. A solução direta, em grande partes das vezes, tem aráter

preditivo: da solução da equação diferenial, obtém-se o movimento gerado por determinado

torque, que é omparado om as medidas experimentais para o movimento do esqueleto. A

estimativa das forças e torques internos é geralmente feita através da dinâmia inversa devido

à maior simpliidade e baixo usto omputaional.

Quando é neessário distribuir os torques resultantes entre os músulos, ligamentos e outros

teidos (problema da distribuição de forças), é preiso que estas estruturas sejam detalhadas no

modelo do sistema músulo-esquelétio. É mais omum que os torques gerados por ligamentos

e outras estruturas passivas sejam desonsiderados (om exeção das situações em que a sua

determinação é o objetivo prinipal do estudo) [63℄. Nesses asos, o torque resultante é distri-

buído apenas entre os músulos que serão onsiderados no modelo. A inlusão dos músulos
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requer que se modele a geometria musular e também o omportamento meânio das �bras

musulares e do tendão que ompõem o músulo (o atuador músulo-tendão).

A geometria musular é desrita pela origem e inserção dos músulos em ada segmento e

também por um modelo da linha de ação musular (o aminho seguido pelo músulo quando

esses dois pontos se aproximam ou se afastam). O modelo da linha de ação de�ne o omprimento

de um músulo i (o omprimento do músulo inlui o tamanho das �bras musulares e do

tendão) e é uma função das oordenadas generalizadas do modelo (Li = Li(q)). A partir de

Li(q) alula-se os braços de alavana (Rji) da força musular i em relação a uma determinada

artiulação j omo na equação 3.4 [24, 80℄.

Rji(q) =
∂Li

∂qj
(3.4)

O omportamento meânio do músulo-tendão é desrito pela araterístia de produção de

força das duas unidades que o ompõem: as �bras musulares, representadas por um elemento

ontrátil e elástio que gera força ativamente e passivamente, e o tendão, um elemento elástio

que gera força passivamente. Os modelos matemátios da dinâmia de produção de força no

músulo esquelétio são baseados no modelo proposto por Hill [98℄, o qual desreve a força

músular em função do seu nível de ativação (a), omprimento (li) e veloidade de ontração

da �bra musular (l̇i).

Do ponto de vista da meânia, o músulo de Hill é representado por um elemento ontrátil

em paralelo om um elemento elástio, representando as �bras musulares, e um outro elemento

elástio em série, representando o tendão 3.1. As equações que desrevem a produção de

força no músulo são formuladas para desrever um músulo genério [98℄ e para isso preisam

ser parametrizadas pelas grandezas que de�nem a arquitetura musular: a força isométria

máxima que o músulo é apaz de produzir (FM
o
), o omprimento em que a �bra musular

deve estar para gerar essa máxima força isométria (lo), pela veloidade máxima de ontração do

músulo (vmax) e pelo omprimento de seu tendão em repouso (L0
T ). A força gerada pelas �bras

musulares (elemento ontrátil e sua elastiidade em paralelo) é dada pela seguinte equação:

Ff = FM
o
(

afAl(l)fv(l̇) + fP l(l)
)

(3.5)

onde o produto fAl(l)fv(l̇) desreve matematiamente a força produzida ativamente pela �bra

musular (normalizada por FM
o
) quando seu omprimento instantâneo é l = l/lo e ela esta se

ontraindo om veloidade l̇ = l̇/vmax
; e fPL(l) desreve a força passiva (também normalizada

por FM
o
) gerada pelas �bras musulares quando estendidas além de seu omprimento ótimo

(l > lo) [10, 15℄. Diversas funções são usadas para desrever fAl, fv e fPL. Dentre as tipiamente

utilizadas estão as desritas no trabalho de Thelen [87℄.

Já a força desenvolvida pelo tendão é dada pela equação 3.6, onde fT , é a força no tendão
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Figura 3.1: Modelo do tipo Hill para a unidade a unidade músulo-tendão.

(normalizada por FM
o
) em função de sua deformação (ǫT = (LT − L0

T )/LT
0
). Muitas vezes a

relação força-deformação no tendão é desrita por uma função não linear para valores pequenos

de ǫT e linear para deformações maiores [87℄.

FT = FM
ofT (ǫT ) (3.6)

Segundo esse modelo matemátio, o omprimento total do músulo em um determinado

instante se relaiona om o omprimento instantâneo das �bras musulares e do tendão através

da equação 3.7. Nessa equação α representa o ângulo de penação do músulo.

L(t) = LT (t) + l(t)cosα(t) (3.7)

O ângulo de penação não se mantém onstante enquanto o músulo se ontrai (α = α(t)).

A relação mais usada para desrever seu omportamento durante uma ontração é a 3.8, na

qual αo é o ângulo de penação quando l = lo [15℄.

α(t) = arcsen

(

loαo

l(t)

)

(3.8)

Por �m, para que a força por toda a unidade músulo-tendão seja a mesma (ondição de

equilíbrio), a equação 3.9 deve ser satisfeita a ada instante. Portanto, quando falamos em

determinar as forças musulares, estamos falando em determinar a força de tração ao longo do

tendão (Ffcosα).

FM
o(afAlfv + fP l)cosα− FM

ofT = 0 (3.9)

A inlusão das forças musulares na equação do movimento é feita deixando-se expliita

a ontribuição de ada músulo para os torques artiulares resultantes, através da equação

matriial 3.10.

τ(q, q̇) = R(q)FM(l(q), l̇(q, q̇), a) (3.10)
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Para o sistema om os n graus de liberdade e omm músulos R(q) é a matriz n×m, na qual

os omponentes são os braços de alavana das forças musulares em relação a uma determinada

artiulação (equação 3.4), e FM é a matriz m× 1 das forças musulares. As equações de 3.5 a

3.9 junto om parâmetros que araterizam a arquitetura espeí�a de ada músulo (FM
o
, lo,

LT
o
, αo

), de�nem a dinâmia de ontração musular.

Mesmo que as grandezas q, G e E sejam onheidas, e que os modelos do sistema músulo

esquelétio e da dinâmia do movimento nos permitam obter C e R, ainda sim existem m

forças musulares a serem determinadas e n equações a serem resolvidas. Como m exede n,

o sistema desrito pelas equações 3.1 e 3.10 é subdeterminado em FM [1, 24℄. Do ponto de

vista �siológio, essa redundânia re�ete o fato de que o Sistema Nervoso Central (SNC) pode

ombinar os torques gerados pelos diversos músulos de diferentes maneiras para produzir um

mesmo torque resultante e, portanto,um mesmo movimento. Aredita-se que o SNC planeja o

movimento, de aordo om algum ritério de performane [1℄. Baseado nessa hipótese, métodos

de otimização são empregados para soluionar o problema da distribuição de forças entre os

músulos do modelo, simulando o ritério adotado pelo SNC.

Diversos métodos vem sendo empregados na solução desse problema [24℄, dentre os prinipais

estão os que envolvem a solução direta da equação do movimento assoiada a métodos de

otimização dinâmia, a solução inversa da equação do movimento assoiada a métodos de

otimização estátia [7, 99℄ e a solução direta da equação do movimento assoiada a métodos

de otimização estátia [87℄. Quando a abordagem dada ao problema inlui a solução direta

da equação do movimento, ou seja, quando a equação 3.3 é integrada no tempo, é neessário

inluir no modelo a maneira omo o sistema nervosos entral ontrola o movimento, o que é

feito modelando-se a dinâmia de ativação musular.

A dinâmia de ativação proura desrever matematiamente omo as �bras musulares são

rerutadas ou inibidas a partir da hegada do sinal neural na junção motora. O sinal neural

é representado pela variável u, que assume valores entre 0 e 1, e a dinâmia de ativação é

geralmente dada por uma equação diferenial não-linear de primeira ordem, que relaiona a

taxa de ativação à taxa de exitação neural [63, 96, 98℄. Um exemplo é a equação 3.11, na qual

T (a, u) é uma onstante de tempo ujo valor depende se o músulo está sendo ativado (u > a)

ou desativado (u ≤ a) [87℄.

da

dt
=

u− a

T (a, u)
(3.11)

A dinâmia de ativação deve ser onsiderada toda vez que a equação do movimento for

soluionada diretamente pois, somente dessa maneira é possível inluir no modelo o atraso

entre a hegada do sinal neural e o iníio, ou interrupção, da produção de força no músulo.

A solução do problema da determinação das forças musulares através de otimização dinâ-

mia, requer a solução simultânea das equações difereniais que regem a dinâmia de ativação
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(equação 3.11), a dinâmia de ontração musular (equação 3.9) e a dinâmia do movimento

(equações 3.3 e 3.10) ao mesmo tempo em que se otimiza uma função usto que depende expli-

itamente do tempo J(q, q̇, FM , t) (por exemplo, minimizar a energia neessária para a exeução

do movimento). As equações que desrevem a dinâmia do sistema são integradas por diversas

vezes até que se enontre um valor ótimo para J . Já a determinação das forças musulares

através da assoiação de métodos de otimização estátia à solução inversa da equação do movi-

mento (equação 3.2), onsiste em se obter, para ada instante, tk, os torques resultantes, τ(tk),

que atuam sobre as artiulações e, onsiderando omo restrição a relação dada pela equação

3.10, otimizar para ada tk uma função usto J(q(tk), q̇(tk), FM(tk)) (por exemplo, minimizar

a soma quadrátia do nível de ativação de ada músulo). Nesse aso, não é neessário inluir

no modelo a dinâmia de ativação.

A vantagem da utilização da otimização dinâmia sobre a otimização estátia é que a pri-

meira pode inorporar mais apropriadamente as araterístias �siológias de produção de força

do músulo esquelétio e, onsequentemente, desrever melhor o ritério de performane adotado

pelo SNC, resultando em estimativas mais realistas das forças musulares [1, 7℄. Entretanto, a

demanda omputaional exigida nessa formulação é extremamente alta, o que pode inviabilizar

o uso de modelos neuromusulares mais omplexos. Muitas vezes são neessária simpli�ações,

tais omo redução no número de graus de liberdade ou no número de músulos do model, o

que faz om que os benefíios trazidos pela inlusão da dinâmia de produção de força sejam

perdidos [7℄.

A otimização estátia, por sua vez, é pouo ustosa omputaionalmente e pode ser usada

om modelos neuromusulares mais detalhados. Apesar dessa formulação não permitir que

as araterístias dinâmias da produção de força pelos músulos sejam levadas em onta, é

possível aresentar restrições ao problema que limitem os valores de força obtidos aos valores

�siológios desritos pelo modelo de Hill [7℄. Isso é feito levando-se em onta, para ada músulo,

a relação dada pela equação 3.5. Para o problema da estimativa das forças musulares na marha

humana, e também em alguns outros movimentos de baixa veloidade, os resultados obtidos a

partir de otimizações dinâmia e estátia são pratiamente equivalentes [7, 63℄

Alguns métodos alternativos, onseguiram assoiar o baixo usto omputaional da otimi-

zação estátia à solução das equações do sistema por dinâmia direta, permitindo a inlusão

da dinâmia de ativação musular na formulação do problema [24℄; um desses algoritmos é

o Computed Musle Control (CMC) [88, 89℄. Simpli�adamente, o CMC usa um ritério de

otimização estátia para enontrar as exitações musulares num instante t. Em seguida, usa

esses valores na solução direta das equações da dinâmia do sistema para enontrar as oorde-

nadas generalizadas num instante posterior q(t + δt). Critério de otimização são empregados

simultaneamente para que q(t + δt) seja o valor de oordenada que melhor desreve a inemá-

tia do sistema medida experimentalmente. Isso é feito empregando-se um método de ontrole

proporional ao sinal e a derivada do sinal. O CMC foi usado, om suesso para desrever a
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atividade elétria dos músulos do membro inferior durante a marha [88℄.

Nos estudos aqui desritos, um método de otimização estátia assoiado à solução inversa

das equações de movimento e o CMC, foram apliados na solução do problema da estimativa

das forças musulares durante o andar. O método de otimização estátia foi utilizado no estudo

"Estimativa das Forças Musulares Durante o Andar em Ambiente Aquátio"(ver apítulo 4) e

o CMC foi utilizado no estudo "In�uênia da omplaênia do tendão de Aquiles na produção

de força pelo trieps sural durante o andar"(apítulo 5).

15



Capítulo 4

Estimativa das Forças Musulares

Durante o Andar em Ambiente Aquátio

4.1 Introdução

A aminhada em ambiente aquátio é uma atividade de baixo impato [13, 62℄ que pode ser

realizada por indivíduos de todas as idades e em diversas ondições médias [47℄. Por isso,

é uma tarefa frequentemente reomendada em protoolos de treinamento e reabilitação. Essa

atividade tem espeial importânia na reabilitação e manutenção do ondiionamento físio em

populações espeiais, omo por exemplo idosos e paientes neurológios e na reabilitação de

paientes om lesões artiulares, ligamentares e da oluna [16, 32, 70, 68, 77, 86, 90℄.

É a ação do empuxo, se opondo a força gravitaional, e das forças de arrasto, aumentando

a resistênia ao movimento, que tornam a pisina om água rasa um ambiente seguro para a

aminhada no que diz respeito a quedas e lesões e fazem om que essa atividade possa ser pres-

rita para diferentes grupos de indivíduos. Isso porque a ação onjunta dessas forças promove

auxílio para a sustentação do peso orporal, ontribui para a redução das forças resultantes

sobre as artiulações [62℄ e faz om que os indivíduos adotem veloidades de aminhada meno-

res em relação ao ambiente terrestre [11, 62℄. Por outro lado, para se mover nesse ambiente,

em oposição a ação resistiva da força de arrasto, é neessário que se aumente o impulso hori-

zontal apliado ao solo durante a fase de apoio [11, 62℄. Além disso, movimentos artiulares

que em ambiente terrestre oorrem passivamente pela ação da força gravitaional e por inéria

[94℄, prinipalmente na fase de balanço, preisam ser iniiados e mantidos ativamente pela ação

musular, já que as forças hidrodinâmias minimizam ambos os efeitos [62℄.

Tais alterações na biomeânia da marha em ambiente aquátio em relação ao ambiente

terrestre são aompanhadas por modi�ações nos padrões dos torques artiulares resultantes

sobre as artiulações do tornozelo, joelho e quadril. Essas modi�ações se araterizam por uma

redução nos pios de torque sobre as artiulações do tornozelo e joelho, mas não sobre o quadril.
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Isso sugere que a demanda musular em ambiente aquátio, tanto em termos de intensidade

de força quanto de duração da atuação musular, nem sempre será menor em omparação ao

ambiente terrestre.

Corrobora essa hipótese o fato do onsumo energétio ser maior em ambiente aquátio em

relação ao ambiente terrestre quando se adota uma mesma veloidade de aminhada [47℄. Du-

rante o andar em ambiente terrestre a energia inétia do entro de massa é transformada em

energia potenial gravitaional, que depois é novamente transformada em energia inétia, sem

muita perda de energia, já que a magnitude das forças externas dissipativas é pequena em

omparação om a força gravitaional. Como a perda de energia é pequena, as forças musula-

res atuam mais no sentido de ontrolar o movimento dos segmentos orporais e "failitar"essa

transformação de energia. Já em ambiente aquátio, atuam sobre o orpo forças externas dissi-

pativas de magnitude onsiderável. Isso faz om que seja neessário injetar energia no sistema

onstantemente para que o movimento possa ser mantido. Os músulos são responsáveis por

essa "reposição"de energia inétia, o que implia em uma predominânia da ação onêntria

da musulatura do membro inferior no ambiente aquátio.

Apesar de ser amplamente reomendada, há pouos estudos que quanti�aram as argas

sobre os membros inferiores durante a prátia dessa atividade. Nos último anos, inúmeros

estudos investigaram a atividade eletromiográ�a, araterizaram a inemátia da marha,

quanti�aram o onsumo metabólio e reportaram as araterístias das omponentes vertial

e anterior-posterior da força de reação do solo durante o andar em ambiente aquátio, nas

populações de adultos e idosos [2, 13, 11, 38, 47, 51, 52, 62, 74℄. No entanto, pouos estudos

quanti�aram as argas sobre músulos, artiulações e ligamentos do membro inferior [2, 51,

52, 62℄ e, todos eles, tratam apenas da população adulta.

Miyoshi e olaboradores (2003 e 2005) [51, 52℄ estimaram os torques resultantes no plano

sagital, sobre as artiulações do tornozelo, do joelho e do quadril apenas durante a fase de

apoio do andar, a diferentes veloidades, sem, no entanto, onsiderar as forças de arrasto.

Orselli e Duarte [62℄ estimaram pela primeira vez as forças e os torques resultantes sobre essas

mesmas artiulações, durante um ilo ompleto do andar (fase de apoio e fase de balanço), om

veloidade onfortável e nível de imersão na altura do peito, onsiderando as forças de arrasto

que atuaram em ada um dos segmentos imersos [62℄. Akiyama e olaboradores [2℄ estimaram as

forças e torques artiulares durante o ilo ompleto do andar em três ondições de veloidade e

forneeram uma primeira estimativa das forças nos músulos do membro inferior para uma das

veloidades estudadas. Para isso esses autores usaram um modelo bi-dimensional dos membros

inferiores, atuado por 8 músulos, e os dados experimentais de um únio indivíduo.

A arênia de estudos sobre as forças internas que atuam no orpo do indivíduo durante

a marha em ambiente aquátio, deve-se prinipalmente a dois fatores: a di�uldade de se

realizar experimentos nesse ambiente e a di�uldade em se estimar e modelar a força de arrasto

durante esse movimento. Por esses mesmos motivos, os estudos aima itados se limitam a
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uma abordagem bidimensional do problema e ao emprego de modelos meânios do orpo

humano mais simples: om pouos graus de liberdade e pouos músulos, quando onsiderados.

No que diz respeito ao problema da estimativa das forças musulares a inlusão da força de

arrasto e de modelos meânios mais detalhados do orpo humano torna o problema muito

mais omplexo, aumentando o seu usto omputaional, dependendo da abordagem utilizada

na solução do problema. Em espeial, pode inviabilizar a solução do problema por dinâmia

direta (otimização dinâmia).

A solução do problema da estimativa das forças musulares durante a aminhada em am-

biente terrestre utilizando o método de otimização estátia em onjunto om a solução ob-

tida através da dinâmia inversa, se mostrou equivalente à solução obtida por dinâmia direta

quando as araterístias �siológias dos músulos foram onsideradas no problema [7℄. O em-

prego deste método ao problema equivalente em ambiente aquátio é uma solução viável à

questão da estimativa das forças musulares. Sua vantagem está no baixo usto omputaional

e no fato desse método poder ser utilizado mesmo quando modelos mais omplexos do orpo

humano são onsiderados, failitando, assim, o emprego de uma abordagem tridimensional ao

problema.

Uma ferramenta aessível para se implementar o uso da otimização estátia na solução

do problema da estimativa das forças musulares é a forneida pelo software OpenSim. O

OpenSim é um software livre para análise e simulação do movimento humano, que permite o

desenvolvimento e o ompartilhamento de modelos meânios do sistema músulo-esquelétio

pela omunidade ientí�a [19℄. A vantagem da utilização desse software está além das ferra-

mentas de análise e simulação forneidas por ele. Ela onsiste, justamente, no fato de se tratar

de um software livre e que promove o ompartilhamento de informações (modelos, plugins para

aresentar novos tipos de análises, dados experimentais). Essa �loso�a, estimula e failita a

reprodução de métodos investigativos de suesso em outros estudos; a reprodução de um deter-

minado resultado por outros grupos de pesquisa, ontribuindo para a validação e disussão de

resultados; o uso de simulações do movimento humano no ambiente línio, de modo a auxiliar

na tomadas de deisões relativas a irurgia e no aompanhamento de um paiente durante a

reabilitação [19, 79℄.

Apesar das primeiras estimativas das argas a que estão sujeitos músulos e artiulações

dos membros inferiores [2, 51, 52, 62℄ terem sido de grande ontribuição para se responder

questões fundamentais sobre a demanda meânia da marha de indivíduos saudáveis em am-

biente aquátio, ainda existem inúmeras questões a serem respondidas. A resposta a muitas

dessas questões passa pela estimativa das forças desenvolvidas nos músulos do membro inferior

e trono. Por exemplo, é neessário ompreender melhor a origem das diferenças nos torques

artiulares resultantes sobre o tornozelo, o joelho e o quadril, observadas durante o andar om

veloidade onfortável nos ambientes aquátio e terrestre, e isso só é possível através da esti-

mativa da ontribuição das forças musulares. Através dessas estimativas será possível, não
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apenas, omparar as forças que os diferentes músulos de um mesmo indivíduo devem produzir

para aminhar om veloidade onfortável nos dois ambientes, mas também entender omo eles

atuam em onjunto para gerar e ontrolar os movimentos observados. Além disso, poderemos

inferir a ação de músulos mais profundos, ujo aesso através de eletromiogra�a é inviável,

prinipalmente sob as ondições experimentais ofereidas pelo ambiente aquátio.

Esses parâmetros serão úteis para que �sioterapeutas e pro�ssionais da área de eduação

físia possam planejar melhor a presrição da aminhada em ambiente aquátio para diversas

populações. Em espeial, areditamos que estes resultados podem auxiliar na ompreensão das

vantagens e preauções de se utilizar o ambiente aquátio para a re-introdução da marha em

paientes om lesões. Do ponto de vista metodológio, também vemos a neessidade de se de-

senvolver métodos, tanto experimentais quanto analítios, para viabilizar e difundir a realização

de análises inétias da marha em ambiente aquátio, para que, num futuro próximo, possamos

ompreender melhor as demandas espeí�as das diferentes populações que se bene�iam da

aminhada em ambiente aquátio, bem omo das diferentes modalidades de marha possíveis

nesse ambiente.

Sendo assim, este estudo teve omo prinipais objetivos: quanti�ar a arga a que estão

sujeitos os músulos e as artiulações do membro inferior durante o andar em pisina om

veloidade onfortável e profundidade de imersão ao nível do peito; ompreender melhor a

atuação individual de ada músulo no ontrole do movimento durante as fase de apoio e

balanço em ambiente aquátio. Além desses, omo objetivo seundário, este estudo pretendeu

demonstrar a viabilidade do emprego das ferramentas disponibilizadas pelo software OpenSim

na análise inétia da marha em ambiente aquátio.

Baseada nos resultados obtidos em estudos anteriores [2, 51, 52, 62℄, nossa hipótese é a de

que as forças desenvolvidas nos músulos do membro inferior durante o andar onfortável em

ambiente aquátio, om água ao nível do peito, nem sempre serão menores em relação às forças

desenvolvidas no ambiente terrestre, apesar da sustentação proporionada pelo empuxo e da

redução da veloidade de aminhada devido à força de arrasto. Espei�amente, esperávamos

que as forças desenvolvidas tanto pelos músulos �exores quanto pelos extensores do quadril

apresentassem magnitudes semelhantes nos dois ambientes; que os �exores e os extensores de

joelho produzissem forças maiores no ambiente aquátio durante as fases de apoio e balanço,

respetivamente, e que houvesse uma redução nas forças desenvolvidas pelos �exores-plantares

em ambiente aquátio.

4.2 Materiais e Métodos

Visando estimar as forças desenvolvidas nos músulos dos membros inferiores de adultos saudá-

veis durante o andar em ambiente aquátio à veloidade onfortável e profundidade na altura

do proesso xifóide e durante o andar em terra om veloidade onfortável, abordamos o pro-
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blema da estimativa das forças musulares da maneira desrita no apítulo 3. Essa abordagem

onsiste em: onsiderar o orpo humano omo um sistema omposto por uma série de seg-

mentos rígidos, artiulados e atuados por músulos e modelar sua interação om o ambiente

durante o movimento em questão para, primeiro, determinar as equações que regem a dinâmia

do movimento desse sistema e, segundo, utilizar uma ténia de otimização assoiada à solução

inversa das equações do movimento para obter as forças musulares (seção 4.2.4). Dados ex-

perimentais sobre as posições, veloidades e aelerações do orpo humano durante o andar nos

dois ambientes, assim omo medidas da força de reação do solo durante a fase de apoio, foram

usadas na solução da equação 3.2. Utilizamos as ferramentas disponíveis no software OpenSim

3.1 (Stanford University, EUA) [19℄ para implementar o método de otimização estátia e para

soluionar a equação 3.2 (seção 4.2.3).

Devido às di�uldades tanto de se realizar experimentos em ambiente aquátio quanto de

se quanti�ar as forças hidrodinâmias durante o movimento humano nesse ambiente, optamos

por uma análise bidimensional dos movimentos de apenas um dos membros inferiores. Essa

abordagem é justi�ável já que os movimentos dos membros inferiores e trono oorrem fun-

damentalmente no plano sagital e que o andar é uma tarefa aproximadamente simétria (ver

apítulo 2). Quando o onheimento do movimento ou das forças que atuaram no membro

inferior esquerdo fez-se neessário, extrapolamos a informação desejada a partir do que se havia

obtido para o lado direito.

Sendo assim, modelamos o membro inferior direito (pé, perna e oxa), a pelve e o trono

inluindo sete graus de liberdade: 4 representados pelos ângulos de �exão/extensão das artiu-

lações do tornozelo, joelho, quadril e ostas (artiulação entre a pelve e o trono; lombossaral),

2 pelas oordenadas que desrevem a translação do entro de massa da pelve e, por último,

o ângulo de inlinação da pelve na direção anterior-posterior. Quarenta e três músulos do

tipo Hill, responsáveis pelos movimentos de �exão e extensão das quatro artiulações, foram

inluídos no modelo (detalhes sobre o modelo na seção 4.2.1).

Os dados experimentais neessários para a solução da equação 3.2 foram adquiridos a partir

da �lmagem do movimento de voluntários andando om veloidade onfortável nos dois am-

bientes e da medida simultânea da força de reação do solo, onforme desrito na seção 4.2.2.

Consideramos que as seguintes forças externas atuavam em ada um dos segmentos orporais

nos respetivos pontos: peso, no entro de massa, empuxo, no entro de volume do segmento

submerso, e a força de arrasto, na extremidade superior da porção imersa do segmento. Em

adição, onsideramos que a força de reação do solo atuou no pé e foi apliada no entro de pres-

são [62℄. O peso de ada segmento foi obtido através de tabelas antropométrias [95, 100℄ e as

forças hidrodinâmias foram estimadas a partir dos dados experimentais para a inemátia do

movimento em onjunto om medidas das dimensões dos segmentos orporais dos voluntários,

onforme desrito na seção 4.2.5.
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4.2.1 O modelo do orpo humano

O modelo do orpo humano utilizado nesse estudo foi obtido a partir de modi�ações de um

modelo tridimensional dos membros inferiores, pelvis e trono, om 23 graus de liberdade,

atuado por 92 músulos do tipo Hill, que representam 76 músulos humanos. Esse modelo

foi desenvolvido por Darryl G. Thelen (Universidade de Wisonsin - Madison, EUA), Ajay

Seth, Frank C. Anderson e Sott L. Delp (Universidade de Stanford, EUA) e é distribuído

om o software OpenSim para ser usado na análise e na simulação do movimento humano

[3℄. O modelo representa um indivíduo de 1, 8m de altura e 75, 16kg, de massa, mas pode

ser esalonado para representar indivíduos de maior ou menor tamanho (ver seção 4.2.3). As

artiulações do membro inferior e a geometria da superfíie dos ossos e dos músulos que as

irundam são de�nidas omo proposto por Delp e olaboradores [21℄. Já a artiulação das

ostas (lombossaral) é de�nida omo proposto por Anderson e Pandy [6℄.

Nesse modelo a artiulação das ostas e a artiulação do quadril são do tipo bola-soquete.

Um únio grau de liberdade de�ne a orientação da artiulação do joelho - seu ângulo de �e-

xão e extensão no plano sagital - a partir do qual os ângulos de abdução/adução e rotação

interna/externa são alulados. As artiulações do tornozelo, subtalar e metatarso-falangeana

são onsideradas do tipo dobradiça. O eixo de �exão-extensão do tornozelo não é de�nido

perpendiularmente ao plano sagital, mas sim ligeiramente inlinado à frente e para baixo. Na

posição neutra o ângulo de inlinação anterior da pelve é de�nido omo zero. As araterístias

ineriais do modelo são baseadas nas medidas antropométrias de 5 indivíduos (26 ± 3 anos,

1, 77 ± 0, 03m, 70, 1 ± 7, 8kg) feitas por Anderson e Pandy [6℄. A linha de ação dos músulos

é modelada por um ou mais segmentos de reta ligando a origem à inserção do músulo. Em

alguns músulos há a imposição de vínulos para que sua linha de ação não "penetre"nos ossos

em determinadas posições artiulares e não forneça valores irreais para os braços de alavana

da força musular.

Modi�amos este modelo para aomodar as simpli�ações propostas em nosso problema,

que onsistiram em desprezar todos os movimentos e forças na direção medial-lateral (abor-

dagem bi-dimensional no plano sagital) e somente analisar o movimento de um dos lados do

indivíduo (análise unilateral do lado direito). Para isso, as artiulações das ostas e do quadril

foram modi�adas para representar uma artiulação do tipo dobradiça, os ângulos de rotação

interna/externa e de abdução/adução do joelho foram onsiderados �xos e iguais a zero, o eixo

de rotação do tornozelo foi onsiderado perpendiular ao plano sagital e as artiulações subtalar

e metatarso-falangeanas foram removidas de maneira que o pé se tornou um únio segmento

rígido. Todos os segmentos do membro inferior esquerdo e os músulos que os atuavam foram

removidos.

Removemos também os músulos que não ontribuíam para a �exão ou para a extensão das

artiulações do membro inferior direito. O modelo resultante passou a ter 7 graus de liberdade
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(ângulos de �exão-extensão do tornozelo, joelho, quadril e ostas, ângulo de inlinação anterior-

posterior da pelve e translação anterior-posterior e vertial do entro de massa da pelve) e 43

três músulos do tipo Hill, representando 38 músulos do orpo humano responsáveis pelos

movimentos de �exão e extensão das quatro artiulações (�gura 4.3). Seis desses músulos

são responsáveis pelo movimento da artiulação das ostas. No modelo utilizado para analisar

o andar em ambiente terrestre a artiulação das ostas foi mantida �xa na posição neutra

(equivalente a onsiderar trono e pelvis um únio segmento rígido).

4.2.2 Os dados experimentais

Os dados experimentais neessários a solução de nosso problema foram obtidos a partir da

análise da marha de 10 voluntários (6 do gênero feminino e 4 do gênero masulino), sem

omprometimento neural, pulmonar, ardíao e nem no sistema músulo-esquelétio e que pra-

tiavam atividades físias no mínimo duas vezes por semana. A média de idade, altura e massa

desses indivíduos eram respetivamente 24± 3 anos, 1, 68± 0, 07m e 63± 8kg (média ± desvio

padrão). Todos os partiipantes assinaram um Termo de Consentimento Eslareido, previa-

mente aprovado pelo Comitê de Étia da Esola de Eduação Físia e Esportes da Universidade

de São Paulo, autorizando a utilização de seus dados para os �ns ientí�os delarados.

Os voluntários partiiparam de duas seções de oleta de dados, uma em ambiente aquátio

e outra em ambiente terrestre. Em uma das seções, os indivíduos tiveram suas dimensões

orporais medidas om uma �ta métria e um paquímetro, para serem usadas, posteriormente,

na estimativa da força de arrasto (ver seção 4.2.5). Nos dois ambientes foram montados arranjos

experimentais que permitiram a realização de uma análise bidimensional (no plano sagital) de

uma passada iniiada om o toque do alanhar direito. Para tanto, maradores passivos

foram oloados do lado direito do orpo do indivíduo, nas seguintes proeminênia anat�mias:

abeça do quinto metatarso (MT5), maléolo lateral (ML), alâneo (CALC), interlinha artiular

do joelho (IAJ), troanter maior do fêmur (GTF) e na porção lateral do trono ao nível da

iatriz umbilial e 5cm abaixo do proesso xifóide (PX). A �xação de maradores no orpo dos

indivíduos teve omo �nalidade determinar a posição e a orientação dos segmentos do membro

inferior e do trono durante a exeução da tarefa. Em ambiente terrestre, os maradores

posiionados ao nível da iatriz umbilial e proesso xifóide foram removidos e um marador

posiionado no ar�mio foi aresentado.

A aquisição de dados em ambiente aquátio foi realizadas em uma pisina aqueida (tempe-

ratura aproximada de 30◦C), om 12m de largura e 25m de omprimento. Todos os indivíduos

aminharam om água na altura do proesso xifóide. Em terra, as aquisições foram realizadas

no ambiente de um laboratório de análise do movimento humano. Nas duas ondições os vo-

luntários vestiram roupa de banho e aminharam desalços. Os indivíduos foram orientados a

aminhar om uma veloidade onfortável, auto-seleionada e tiveram tempo para se adaptar
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à tarefa. Iniiada a aquisição de dados, ada um deles realizou a tarefa por 10 vezes em ada

ambiente, no entanto, apenas ino passadas em que o indivíduo toava o alanhar direito

na plataforma de força foram seleionadas para análise em ada um dos ambientes. Além de

�lmados durante as tarefas dinâmias, ada indivíduo foi �lmado parado em pé om os braços

ruzados na frente do orpo para determinarmos a orientação dos segmentos orporais em uma

posição estátia de referênia.

A aquisição de dados onsistiu na �lmagem do movimento do lado direito do orpo dos parti-

ipantes om âmeras digitais (GRDVL-9800U,JVC, Wayne, EUA; uma em ambiente aquátio

e duas em ambiente terrestre; frequênia de aquisição de 60Hz) e na medição das omponentes

vertial e ântero-posterior da força de reação do solo e do entro de pressão, om uma platafor-

mas de força (AMTI, Watertown, EUA, modelo OR6-WP-1000, em água e modelo OR6-2000

em terra; frequênia de aquisição 100Hz), embebida em uma passarela, durante as oletas em

ambiente aquátio, e no hão do laboratório, durante as oletas em ambiente terrestre. O

arranjo experimental utilizado em ambiente aquátio pode ser visualizados nas �gura 4.1 [61℄.

Figura 4.1: Arranjo experimental utilizado para aquisição de dados em ambiente aquátio

(retirada de [62℄). A plataforma de força está inserida na passarela entre as duas faixas branas.

Os vídeos foram digitalizados posteriormente usando-se o software APAS (Ariel Dyna-

mis,In.,Trabuo Canyon, EUA). As oordenadas reais de ada marador foram reonstruídas

apliando-se o algoritmo de Transformação Linear Direta, em ambiente terrestre, e o algoritmo

de Transformação Linear Direta Loalizada, para onsiderar a difração, em ambiente aquátio

[42℄. Com o auxílio do software MATLAB 7.12 (Mathworks In., Natik, EUA), os dados fo-

ram pré-proessados [62℄ e salvos em arquivos om os formatos ompreendidos pelo software

OpenSim.
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4.2.3 Estimativa das forças musulares e artiulares

Nesse estudo o software OpenSim 3.1 foi utilizado om a �nalidade de se estimar as forças

internas que atuam no orpo humano durante o andar em ambiente aquátio e terrestre. As

etapas das análises realizadas, bem omo a desrição das ferramentas do software que foram

empregadas em ada uma delas, podem ser visualizadas nos �uxogramas das �guras de 4.2 a

4.5. Nas �guras 4.4 e 4.5, as etapas destaadas om a or azul e linhas traejadas são neessárias

apenas para o álulo das forças hidrodinâmias e, portanto, não foram realizadas na análise

do andar em ambiente terrestre.

Na �gura 4.2 está esquematizada a primeira etapa da análise, que onsiste no uso de da-

dos experimentais para esalonamento do modelo genério. Os modelos do orpo humano

desenvolvidos para serem utilizados om o OpenSim representam as araterístias ineriais

dos segmentos orporais, a arquitetura e a geometria musular de um indivíduo típio (modelo

genério) e devem, portanto, ser esalonados para representar um indivíduo espeí�o (modelo

espeí�o). Neste estudo, o modelo genério (seção 4.2.1) foi esalonado a partir dos dados

individuais de ada voluntário, de modo a se obter um modelo espeí�o que representasse

ada um deles (10 modelos espeí�os).

Figura 4.2: Fluxograma representando o proesso de esalonamento om software OpenSim.

O modelo genério era esalonado para representar um indivíduo espeí�o om a ferramenta

Sale. A primeira versão do modelo esalonado era omparada om medidas antropométrios e

om medidas da orientação entre os segmentos orporais na posição estátia de referênia. Se

neessário, ajustes eram feitos no proesso de esalonamento até que o modelo representasse

adequadamente o indivíduo espeí�o.

No OpenSim, o esalonamento é realizado omparando-se as dimensões e a massa orporal

do indivíduo que se quer representar om as dimensões e massa do modelo. O ajuste das dimen-

sões foi feito omparando-se a distânia entre os maradores reais, usados para se determinar

experimentalmente a posição e a orientação no espaço dos segmentos orporais do indivíduo, e

maradores virtuais, posiionados no modelo de modo a representar os maradores reais (�gura

4.3). O ajuste da massa de ada segmento foi feito mantendo-se no modelo espei�o a mesma

relações de proporionalidade entre a massa do segmento e a massa orporal total de�nida no
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Figura 4.3: Modelo genério (transparente), representando um indivíduo típio, e modelo espe-

í�o, representando um dos voluntários de nosso estudo. Em azul estão os maradores virtuais,

adiionados ao modelo espeí�o para representar os maradores a�xados no orpo do indivíduo

durante a aquisição dos dados experimentais.

modelo genério. As dimensões do modelo genério foram esalonadas a partir dos dados das

oordenadas dos maradores reais, na posição estátia de referênia (indivíduo parado em pé

om os braços na frente do orpo) adquiridos em ambiente aquátio.

Depois de esalonado, as dimensões dos segmentos orporais no modelo espeí�o, ao longo

dos respetivos eixos longitudinais, foram omparadas às dimensões orporais medidas direta-

mente om uma �ta métria. Se diferissem demasiadamente, um ou outro marador virtual

era reposiionado até que modelo representasse adequadamente as dimensões do indivíduo e a

orientação de seus segmentos na posição estátia de referênia. Como o modelo utilizado nesse

estudo não inluía o membro inferior esquerdo, a massa usada no esalonamento das arate-

rístias ineriais dos modelos espeí�os orrespondeu a 80, 6% da massa total do indivíduo.

De posse do modelo espei�o de ada indivíduo, os passos indiados nos �uxogramas das

�guras 4.4 e 4.5 foram seguidos para obter as forças e torques artiulares resultantes (dinâmia

inversa) e as forças musulares e de ontato artiular (otimização estátia), respetivamente.

Para ada indivíduo, essas análises foram repetidas para ada uma das 5 tentativas dinâmias

realizadas em ada um dos ambiente. Iniialmente, obtivemos o onjunto de oordenadas,

veloidade e aelerações generalizadas ({qi, q̇i, q̈i}) que representam, no modelo, o movimento

realizado pelo indivíduo. Para tanto, determinamos q para o qual o erro quadrátio dado pela

equação 4.1 era mínimo.
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e2 =
N
∑

i=1

wi|
−→xi exp −

−→xi (q)|
2

(4.1)

Na equação 4.1,

−→xi exp é a posição de um dos N maradores usados experimentalmente para

de�nir a orientação dos segmentos orporais,

−→xi (q), a posição do marador virtual orrespon-

dente e wi o peso dado para a diferença entre elas [4℄ (valor arbitrário). Esse proedimento,

pelo qual as oordenadas generalizadas que de�nem o movimento do modelo são determinadas

através de otimização, é onheido por inemátia inversa. A vantagem da inemátia inversa

sobre a inemátia direta, na qual {qi} é alulado diretamente de {−→xi}exp, está no fato de que

o primeiro método respeita o vínulo de orpo rígido, já que dois maradores virtuais �xos em

um mesmo segmento do modelo não podem se mover entre si. As veloidades, q̇i, e aelera-

ções, q̈i, são determinadas a partir de derivação numéria. No OpenSim, a ferramenta Inverse

Kinemati é responsável por essa etapa da análise.

Figura 4.4: Fluxograma representando o proedimento de obtenção das forças e torques artiu-

lares resultantes om o software OpenSim e as ferramentas do software utilizadas em ada etapa.

As ferramentas Inverse Dynamis and Analyse, no modo Joint Reation, foram utilizadas no

álulo das forças e torques e a ferramenta Inverse Kinemati na obtenção das oordenadas

generalizadas que desrevem o movimento do modelo. Em azul estão as etapas neessárias para

o álulo das forças hidrodinâmias e respetivos torques, as quais foram seguidas apenas na

análise do andar em ambiente aquátio.

Uma vez onheidas as oordenadas que desrevem o movimento do modelo, a ferramenta

Analyze no modo Point Kinemati foi usada para se determinar as trajetórias do entro de

massa {−→x CMi} e do entro artiular {−→x CAi}, a veloidade do entro artiular {
−→
ẋ CAi}, no

segmento i, além da posição e da veloidade de outros pontos de interesse (entro de volume
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Figura 4.5: Fluxograma representando o proedimento de obtenção das forças musulares e das

forças de ontato artiular om o software OpenSim e as ferramentas do software utilizadas em

ada etapa. As ferramentas Stati Optimization and Analyse, no modo Joint Reation, foram

utilizadas no álulo das forças e a ferramenta Inverse Kinemati na obtenção das oordenadas

generalizadas que desrevem o movimento do modelo. Em azul estão as etapas neessárias para

o álulo das forças hidrodinâmias e respetivos torques, as quais foram seguidas apenas na

análise do andar em ambiente aquátio.

da porção submersa do trono e extremidade mais distal do segmento pé), representados nas

�guras 4.4 e 4.5 por {−→x P i} e {
−→
ẋ P i}. As trajetórias e veloidades aima menionadas e as

medidas das dimensões do orpo do indivíduo foram ombinadas para se determinar as for-

ças hidrodinâmias, onforme desrito na seção 4.2.5. Esse álulo foi exeutado no software

MATLAB 7.12 (Mathworks In., Natik, EUA).

As forças de arrasto (

−→
F Di), seus respetivos torques (

−→τ Di) e a trajetória de seus pontos de

apliação (

−→x pDi), o empuxo (

−→
F Ei) e a trajetória dos entros de volume (

−→x CV i), as medidas

experimentais da força de reação do solo (

−→
F RS) e do entro de pressão (

−→x CP ) e as oordenadas,

veloidades e aelerações generalizadas, foram forneidos à ferramenta Inverse Dynami para

o álulo dos torques resultantes que atuaram nas artiulações do membro inferior (

−→τ Ai, �u-

xograma da �gura 4.4) e à ferramenta Stati Optimization para o álulo do nível de ativação

e das forças musulares (�uxograma da �gura 4.5). Para o ambiente terrestre, esse álulo foi

feito forneendo-se apenas os dados de força de reação do solo, trajetória do entro de pressão

e das oordenadas, veloidades e aelerações generalizadas. O método de obtenção das forças

musulares om a ferramenta de otimização estátia está desrito na seção 4.2.4.

Por �m, os resultados para os torques artiulares resultantes e forças musulares foram

usados nas estimativas das forças artiulares resultantes (

−→
F ARi) e das forças de ontato artiular
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(

−→
F Ai), as quais foram aluladas om a ferramenta Analyze no modo Joint Reation.

−→
F ARi,

é a soma de todas as forças que atuam na artiulação, ou seja, das forças geradas ativamente

pelos músulos e passivamente pelo ontato artiular e pelas forças de restituição exeridas

por ligamentos e outros teidos, quando estendidos. Resulta da solução da dinâmia inversa,

omo desrito em [95℄. O que hamamos aqui de forças de ontato artiular são as forças

obtidas subtraindo-se das forças artiulares resultantes as forças musulares, ou seja, trata-se

da omponente passiva das forças que atuam na artiulação, que é dominada pelo ontato

artiular. A desrição de omo as forças artiulares são obtidas no OpenSim pode ser vista em

[84℄. Para deompor as forças artiulares e as forças artiulares resultantes em omponentes

de isalhamento e ompressão foi neessário desreve-las nos refereniais loais dos segmentos

distais.

Os braços de alavana das forças musulares em relação a ada artiulação do modelo (Rji),

a ada instante do movimento, foram obtidos om a ferramenta Analyse no modo Musle

Analysis. Com eles foi possível alular a potênia de ada músulo (potênia da unidade

músulo-tendão; PMT ) omo na equação 4.2, ou seja, somando-se a potênia que o músulo i

gera em ada uma das n artiulações em que atua (q̇j é a veloidade angular de uma das 4

oordenadas que representa ângulos artiulares).

PMT i =
n

∑

j

RjiFMiq̇j (4.2)

4.2.4 A otimização estátia assoiada a solução do problema da di-

nâmia inversa

Utilizamos a ferramenta Stati Optimization do software OpenSim 3.1 para determinar as forças

musulares, onforme desrito na seção anterior. Para obtermos as forças musulares om

essa ferramenta, presrevemos o modelo do orpo humano que seria utilizado nesse álulo,

as oordenadas generalizadas que desreviam o movimento do modelo e as forças e torques

externos que atuaram sobre ele durante o movimento. Com esses dados o programa elabora e

resolve inversamente as equações do movimento (equação 3.2) para obter os torques resultantes

(τ) em ada uma das artiulações do modelo [41℄. Esses valores foram, então, usados na solução

do problema de otimização, que onsistiu em se determinar o onjunto de m forças musulares

FMi que minimizava, a ada instante tk, a função usto dada pela equação 4.3:

J =

m
∑

i=1

ai(tk)
p

(4.3)

onde p é um numero inteiro.

Na solução desse problema de otimização, os vínulos, de�nidos pelas equações 3.10 e 4.4,

devem ser respeitados.
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FMi = FM
o
(

afAl(l)fv(l̇)
)

(4.4)

Essa formulação, além de garantir que a soma dos torques gerados por todos os músulos

que ruza uma determinada artiulação seja igual ao torque resultante obtido da solução inversa

da equação do movimento (equação 3.10), impede que as forças musulares obtidas exedam os

valores �siológios que podem ser gerados ativamente pelo músulo (equação 4.4). Dessa ma-

neira, a força de tração ao longo do tendão (força musular) é alulada supondo-se um tendão

rígido, ou seja, um tendão de omprimento onstante igual a L0
T . Além disso, essa formula-

ção despreza a ontribuição da força gerada pelo elemento elástio em paralelo (ver equação

3.5). Essas suposições permitem que o omprimento da �bra musular (l) e sua veloidade de

ontração (l̇) sejam estimados apenas partir da inemátia do movimento.

As prinipais funções usto usadas para soluionar o problema da distribuição de forças

na marha são aquelas para qual p = 2 [7℄ e p = 3 [1℄. Essas funções orrespondem apro-

ximadamente a minimizar a soma, entre todos os músulos do modelo, da tração musular

(força musular dividida pela seção transversal �siológia, [95℄) ao quadrado e ao ubo, respe-

tivamente. Argumenta-se que minimizar a tração musular ao quadrado é aproximadamente

equivalente a minimizar o onsumo energétio, e minimizar a tração musular ao ubo, aproxi-

madamente equivalente a minimizar a fadiga musular. Optamos por realizar todas as análises

onsiderando p = 2. Entretanto, também alulamos as forças om p = 3 para veri�ar se a

esolha do expoente de J , poderia afetar signi�ativamente nossos resultados.

4.2.5 Cálulo da força de arrasto e do empuxo

Estimar as forças de arrasto que atuam nos segmentos submersos é uma das prinipais di�ul-

dades da análise do movimento humano em ambiente aquátio. Nesse estudo, a estimativa da

força de arrasto foi feita usando a teoria das faixas (do inglês strip theory), omo no estudo de

Orselli e Duarte [62℄ (para maiores detalhes ver também [61℄). A teoria das faixas é utilizada

em hidrodinâmia naval no álulo do arrasto em orpos extensos e de formato irregular [59℄.

Para estimar a força de arrasto no pé, na perna e na oxa direitos, na pelve e na parte

submersa do trono, assumimos: o esoamento estaionário (desprezamos qualquer efeito não-

inerial omo, por exemplo, o termo de massa adiional [59℄), o �uido inompressível e a pre-

dominânia do arrasto de pressão (desprezamos o atrito entre a pele e o �uido). Nesse aso, a

força de arrasto sobre um orpo submerso é dada pela equação 4.5, na qual A⊥ é a projeção da

área frontal do orpo na direção perpendiular à veloidade (| ~v | v̂), ρm é a densidade do meio

em que o orpo se enontra submerso e C
D

o oe�iente de arrasto.

−→
F
D

= −
C
D

ρmA⊥ v2

2
v̂ (4.5)
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Cada segmento orporal foi modelado por um trono de one om as dimensões de�nidas

pelo modelo antropométrio de Hanavan. Essas dimensões foram medidas diretamente do orpo

de ada voluntário [61℄. Dessa maneira, pudemos determinar a área frontal do segmento e a

variação dessa área ao longo do seu eixo longitudinal (equação 4.6, �gura 4.6).

dA(z) = 2

[

(ad − ap)z + apL

L

]

dz (4.6)

onde o omprimento L é a distânia entre suas extremidades distal e proximal.

As veloidades das extremidades (vd e vp) de�nem a veloidade em um ponto z qualquer ao

longo do eixo longitudinal do segmento, que é dada pela equações 4.7:

−→v (z) =
z−→v d + (L− z)−→v p

L
(4.7)

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

dos dedos e entro artiular do tornozelo; perna, entro artiular do tornozelo e entro artiular

do joelho; oxa, entro artiular do joelho e entro artiular do quadril; pelve, ao longo de seu

eixo longitudinal, um ponto na altura do quadril direito e um ponto na altura do marador

oloado ao nível da iatriz umbilial (aproximadamente parte superior da rista ilíaa); parte

submersa do trono (trono médio), extremidade superior da pelve e um ponto ao longo do seu

eixo longitudinal na altura do marador posiionado ao nível do proesso xifóide (PX).

O álulo da força de arrasto em um determinado instante do movimento foi feito, então,

dividindo o trono de one em diversas faixas de espessura in�nitesimal, omo representado na

�gura 4.6, de modo que a força de arrasto em uma faixa in�nitesimal, loalizada na posição z

ao longo do eixo longitudinal do segmento, é dada pela equação 4.8. Nessa equação dA(z)⊥ é

a projeção da área da faixa na direção perpendiular a sua veloidade (v(z)).

−→
dF

D

= −
C
D

ρmdA(z)⊥ v(z)2

2
v̂(z) (4.8)

Calulando a força de arrasto em todas as faixas e integrando-as temos a força de arrasto

resultante no segmento (eq. 4.9) [62℄. De mesma maneira, alula-se o torque da força de

arrasto em relação a extremidade proximal do segmento (eq. 4.10). As equações 4.9 e 4.10

foram integradas numeriamente.

−→
F
D

= −

∫ L

0

C
D

ρm

[

(ad − ap)z + apL

L

]

|ẑ ×−→v (z)| −→v (z) dz (4.9)

−→τ
D

= −

∫ L

0

C
D

ρm z

[

(ad − ap)z + apL

L

]

|ẑ ×−→v (z)|
(

ẑ ×−→v (z)
)

dz (4.10)
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Figura 4.6: Ilustração do álulo da força de arrasto nos segmentos orporais usando a teoria

das faixas (strip theory) e onsiderando que a geometria dos segmentos pode ser desrita por

um trono de one. Os vetores ~r1 e ~r2 dão a posição das extremidades superior e inferior do

trono de one (artiulação distal e proximal nos segmentos do membro inferior) e z é um eixo

longitudinal que aponta no sentido da extremidade inferior. Para ada faixa in�nitesimal de

espessura dz e área frontal dA, loalizada num ponto z do eixo longitudinal, alula-se a força

de arrasto onsiderando a veloidade do sólido nesse ponto.

Nesse estudo, onsideramos C
D

= 1 para todos os segmentos por se tratar de um valor

intermediário entre aqueles reportados na literatura [14, 58, 69℄. Para a densidade da água

assumimos o valor de 1000kg/m3
. Calulamos o empuxo de ada um dos segmentos submersos

estimando seu volume a partir do volume do trono de one que o desrevia; assumimos que

sua densidade era onstante o que impliou em onsiderar o entro de volume oinidente om o

entro de massa. Portanto, nos segmentos pé, perna, oxa e pelve, usamos a posição do entro

de massa de�nida no modelo desrito na seção 4.2.1, omo entro de volume desses segmentos.

Para a porção do trono que �ou submersa, a qual orrespondia ao trono médio, onsideramos

o entro de volume oinidente om a posição do entro de massa dessa porção do trono, a

qual foi de�nida omo no modelo antropométrio de Zatsiorsky modi�ado por deLeva [18℄.

4.2.6 Analise de dados

Analisamos 5 tentativas em ada ambiente, para ada indivíduo. A ada tentativa delimita-

mos uma passada iniiada e �nalizada om o toque do alanhar direito no solo. Os dados

experimentais para a posição dos maradores, força de reação do solo e entro de pressão fo-

ram �ltrados om um �ltro Savitz-Golay, usando uma janela de tamanho onveniente [62℄. O

membro inferior direito e o trono de ada um dos 10 voluntários foi modelado através do es-

alonamento do modelo genério desrito na seção 4.2.1. Os proedimentos desritos na seção

4.2.3 foram usados para que pudéssemos alular, tentativa a tentativa, as seguintes grandezas

físias ao longo de uma passada: desloamento angular artiular, torque artiular resultantes,

31



potênia artiular, forças artiulares resultantes e a omponente passiva das forças artiulares

no tornozelo, joelho e quadril, além do nível de ativação, da força e da potênia em todos

os músulos onsiderados em nosso modelo. Os desloamentos angulares artiulares de ada

indivíduo foram refereniados pelos respetivos ângulos artiulares na posição estátia a �m de

serem omparados om os resultados de Orselli e Duarte [62℄.

Apesar da ativação, força e potênia terem sido aluladas para todos os músulos do modelo,

analisamos essas variáveis apenas para os prinipais �exores e extensores de tornozelo, joelho

e quadril. Os músulos analisados foram: o glúteo máximo, extensor de quadril, que por ser

um músulo extenso foi representado por três feixes (GTmax1, GTmax2 e GTmax3); o iliao

(ILI) e o psoas (PSO), �exores de quadril; os músulos isquiotibiais - semitendíneo (SMT),

semimembranoso (SMM), bieps femoral abeça urta (BF) e longa (BFl) - �exores de joelho

e extensores de quadril (BF apenas �exor de joelho); os músulos do quadríeps femoral -

reto femoral (RF), vasto lateral (VL), vasto medial (VM) e vasto intermédio (VI) - extensores

de joelho; os músulos gastronêmio medial (Gmed), gastronêmio lateral (Glat), sóleo (SOL)

e tibial posterior (TP), extensores de tornozelo (ou �exores plantares); o tibial anterior (TA),

�exor de tornozelo.

Para que os resultados dos diferentes indivíduos pudessem ser omparados entre si, as passa-

das foram normalizadas no tempo de 0−100% em intervalo de 1%, as forças foram normalizadas

pelo peso orporal do indivíduo (PC) e todos os torques foram normalizados pelo produto entre

o peso orporal e o omprimento do membro inferior (PC.L). A potênia artiular, alulada

omo o produto entre o torque resultante e a veloidade angular em ada artiulação, foi norma-

lizada pelo peso orporal do indivíduo. O nível de ativação de alguns músulos foi normalizado

pela ativação média durante a passada para serem omparados om os resultados de Barela e

olaboradores [13℄. Após normalizar ada uma das grandezas físias seleionadas, alulamos

a urva média que representava as ino tentativas de um indivíduo. As urvas médias dos

indivíduos foram usadas no álulo da urva média para o grupo (média entre os indivíduos)

e respetivo desvio padrão. Esses resultados foram gra�ados para serem omparados entre os

ambientes.

A partir das grandezas aima menionadas ainda alulamos as seguintes variáveis: ampli-

tude do desloamento artiular e os pios de torque resultante extensor e �exor, nas artiulações

do tornozelo, joelho e quadril durante a passada; pio da força de ontato artiular na direção

longitudinal (omponente de ompressão) e anterior-posterior (omponente de isalhamento)

na primeira metade da fase de apoio, na segunda metade da fase de apoio e na fase de balanço,

e força musular média e pio de força musular nessas mesmas três fases do ilo. Essas variá-

veis foram omparadas entre os ambientes usando o teste t de Student para medidas pareadas

(α = 0, 05).

Com a �nalidade de avaliar a qualidade dos resultados obtidos na etapa de inemátia in-

versa, quanti�amos a diferença entre as trajetórias dos maradores virtuais e dos maradores
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reais a ada instante do ilo, em todas as tentativas analisadas. Chamamos essa diferença de

erro e a alulamos omo sendo a norma da distânia entre a posição do marador virtual e

a posição do marador real (e = ‖~xexp − ~x‖). Calulamos, então, o máximo erro ao longo de

uma passada (emax) e a raiz do erro quadrado médio ao longo de uma passada (emedio), para

ada um dos maradores. Esses valores foram avaliados segundo os ritérios propostos pela

equipe desenvolvedora do software OpenSim [4℄. A diferença entre os desloamentos angulares

artiulares alulados om o software OpenSim, através de inemátia inversa, e aqueles alu-

lados por Orselli e Duarte [62℄, através de inemátia direta, foi avaliada de maneira similar a

desrita anteriormente.

Também omo forma de avaliar a qualidades dos resultados obtidos para as forças musu-

lares, estimamos o onsumo metabólio médio ao longo de uma passada a partir da potênia

musular alulada para os músulos do modelo. Para fazer isso, primeiro integramos as urvas

de potênia de ada músulo para alular o trabalho positivo (W+
) e o trabalho negativo (W−

)

realizado por esse músulo durante uma passada. Quando realiza trabalho positivo o músulo

está se enurtando, ou seja, atuando onentriamente, quando realiza trabalho negativo está

se alongando, ou seja, atuando de maneira exêntria. A e�iênia desses dois tipos de ação

musular, de�nida omo a energia metabólia onsumida por unidade de trabalho realizado,

é diferente. Segundo Ryshon e olaboradores [75℄ a e�iênia da ontração exêntria (ηe) é

0, 347 ± 0, 061, enquanto a e�iênia da ontração onêntria (ηc) é 0, 150 ± 0, 013. Usando

os valores de ηe e ηc obtidos no estudo desses autores, estimamos a energia metabólia média

onsumida pelo indivíduo durante uma passada (equação 4.11).

Ē =

m
∑

i=1

ηeW
−
i + ηcW

+

i

Tp
(4.11)

Nessa equação, a somatória se estende por todos os músulos do modelo e Tp é o período

da passada. Visando omparar Ē entre os indivíduos analisados, normalizamos esse valor pelo

peso orporal.

Analisamos, ainda, se o ritério de otimização esolhido poderia afetar as nossas onlusões.

Para tanto, alulamos as forças musulares usando a potênia 3 na equação 4.3 e omparamos

om os resultados obtidos om a potênia 2. Além disso, prouramos avaliar se a modi�ação

que havíamos feito no eixo de rotação do tornozelo do modelo genério (ver seção 4.2.1) poderia

omprometer nossos resultados.

4.3 Resultados

Estimamos as forças musulares em adultos saudáveis durante o andar em ambiente aquátio

e terrestre, utilizando a ferramenta de otimização estátia do software OpenSim 3.1. Os indi-

víduos aqui analisados aminharam om uma veloidade aproximadamente 2,7 vezes maior em
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ambiente terrestre (terra: 1, 23± 0, 01m/s, água: 0, 46± 0, 04m/s, p < 0, 001) e adotaram um

omprimento de passada similar nos dois ambientes (terra: 1, 38± 0, 08m,água: 1, 28± 0, 15m,

p = 0, 08). Em terra, a fase de apoio orrespondeu a 63 ± 1% do ilo e em água, a 57 ± 3%

(p < 0, 001). As omponentes vertial e horizontal da força de reação do solo, observada durante

o movimento nos dois ambientes é a que esta reportada em [62℄.

Em nossa análise, simpli�amos o modelo desrito na seção 4.2.1. Dentre as modi�ações

realizadas para esse estudo, está alteração da orientação no eixo de �exão-extensão do tor-

nozelo para que fosse perpendiular ao plano sagital (plano do movimento). Como disutido

anteriormente, essa alteração visava ontemplar as aproximações realizadas em nosso problema,

espei�amente o fato de desprezarmos os movimentos na direção medial-lateral. Para avaliar o

efeito dessa alteração na estimativa das forças musulares, omparamos a solução da inemátia

inversa e a estimativa das foras musulares obtidas om o modelo no qual o eixo do tornozelo ha-

via sido modi�ado (ETM), om aquelas obtidas om o modelo mantendo a orientação original

desse eixo (ETO).
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Figura 4.7: Erro médio (emedio) e máximo (emax) entre a trajetória dos maradores, determi-

nada experimentalmente, e a trajetória do respetivo marador virtual, obtida da solução do

problema da inemátia inversa, empregando os modelos ETO (eixo do tornozelo original) e

ETM (eixo do tornozelo modi�ado). Os valores representam os resultados para ada uma das

5 tentativas dos 10 indivíduos analisados.

Os valores de emedio e emax entre a trajetória dos maradores experimentais e a trajetó-

ria dos maradores virtuais obtidos om o modelo ETM foram omparáveis aos erros obtidos

om o modelo ETO, omo pode ser visto nos grá�os da �gura 4.7. Contudo, o modelo ETM

onseguiu aomodar melhor a inemátia que desejávamos simular para a artiulação do tor-

nozelo, reduzindo, nessa artiulação, a diferença entre os desloamentos angulares simulados e

os observados no estudo de Orselli e Duarte [62℄ (�gura 4.8).
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Figura 4.8: Erro médio (emedio) e máximo (emax) entre os desloamentos angulares das arti-

ulações do membro inferior obtidos no estudo de Orselli e Duarte [62℄, através de inemátia

direta, e om o software OpenSim, através da inemátia inversa empregando os modelos ETO

(eixo do tornozelo original) e ETM (eixo do tornozelo modi�ado). Os valores representam os

resultados para ada uma das 5 tentativas dos 10 indivíduos analisados.
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Figura 4.9: Média e desvio padrão entre os indivíduos para o desloamento angular artiular

(∆θ) no tornozelo (T), joelho (J) e quadril (Q) em ambiente aquátio e terrestre. Em preto,

os resultados obtidos om o software OpenSim, em inza, os resultados obtidos por Orselli e

Duarte [62℄. Valores positivos representam �exão e negativo extensão.

A ombinação da modi�ação no braço de alavana dos músulos do tornozelo, em deor-

rênia da modi�ação do eixo artiular, e das diferenças na inemátia simulada (�gura 4.8)
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fazem om que as forças musulares geradas om os modelos ETM e ETO sejam ligeiramente

diferentes. Para a maioria dos músulos a diferença foi, em média, menor do que 1, 0%PC em

todas as simulações, nos dois ambientes. Vimos diferenças maiores apenas nos músulos do

tornozelo: para os músulos Gmed, Glat, no entanto, elas nuna exederam 3, 0%PC e para o

Sol e TP, na grande maioria das vezes, �aram abaixo de 5, 0%PC. Com base nesses resulta-

dos, mantivemos a modi�ação no ângulo do tornozelo e prosseguimos om as análises usando

apenas o modelo ETM.

A qualidade da estimativa das forças musulares depende da qualidade do proesso de esa-

lonamento do modelo e da qualidade da solução do problema da inemátia inversa. Avaliamos

os resultados obtidos nessas etapas iniiais de aordo om os ritérios propostos pela equipe

desenvolvedora do software OpenSim [4℄. Segundo esses ritérios emax entre as trajetórias dos

maradores reais e virtuais não deve ser superior a 4cm e emedio não deve ser superior a 2cm.

Observando os grá�os da �gura 4.8, podemos notar que os resultados obtidos para o ambiente

terrestre �am dentro desses limiares. Já para o ambiente aquátio, nota-se que os erros nos

maradores posiionados na altura do proesso xifóide (PX) e na base do quinto metatarso

(MT5) exedem o limiar reomendado em algumas tentativas.
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Figura 4.10: Média e desvio padrão entre os indivíduos para os torques artiulares resultantes

(τ ; normalizados pelo produto entre o peso orporal e o omprimento de membro inferior,

PC.L) sobre o tornozelo (T), o joelho (J) e o quadril (Q) em ambiente aquátio e terrestre.

Em preto, os resultados obtidos om o software OpenSim, em inza os resultados obtidos por

Orselli e Duarte [62℄. Valores positivos indiam torque �exor e negativos extensor.

Apesar disso, os desloamentos angulares, bem omo as forças e os torques resultantes sobre

as artiulações do tornozelo, joelho e quadril, de maneira geral, onordam om os resultados de

Orselli e Duarte [62℄ dentro de um desvio padrão (�guras 4.9, 4.10 e 4.11), ou seja, estão dentro
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do intervalo de on�ança reomendado [4℄. São exeções: a força resultante de isalhamento

sobre o tornozelo em ambiente terrestre e a força resultante de isalhamento sobre o quadril em

ambiente aquátio, para as quais os resultados diferem em mais de um desvio padrão, durante

a fase de apoio e balanço da marha respetivamente (�gura 4.11). Em adição, os níveis de

ativação simulados para os músulos VL, TA, GMed, BFl, nos dois ambientes, e para o EE,

em ambiente aquátio, reproduzem adequadamente o padrão de eletromiográ�o medido por

Barela e olaboradores [13℄.
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Figura 4.12: Nível de ativação simulado om o software OpenSim (média e desvio padrão entre

todos os indivíduos) para os músulos: tensor da fasia lata (TFL), vasto lateral (VL), tibial

anterior (TA), gastronêmio medial (GMed), abeça longa e urta do bieps femoral (BFl,BF)

e eretor espinhal (EE), durante o andar em ambiente aquátio, em omparação om as medidas

da atividade elétria musular feitas por Barela e olaboradores [13℄. A �m de omparar os

dois resultados, a ativação foi normalizada pelo seu valor médio durante uma passada.

4.3.1 Cinemátia e inétia artiular

Nos grá�os da �gura 4.14, omparamos os resultados para os desloamentos angulares, torques

resultantes e potênias nas artiulações do tornozelo, joelho e quadril, obtidos om o software

OpenSim para o andar em ambiente aquátio e terrestre. As forças e torques artiulares re-

sultam da solução inversa da equação do movimento (Dinâmia Inversa, eq. 3.2). Não houve

diferença entre os ambientes na amplitude do desloamento artiular (amplitude artiular) para

as três artiulações (tabela 4.1), ontudo os pios de torque �exor e extensor no tornozelo, exten-

sor no joelho e �exor no quadril foram menores em ambiente aquátio em relação ao ambiente
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Figura 4.13: Nível de ativação simulado om o software OpenSim (média e desvio padrão

entre todos os indivíduos) para os músulos tensor da fasia lata (TFL), vasto lateral (VL),

tibial anterior (TA), gastronêmio medial (GMed) e para a abeça longa e urta do bieps

femoral (BFl,BF) durante o andar em ambiente terrestre, em omparação om as medidas

da atividade elétria musular feitas por Barela e olaboradores [13℄. A �m de omparar os

dois resultados, a ativação foi normalizada pelo seu valor médio durante uma passada.

terrestre (ver tabela 4.1).

Já om relação a potênia desenvolvida nas artiulações do membro inferior(grá�os da

oluna inferior na �gura 4.14), veri�a-se que em ambiente aquátio há um predomínio da

potênia positiva nas três artiulações. Nesse ambiente os músulos atuam "produzindo"energia

para gerar o movimento artiular, e não "absorvendo"a energia para frear o movimento, o

que sugere predomínio da ação musular onêntria. Em ambiente terrestre, ontrariamente,

observam-se nas três artiulações fases de produção e absorção de energia durante todo o ilo.

As forças resultantes que atuam sobre as artiulações em ambiente aquátio também são

menores em relação ao ambiente terrestre (�gura 4.11). Comparando as magnitudes das forças

de ompressão e isalhamento nos dois ambientes, veri�am-se forças de 2 a 3 vezes menores

em ambiente aquátio em relação ao terrestre. No entanto, as forças artiulares resultantes,

aluladas a partir da solução inversa da equação do movimento, não re�etem somente as forças

de ontato artiular. Essas forças são o resultado da soma de todas as forças ativas (forças

musulares) e passivas geradas na artiulação. Ao subtrairmos as forças musulares da força

resultante, obtemos a resultante das forças passivas sobre a artiulação, a qual é dominada pela

força de ontato artiular. As omponentes de isalhamento e ompressão da força de ontato
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Tabela 4.1: Médias (± desvio padrão) entre os indivíduos para amplitude artiular e para

os pios de torque extensor e �exor nas artiulações do tornozelo, joelho e quadril durante o

andar em ambiente aquátio e terrestre. A estatístia para omparação entre os dois ambientes

também é reportada (α = 5%).

Variável Ambiente

Artiulação

Tornozelo Joelho Quadril

Amplitude Artiular (

o
)

Água 32± 7 71± 16 40± 8

Terra 30± 5 67 ± 3 38± 5

p 0, 35 0, 46 0, 56

Pio de Torque Flexor (%PC · L)
Água 0, 4 ± 0, 1 4, 2 ± 1, 0 4, 8± 1, 0

Terra 0, 5 ± 0, 1 4, 7 ± 1, 2 8, 8± 2, 6

p < 0, 01 0, 34 < 0, 01

Pio de Torque Extensor (%PC · L)
Água 5, 6 ± 0, 7 1, 8 ± 0, 4 7, 6± 1, 8

Terra 20, 1 ± 1, 7 5, 2 ± 1, 5 8, 6± 2, 6

p < 0, 001 < 0, 001 0, 39

artiular em ambiente aquátio e terrestre podem ser vistas na �gura 4.15.

Ao ontrário do que se observa para as forças resultantes, as reduções na força de ontato

artiular no joelho e no quadril, em ambiente aquátio em relação ao ambiente terrestre, são

menores (�gura 4.15 e tabela 4.2). O pio de força ompressiva sobre o quadril na primeira

metade da fase de apoio (p = 0, 08) e o pio de força de isalhamento no joelho (p = 0, 47) na

fase de balanço são semelhantes nos dois ambientes (tabela 4.2). Comparando as urvas médias

para os indivíduos em ambiente aquátio e terrestre, podemos veri�ar ainda que, no quadril,

em alguns instantes da fase de balanço, as magnitudes das forças são maiores em ambiente

aquátio.

4.3.2 Forças e Potênias musulares

Foi possível obter as forças musulares que dão origem aos torques resultantes representados na

�gura 4.14, bem omo o nível de ativação neessário para que essas forças sejam atingidas. A

média e o desvio padrão entre os sujeitos para os níveis de ativação e as forças musulares nos

músulos gluteo máximo (GTMax), iliao (ILI) e psoas (PSO), nos isquiotobiais (SMT, SMM,

BF, BFl), nos músulos do quadríeps femoral (VL, VM, VI, RF), nos �exores plantares

(Gmed, Glat, SOL, TP) e no tibial anterior (TA) estão representados nas �guras 4.16, 4.17, 4.18

e 4.19, respetivamente. É possível veri�ar que, para alguns dos músulos, existem diferenças

entre os ambientes não só nos níveis, mas também no padrão de ativação musular.

Nossos resultados indiam que durante o andar em ambiente aquátio o gluteo máximo,

extensor de quadril, se mantém ativado por mais tempo durante a fase de apoio e os músulos
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Tabela 4.2: Valores representativos para a força máxima de isalhamento e ompressão a que

as artiulações do tornozelo, joelho e quadril estão sujeitas em ambiente aquátio e terrestre,

em três diferentes fases do ilo da marha. A estatístia para a omparação entre os ambientes

também é desrita (α = 0, 05).

Componente Fase do Cilo Ambiente

Artiulação

Tornozelo Joelho Quadril

Cisalhamento

1a Metade Apoio

Água 16± 6 27 ± 20 6± 4

Terra 42± 17 66 ± 39 25± 9

p < 0, 001 0, 02 < 0, 01

2a Metade Apoio

Água 31± 10 13± 4 16± 3

Terra 125 ± 33 53 ± 17 71 ± 25

p < 0, 001 < 0, 001 < 0, 001

Balanço

Água 6, 0± 1, 3 35± 8 36± 6

Terra 9, 0± 2, 0 33± 8 49 ± 10

p < 0, 01 0, 47 < 0, 01

Compressão

1a Metade Apoio

Água 97± 18 155± 31 146± 28

Terra 241 ± 26 210± 50 184± 53

p < 0, 001 0, 03 0, 08

2a Metade Apoio

Água 138 ± 13 138± 25 107± 13

Terra 521 ± 57 260± 33 245± 67

p < 0, 001 < 0, 001 < 0, 001

Balanço

Água 9, 2± 1, 5 19± 4 77 ± 19

Terra 15, 3 ± 2, 9 69± 7 102± 29

p < 0, 001 < 0, 001 0, 03

ilíao e psoas, �exores de quadril, atingem sua máxima ativação em um instante posterior no

ilo (�gura 4.16). O reto femural, extensor de joelho, não é ativado na fase de apoio e mantém-

se ativado por mais tempo durante a fase de balanço (�gura 4.18), enquanto os isquiotibiais,

�exores de joelho e extensores de quadril (apenas os SMT, SMM, BFl), são ativados de maneira

mais t�nia durante toda a fase de apoio e soliitados apenas nos instantes �nais da fase de

balanço (�gura 4.17). Já os dois feixes do músulo gastronêmio (Gmed e Glat), extensores de

tornozelo, mantém um nível de ativação resente por toda primeira metade do apoio, enquanto

em terra esse nível deai logo após o ontato iniial voltando a aumentar apenas no �nal da

primeira metade da fase de apoio (�gura 4.19).

Esse padrão de ativação dá origem a forças musulares que nem sempre são menores em

ambiente aquátio, em relação ao ambiente terrestre. Na primeira metade da fase de apoio, as

máximas forças exeridas pelos isquiotibiais e pelo TA foram semelhantes em ambiente aquátio

e terrestre. Em adição, a força média desenvolvida pelos SMT, SMM e BFl foi maior durante
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Figura 4.18: Média e desvio padrão entre os indivíduos para os níveis de ativação e para as forças geradas nos músulos vasto lateral

(VL), vasto intermédio (VI), vasto medial (VM) e reto femoral (RF), durante o andar em ambiente aquátio e terrestre. As forças

musulares são dadas em porentagem do peso orporal do indivíduo (PC).
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o andar em ambiente aquátio e pelos GTmax, BF, Gmed, Glat e TA, foi semelhante nos

dois ambientes (tabela 4.3). Na segunda metade da fase de apoio, as forças máximas e médias

desenvolvidas pelos músulos SMT, SMM, e pelo GTmax foram maiores em ambiente aquátio.

Nessa fase do ilo da marha, os músulos VL, VM, VI e TA foram muito pouo soliitados

e geraram forças om valores próximos de zero nos dois ambientes (tabela 4.4). Na fase de

balanço, as forças máximas geradas pelos músulos do quadrieps femoral foram similares nos

dois ambientes e a força média gerada pelo RF foi maior em ambiente aquátio. Já a força

média gerada pelos �exores de quadril, ILI e PSO, foram maiores em ambiente aquátio, apesar

da máxima força desenvolvida por eles ser maior em ambiente terrestre.

Tabela 4.3: Valores representativos para a força média e para força máxima desenvolvida por

ada músulo durante a primeira metade da fase de apoio do andar em ambiente aquátio e

terrestre. A estatístia para a omparação entre os ambientes também é desrita. O sinal

†
é

usado para indiar diferença signi�ativa entre os ambientes (p < 0, 05) e é oloado ao lado do
maior valor. O sinal

♮
é usado para indiar o uso de estatístia não-paramétria na omparação

entre os ambientes.

1a Metade da Fase de Apoio

Músulo

Força Média (%PC) Força Máxima (%PC)

Água Terra p Água Terra p

SMM 33± 10† 14± 8 < 0, 01 46± 14 34± 12 0, 07

SMT 4, 9± 1, 2† 3, 0 ± 1, 6 0, 01 6, 9 ± 1, 5 7, 2 ± 2, 6 0, 68

BFl 20± 5† 11± 6 < 0, 01 28± 7 26± 10 0, 60

BF 3, 1± 2, 6 1, 7 ± 1, 1 0, 12 7, 0 ± 4, 1 8, 5 ± 3, 4 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± 9† 0, 03

GTMax 3 6, 0± 2, 3 5, 4 ± 3, 7 0, 66 8, 8 ± 2, 6 15± 8† 0, 04♮

ILI 0, 1± 0, 2 4, 1 ± 4, 0† 0, 01 1, 4 ± 1, 2 18± 10† < 0, 001♮

PSO 0, 1± 0, 2 4, 4 ± 4, 4† 0, 01 1, 5 ± 1, 3 19± 12† < 0, 01♮

RF 0, 02 ± 0, 02 5, 0 ± 5, 0† 0, 01 0, 5 ± 0, 6 13± 11† < 0, 01

VM 1, 8± 1, 7 7, 4 ± 4, 3† < 0, 01 3, 9 ± 3, 3 18± 10† < 0, 01

VI 2, 0± 2, 0 8, 5 ± 4, 9† < 0, 01 4, 5 ± 3, 8 21± 12† < 0, 01

VL 3, 8± 3, 8 17± 10† < 0, 01 8, 5 ± 7, 4 41± 23† < 0, 01

Gmed 12± 8 10± 5 0, 28 31± 15 41± 11† < 0, 01

Glat 2, 7± 1, 6 2, 1 ± 1, 0 0, 26 6, 4 ± 2, 9 8, 3± 2, 1† 0, 02

SOL 11± 7 57± 13† < 0, 001 29± 14 118 ± 28† < 0, 001

TP 1, 2± 0, 3 2, 4 ± 0, 3† < 0, 001 2, 2 ± 0, 4 3, 9± 0, 6† < 0, 001

TA 1, 8± 1, 6 1, 4 ± 0, 7 0, 55 5, 3 ± 3, 0 8, 5 ± 3, 5 0, 08

Como mais uma maneira de veri�ar se os resultados de nossas simulações representavam

de maneira realista as força geradas nos músulos do membro inferior nos dois ambientes,
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estimamos a energia metabólia média onsumida durante uma passada a partir da potênia

musular (equação 4.2). A média e o desvio padrão entre os indivíduos para a potênia nos

prinipais músulos �exores e extensores de tornozelo, joelho e quadril, podem ser vistos na

�gura 4.20.

Tabela 4.4: Valores representativos para a força média e para força máxima desenvolvida por

ada músulo durante a segunda metade da fase de apoio do andar em ambiente aquátio e

terrestre. A estatístia para a omparação entre os ambientes também é desrita. O sinal

†
é

usado para indiar diferença signi�ativa entre os ambientes(p < 0, 05) e é oloado ao lado do
maior valor. O sinal

♮
é usado para indiar o uso de estatístia não-paramétria na omparação

entre os ambientes.

2a Metade da Fase de Apoio

Músulo

Força Média (%PC) Força Máxima (%PC)

Água Terra p Água Terra p

SMM 14± 4† 3, 5 ± 4, 4 < 0, 001 31± 7† 9± 9 < 0, 001

SMT 2, 7± 0, 6† 1, 0 ± 1, 2 < 0, 01 5, 5± 1, 1† 2, 7± 2, 8 0, 01

BFl 8, 9± 2, 3† 1, 9 ± 2, 7 < 0, 001 20± 4† 4, 8± 6, 3 < 0, 001

BF 5, 2± 1, 7 8, 4 ± 3, 7† < 0, 01 9, 2± 2, 6 17± 7† < 0, 01

GTMax 1 0, 7± 0, 4† 0, 03 ± 0, 04 < 0, 001 2, 1± 0, 9† 0, 2± 0, 2 < 0, 001

GTMax 2 1, 9± 1, 1† 0, 05 ± 0, 08 < 0, 001 5, 7± 2, 5† 0, 3± 0, 5 < 0, 001

GTMax 3 1, 4± 0, 9† 0, 03 ± 0, 06 < 0, 001 4, 4± 2, 0† 0, 2± 0, 3 < 0, 001

ILI 4, 6± 2, 4 40± 19† < 0, 01♮ 15± 3 64 ± 25† < 0, 01♮

PSO 5, 0± 2, 7 44± 22† < 0, 01♮ 16± 3 71 ± 29† < 0, 01♮

RF 1, 3± 1, 1 18± 13† < 0, 01 6, 6± 4, 0 55 ± 22† < 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, 3± 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± 2, 7 0, 97

Gmed 23± 6 60± 8† < 0, 001 40± 10 103± 16† < 0, 001

Glat 4, 9± 1, 3 13± 2† < 0, 001 8, 1± 2, 0 22± 4† < 0, 001

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 onsideramos ηc = 0, 15 e ηe = 0, 35 [75℄. No entanto, durante

o andar em ambiente terrestre observamos nos músulos RF, VL, VM, VI, Gmed, Glat, SOL,

ILI e PSO períodos de potênia negativa que anteedem períodos de potênia positiva. Nos

períodos de potênia negativa, trabalho externo é realizado sobre o músulo, que se alonga.

Parte da energia forneida é dissipada através da ação exêntria das �bras musulares, mas

parte dessa energia é armazenada nos tendões e devolvida na fase seguinte, quando o músulo

enurta. Dessa maneira, não é neessário que o músulo gere toda a potênia ativamente,
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Tabela 4.5: Valores representativos para a força média e para força máxima desenvolvida

por ada músulo durante a fase de balanço do andar em ambiente aquátio e terrestre. A

estatístia para a omparação entre os ambientes também é desrita. O sinal

†
é usado para

indiar diferença signi�ativa entre os ambientes (p < 0, 05) e é oloado ao lado do maior

valor. O sinal

♮
é usado para indiar o uso de estatístia não-paramétria na omparação entre

os ambientes.

Fase de Balanço

Músulo

Força Média (%PC) Força Máxima (%PC)

Água Terra p Água Terra p

SMM 1, 0 ± 0, 4 9, 9 ± 1, 3† < 0, 001 8, 6± 2, 3 45 ± 5† < 0, 001

SMT 0, 2 ± 0, 1 1, 4 ± 0, 2† < 0, 001 1, 2± 0, 3 5, 6 ± 0, 9† < 0, 001

BFl 0, 6 ± 0, 3 5, 0 ± 1, 2† < 0, 001 4, 7± 1, 7 25 ± 6† < 0, 001

BF 2, 7 ± 1, 0 5, 2 ± 0, 9† < 0, 001 5, 6± 1, 6 11 ± 2† < 0, 001

GTMax 1 0, 12 ± 0, 05 0, 2 ± 0, 1† < 0, 01 0, 7± 0, 3 1, 2 ± 0, 7† 0, 02

GTMax 2 0, 2 ± 0, 1 0, 4 ± 0, 3† 0, 02 1, 5± 0, 7 3, 0 ± 2, 0† 0, 02

GTMax 3 0, 2 ± 0, 1 0, 3 ± 0, 2† 0, 01 1, 1± 0, 6 2, 3 ± 1, 5† 0, 02

ILI 17± 4† 12± 3 < 0, 01 29± 7 41± 10† < 0, 01

PSO 17± 4† 13± 3 < 0, 01 30± 6 45± 11† < 0, 01

RF 12± 3† 7, 7 ± 2, 7 0, 01 27± 5 30 ± 10 0, 52

VM 0, 5 ± 0, 4 0, 3 ± 0, 2 0, 13 2, 1± 1, 3 1, 3 ± 1, 0 0, 15

VI 0, 6 ± 0, 4 0, 3 ± 0, 2 0, 12 2, 3± 1, 4 1, 5 ± 1, 1 0, 15

VL 0, 9 ± 0, 8 0, 4 ± 0, 4 0, 10 3, 9± 2, 7 2, 4 ± 2, 1 0, 15

Gmed 0, 6 ± 0, 2 1, 0 ± 0, 5† 0, 03 2, 6± 0, 8 3, 8 ± 1, 0† 0, 03

Glat 0, 3 ± 0, 1 0, 4 ± 0, 2† 0, 04 0, 8± 0, 1 1, 2 ± 0, 4† < 0, 01

SOL 0, 2 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 0, 08♮ 1, 3± 0, 5 6, 0 ± 3, 1† < 0, 01

TP 0, 5± 0, 1† 0, 4 ± 0, 2 < 0, 001 1, 3± 0, 2 1, 7 ± 0, 6† 0, 01

TA 3, 4 ± 0, 5 4, 7 ± 0, 4† < 0, 001 5, 5± 1, 2 9, 8 ± 1, 2† < 0, 001

diminuindo seu onsumo energétio. Ou seja, o tendão atua de modo a aumentar a e�iênia

da ação onêntria das �bras musulares.

Com a �nalidade de aomodar esse meanismo de eonomia de energia, que é observado

em ambiente terrestre e que quase não é observado em ambiente aquátio, em nossa estimativa

do onsumo metabólio para o ambiente terrestre onsideramos ηc = 0, 53, valor de e�iênia

máxima para o músulo gastronêmio durante o andar (ver seção 5.3.2, �gura 5.15). Os resul-

tados individuais para ada um dos voluntário podem ser vistos na �gura 4.20, em função da

freqüênia da passada.

As magnitudes das forças musulares estimadas e, onsequentemente, a potênia musular

dependem do ritério de otimização empregado junto à solução da equação 3.2. No entanto,

o omportamento das forças musulares ao longo do ilo da marha não é afetado a ponto
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Figura 4.20: Média e desvio padrão entre os indivíduos para a potênia musular nos prinipais músulos �exores e extensores de

tornozelo, joelho e quadril durante o andar em ambiente aquátio e terrestre.
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Figura 4.21: Consumo metabólio médio em uma passada, durante o andar em ambiente aquá-

tio e terrestre, em função da frequênia da passada. Em ambiente terrestre o onsumo meta-

bólio foi estimado a partir de dois valores diferentes para e�iênia da ontração onêntria.

de omprometer os resultados mais gerais, o que pode ser visto nos grá�os das �guras 4.22 e

4.23. Nesses grá�os, estão reportadas as forças musulares estimadas om a função usto da

equação 4.3 para a potênia 2 e a potênia 3.
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Figura 4.22: Média entre os indivíduos para as forças musulares nos isquiotibiais e no qua-

drieps femoral obtidas a partir da otimização de duas funções ustos diferentes: a soma do

nível de ativação ao quadrado (a2) de todos os músulos modelados (linhas sólidas) e a soma

do nível de ativação ao ubo (a3) de todos os músulos modelados (linhas traejadas). O desvio

padrão das urvas médias foram omitidos para failitar a visualização do omportamento da

força musular ao longo do ilo.

A opção pelo uso do ritério de otimização no qual a potênia de a é igual a 3, resulta em um

padrão de ativação que implia em maior onsumo metabólio nos dois ambientes. Em água a
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estimativa do onsumo metabólio médio durante uma passada foi 212± 12J/min/kg usando

a função usto om potênia 2 e 233±13J/min/kg usando a função usto om potênia 3 (p <

0, 001), em terra esses valores foram respetivamente 354 ± 15J/min/kg e 379± 15J/min/kg

(p < 0, 001).
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Figura 4.23: Média entre os indivíduos para as forças musulares nos �exores e extensores de

tornozelo e quadril obtidas a partir da otimização de duas funções ustos diferentes: a soma do

nível de ativação ao quadrado (a2) de todos os músulos modelados (linhas sólidas) e a soma

do nível de ativação ao ubo (a3) de todos os músulos modelados (linhas traejadas). O desvio

padrão das urvas médias foram omitidos para failitar a visualização do omportamento da

força musular ao longo do ilo.

4.4 Disussão

O estudo desrito nesse apítulo visou quanti�ar as argas a que estão sujeitos os músulos e

as artiulações do membro inferior durante o andar om veloidade onfortável e profundidade

de imersão ao nível do proesso xifóide e ompara-las om as argas durante o andar em

ambiente terrestre om veloidade onfortável. Estimamos as forças musulares durante o

andar em ambiente aquátio e terrestre utilizando uma abordagem bi-dimensional, na qual

apenas os movimentos do membro inferior direito no plano sagital foram onsiderados. Para

tanto, re-analisamos os dados experimentais reportados no estudo de Orselli e Duarte (2011)

[62℄ om as ferramentas disponibilizadas pelo software OpenSim, versão 3.1. Com o auxílio

do software, resolvemos o problema da estimativa das forças musulares durante o andar em

ambiente aquátio e terrestre assoiando um método de otimização estátia à solução inversa

da equação do movimento [7℄.
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Como pode ser observado nos grá�os da �gura 4.9, no qual omparamos nossos resultados

para os desloamentos artiulares do tornozelo, joelho e quadril om os resultados de Orselli

e Duarte [62℄, foi possível reproduzir, tanto para o andar em ambiente aquátio quanto para

o andar em ambiente terrestre, a inemátia reportada em [62℄, onsiderando o intervalo de

on�ança de um desvio padrão. Apesar disso, em algumas de nossas análises emax entre os

desloamentos angulares obtidos om o software OpenSim (através de inemátia inversa) e

os obtidos em [62℄ (através de inemátia direta) foram maiores do que os valores geralmente

reportados (exederam 10o; ver �gura 4.8) [4℄. Isso se deve, provavelmente, a dois fatores

relaionados aos proedimentos experimentais e ao proessamento dos dados empregados nesse

estudo.

O primeiro diz respeito ao fato dos diâmetro dos maradores utilizados na aquisição dos

dados inemátios serem maiores do que os maradores atualmente empregados em análise do

movimento (25mm vs. 15mm). O segundo diz respeito ao proesso de digitalização da posição

dos maradores, que foi predominantemente manual (o entróide do marador era determinado

visualmente) em ambiente aquátio e parialmente manual em ambiente terrestre. Esse proe-

dimento é diferente dos proessos de digitalização atualmente empregados, no qual o entróide

do marador é determinado automatiamente através de algoritmos de reonheimento de pa-

drão. O proesso de digitalização manual dos maradores, somado ao uso de maradores de

diâmetros relativamente grandes, aumenta o erro na determinação na posição do marador e,

onsequentemente, a variação na medida da distânia relativa entre maradores a�xados em

um mesmo segmento orporal.

Uma grande variação na distânia relativa entre os maradore, pode expliar as grandes

diferenças entre os ângulos obtidos através da inemátia inversa, em que há a imposição de

que maradores a�xados em um mesmo segmento não podem se mover uns em relação aos

outros (vínulo de orpo rígido), e a inemátia direta, em que esse vínulo não é imposto.

Isso também explia o fato de observarmos erros superiores aos limiares propostos pela equipe

desenvolvedora do software OpenSim, para alguns dos maradores. Os limites de erro reomen-

dados são baseados em análises om maradores de menor diâmetro e proessos de digitalização

automátia, apesar disso, os erros para a grande maioria dos dados analisados �aram dentro

de limiares onsiderados aeitáveis.

O bom aordo entre a inemátia que desejávamos reproduzir e a inemátia alançada

também está re�etido nos resultados obtidos para as forças e torques artiulares resultantes

nos dois ambientes. De maneira geral, os resultados de Orselli e Duarte [62℄ para as forças

e torques artiulares resultantes sobre as artiulações do tornozelo, joelho e quadril também

foram reproduzidos dentro do intervalo de on�ança de um desvio padrão (�guras 4.10 e 4.11).

As prinipais diferenças foram observadas na omponente de isalhamento das forças artiulares

resultantes sobre o tornozelo e sobre o quadril (�gura 4.11) e, provavelmente, estão relaionadas

às diferenças na de�nição dos eixos loais (longitudinal e anterior-posterior) do segmento distal
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usadas nas duas análises.

O fato de onseguirmos reproduzir om o software OpenSim a inemátia e a inétia de-

terminadas por Orselli e Duarte [62℄, garante que as forças musulares estimadas nesse estudo

re�etem a inemátia e a inétia artiular tipiamente observadas durante o andar em ambi-

ente aquátio, à veloidade onfortável e om nível de imersão na altura do proesso xifóide

[2, 13, 51℄, e durante o andar em ambiente terrestre, om veloidade onfortável [13, 94, 95℄. O

padrão de ativação para os músulos VL, TA, GMed, BFl, nos dois ambientes, e para o EE,

em ambiente aquátio, foram semelhantes aos padrões observados por Barela e olaboradores

[13℄ através da medidas da atividade elétria nesses músulos. Esses autores realizaram as me-

didas da atividade elétria musular em ondições experimentais semelhantes às utilizadas na

aquisição dos dados aqui analisados [62℄.

Comparando os resultados reportados nas �guras 4.12 e 4.13, podemos observar que as

simulações para o andar em ambiente aquátio apresentam uma melhor onordânia om os

resultados experimentais, tanto no período quanto no nível de ativação, em omparação om as

simulações para o ambiente terrestre. Durante o andar em terra, o pio de ativação simulado

para o Gmed e para o VL oorrem em instantes posteriores no ilo (�gura 4.13) em relação

ao que se observa experimentalmente. Esse padrão também pode ser visto nos resultados

apresentados no apítulo 5 (ver seção 5.3.1, �gura 5.6). Contudo, quando omparamos a urva

de força (�guras 4.19 e 4.18) para esses músulos om os resultados das simulações de Anderson

e Pandy (2001) [7℄, vemos que elas tem omportamentos semelhantes.

As estimativas de ativações para os músulos TFL e BF não onordam bem om o padrão

de ativação desrito em [13℄ (os resultados para água onordam melhor do que os para terra).

O TFL, além de �exor, é abdutor de quadril e o fato de não onsiderarmos os movimentos no

plano frontal pode expliar os resultados não satisfatórios para esse músulo. Para o BF, os

níveis de ativação nos períodos de transição entre a fase de apoio e balanço estão aima do

esperado. O mesmo padrão foi observado no estudo desrito no apítulo 5 (ver seção 5.3.1,

�gura 5.6). Uma hipótese é que tal padrão esteja relaionado ao uso da otimização estátia na

estimativa das ativações musulares, já que ele também é observado em [7℄ quando a otimização

estátia é empregada na determinação das forças musulares.

Para os outros músulos analisados, o padrão de ativação em ambiente terrestre onorda

tanto om as medidas experimentais da atividade elétria musular [10, 78, 94℄ quanto om os

resultados de outras simulações [7, 53℄. Nossos ahados om relação ao padrão de ativação em

ambiente aquátio também são onsistentes om a literatura para os músulos RF [17, 47℄, SOL

[17, 50℄ e GTmax [52℄. Adiionalmente, as prinipais diferenças nos níveis de ativação entre os

ambientes, a saber: maior nível de ativação no RF durante a fase de balanço e no BF durante

a metade �nal do apoio, maior ativação no GTmax durante a fase de propulsão e redução no

nível de ativação do SOL [38℄, foram bem representadas em nossos resultados.

Assim omo os níveis de ativação, as magnitudes das forças musulares (�guras de 4.16 a
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4.19) e artiulares (�gura 4.15) em ambiente terrestre onordam om os valores enontrados

na literatura [7, 31℄. Para o ambiente aquátio, até onde temos onheimento, apenas Akiyama

e olaboradores [2℄ estimaram as forças nos músulos do membro inferior durante o andar

em ambiente aquátio. Esses autores também utilizaram um modelo bi-dimensional de um

membro inferior, no entanto, o modelo empregado inluía apenas 8 músulos: gluteo máximo,

reto femoral, vasto medial, tibial anterior, sóleo, um músulo para representar simultaneamente

os isquiotibiais, um músulo para representar os dois feixes do gastronêmio e um músulo para

representar simultaneamente o ilíao e o psoas. Nossas estimativas para as forças musulares

no GTmax, SOL, TA e VM foram ligeiramente menores do que as reportadas por esses autores

[2℄, já para os outros músulos, estiveram em bom aordo. Areditamos que tais diferenças se

devam ao maior número de músulos presentes em nosso modelo.

A onordânia entre os resultados de nossas simulações para o andar em ambiente terrestre

e os resultados de simulações usando modelos tridimensionais do orpo humano [7℄, demonstra

que as simpli�ações adotadas nesse estudo (modelo bi-dimensional e unilateral) não ompro-

meteram a qualidade de nossos resultados. Além disso, fomos apazes de obter estimativas

bastante realistas para os níveis de ativação musular em ambiente aquátio, o que nos leva

a onluir que o método de otimização estátia, assoiado a solução inversa das equações do

movimento, foi adequado para soluionar o problema da determinação das forças musulares

durante o andar em pisina om água rasa.

O uso de otimização estátia para estimar as forças musulares é tanto melhor quanto menor

a veloidade do movimento [63℄, o que explia o desempenho ligeiramente melhor do método na

estimativa níveis de ativação em ambiente aquátio em relação ao ambiente terrestre (�guras

4.12 e 4.13). Nossos resultados também demonstram a viabilidade do uso do software OpenSim

na análise da loomoção humana em ambiente aquátio.

A abordagem bi-dimensional adotada na solução desse problema é, ertamente, uma limita-

ção de nosso estudo. Contudo, optamos por ela devido a problemas om um dos equipamentos

que seria usado na oleta de um novo onjunto de dados. O problema om o equipamento invi-

abilizou a aquisição de novos dados experimentais onsiderando as forças e os movimentos nas

três dimensões do espaço. A abordagem bi-dimensional na análise do movimento em ambiente

aquátio ainda é a mais omum [2, 51℄ pois os proedimentos para aquisição e proessamento de

dados experimentais tridimensionais em ambiente aquátio são omplexos, demorados e ainda

não estão bem estabeleidos.

Ademais, os resultados aqui apresentados tratam-se da primeira estimativas das forças mus-

ulares durante o andar em ambiente aquátio para diversos músulos do membro inferior e

a primeira estimativa das forças de ontato artiular nesse ambiente. Sendo assim, a análise

bi-dimensional se justi�a omo uma primeira abordagem dada ao problema. Nossos resultados

preliminares mostram que o emprego de modelos tridimensionais na solução do problema da

estimativa das forças musulares em ambiente aquátio é viável [60℄ e que a realização dessa
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análise mais omplexa depende apenas da solução de problemas experimentais.

4.4.1 O andar em ambiente aquátio versus o andar em ambiente

terrestre

A diferença na inemátia e na inétia artiular entre os ambientes está resumida na �gura 4.14.

Para aminhar em ambiente aquátio, adultos mantém aproximadamente a mesma oordenação

entre as artiulações do membro inferior observada em ambiente terrestre, apesar da redução

da veloidade de aminhada. Entretanto, para manter esse padrão, as artiulações preisam ser

atuadas pelos músulos de maneira diferente (tabela 4.1), já que para se mover em ambiente

aquátio, há a neessidade de que o indivíduo gere um impulso horizontal em sentido oposto e

de magnitude superior, ou igual, ao impulso da força de arrasto [13, 62℄. Por isso, os torques

internos resultantes sobre o tornozelo, o joelho e o quadril são diferentes nos dois ambientes.

Durante a fase de apoio em ambiente aquátio há uma importante redução no pio de torque

extensor sobre o tornozelo e sobre o joelho, mas não sobre o quadril [2, 51, 62℄. Espei�amente

om relação ao joelho, durante a primeira metade da fase de apoio (entre 10% e 30% do

ilo), veri�a-se a substituição do torque extensor por um torque �exor, ujo valor máximo

é similar ao observado em ambiente terrestre [62℄. Já durante a fase de balanço em ambiente

aquátio, nota-se que a magnitude do torque �exor sobre o quadril não difere demasiadamente

das magnitudes observadas em ambiente terrestre [2, 62℄. Além disso, para o joelho, o torque

resultante durante a fase de balanço difere entre os ambientes tanto na magnitude quanto no

sentido de apliação: em ambiente aquátio ele é predominantemente extensor, enquanto em

ambiente terrestre se torna �exor a partir da segunda metade da fase de balanço.

Com base nesses resultados, nossas hipóteses para esse estudo eram de que as forças mus-

ulares desenvolvidas em ambiente aquátio nem sempre seriam menores do que as forças de-

senvolvidas em ambiente terrestre, apesar da redução na veloidade do andar e da sustentação

proporionado pelo empuxo. Esperávamos que as magnitudes das forças musulares nos �e-

xores e extensores do quadril seriam semelhantes nos dois ambientes; nos �exores de joelho,

durante a fase de apoio, e nos extensores de joelho, durante a fase de balanço, seriam maiores

em ambiente aquátio; e nos extensores de tornozelo seriam sempre inferiores em ambiente

aquátio.

Nossos resultados on�rmaram a hipótese de que as forças musulares neessárias para

se loomover em ambiente aquátio não são sempre inferiores às forças neessárias para se

loomover em ambiente terrestre. Nossos resultados indiam que, durante fases espeí�as do

ilo andar, as forças musulares geradas em água, nos prinipais �exores e extensores das

artiulações do membro inferior, podem ser superiores às forças geradas em terra em fases

orrespondentes do ilo. No entanto, a máxima força gerada por ada músulo durante uma

passada ompleta, não exede a máxima força gerada em ambiente terrestre.
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Espei�amente, as forças máximas desenvolvidas nos SMT, SMM e BFl e GTmax durante

a segunda metade fase de apoio são superiores às forças desenvolvidas em terra (tabela 4.4).

Portanto, tanto os �exores de joelho quanto os extensores de quadril geram forças superiores

durante o andar em ambiente aquátio em omparação om períodos equivalentes do ilo do

andar em ambiente terrestre. Além disso, durante a primeira metade da fase de apoio, as

forças médias desenvolvidas por ada um dos dois feixes do gastronêmio são semelhantes nos

dois ambientes (tabela 4.3). Isso india que em alguns momentos, durante o iníio da fase de

apoio, é neessário que o gastronêmio produza forças superiores às produzidas em ambiente

terrestre. Ou seja, até mesmo os extensores de tornozelo, em ambiente aquátio, podem gerar

forças superiores às observadas no ambiente terrestre em fases equivalentes do ilo.

Na fase de balanço, os pios de força gerados pelos músulos do quadrieps femoral foram

semelhantes nos dois ambientes. A força média gerada pelo RF, no entanto, foi maior em

ambiente aquátio, o que india que em alguns momentos da fase de balanço, o RF exere

forças maiores do que as forças geradas em ambiente terrestre. As forças médias nos músulos

ILI e PSO também foram maiores em ambiente aquátio (tabela 4.5). Sendo assim, podemos

a�rmar que, na fase de balanço em ambiente aquátio, tanto os extensores de joelho quanto os

�exores de quadril hegam a gerar forças superiores às forças geradas em períodos equivalentes

da fase de balanço em ambiente terrestre.

O fato das forças médias desenvolvidas nos �exores de quadril e nos extensores de joelho

na fase de balanço, serem maiores ou iguais às forças geradas em ambiente terrestre, deve-se à

ação do empuxo e do arrasto. Durante o andar em ambiente terrestre, a �exão de quadril e a

extensão de joelho aonteem, em grande parte, por inéria (quadril e joelho) e pela ação da

força peso (joelho). Na água, o empuxo pratiamente anula a ação da força peso e o arrasto

desaelera a progressão do membro inferior, fazendo om que o movimento nessas artiulações

tenha que ser gerado ativamente pela ação musular.

Essa hipótese é orroborada pelos resultados de Akiyama e olaboradores [2℄. Os resultados

reportados por esses autores indiam que, om o aumento da veloidade do andar, há um

aumento na magnitude dos torques resultantes que atuam sobre o joelho e sobre o quadril na

fase de balanço. Com base nos resultados de Akiyama e olaboradores [2℄ areditamos que as

magnitudes das forças no RF, ILI e PSO, na fase de balanço, devem depender da veloidade de

aminhada. Durante o �nal da fase de balanço também observamos uma redução na ação dos

músulos antagonistas e, onsequentemente, na força desenvolvida por eles, já que o arrasto

ontribui para desaelerar a �exão de quadril e a extensão de joelho (ver �gura 4.20).

A redução no torque resultante extensor sobre o tornozelo em ambiente aquátio é expliada

pela redução nos pios de força nos extensores de tornozelo. Esses músulos ontribuem para

a sustentação do peso orporal durante todo o apoio, aelerando e desaelerando o trono

vertialmente ontra a ação da força gravitaional [57℄. Portanto, a ação do empuxo, anulando

parialmente o efeito da força peso, faz om que sejam neessárias forças menores nos extensores
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de tornozelo, para que exeutem a mesma função. Os resultados da literatura sobre o andar em

ambiente aquátio mostram que o torque extensor no tornozelo é sensível a alterações no peso

aparente [52℄. Portanto, as forças no Gmed, Glat, SOL e TP devem depender da profundidade

de imersão.

Os extensores de tornozelo não atuam somente de modo a sustentar o peso orporal. Tanto

o sóleo omo o gastronêmio ontribuem também para a progressão do movimento, aelerando

o trono anteriormente [26, 57℄. Em ambiente terrestre, essa ontribuição para propulsão paree

ser mais signi�ativa na segunda metade da fase de apoio [56℄. Entretanto, para se loomover em

ambiente aquátio os músulos devem ser apazes de gerar um impulso horizontal maior ou igual

ao impulso da força de arrasto para que o orpo onsiga manter seu movimento anterior. Essa

maior neessidade de propulsão em relação ao ambiente terrestre pode exigir que os extensores

de tornozelo passem a ontribuir anteipadamente para a aeleração anterior do entro de

massa. Isso explia o fato do gastronêmio se manter ativo durante toda a primeira metade da

fase de apoio em ambiente aquátio (�gura 4.19) e também sua ação onêntria já no iníio da

segunda metade do apoio, quando em terra esse omportamento é observado apenas no �nal

dessa fase (�gura 4.20).

A não redução das forças nos SMT, SMM e BFl em ambiente aquátio, também se relaiona

om a maior neessidade em gerar propulsão anterior. Riley e olaboradores [72℄ mostraram

que os extensores de quadril tem um papel partiularmente importante na propulsão durante o

�nal do balanço e iníio do apoio do andar em ambiente terrestre. É provável que por ausa da

ação da força de arrasto, freando o movimento do trono e dos membros inferiores, os extensores

de quadril passem a ontribuir para a propulsão do orpo também durante o apoio médio. Em

terra, durante o apoio médio, a progressão do trono oorre passivamente, no iníio por inéria e

depois pela ação do peso orporal; na água ela preisa ser gerada ativamente pelos isquiotibiais

e glúteo máximo.

Areditamos que o aumento da veloidade de aminhada em ambiente aquátio pode levar

essas forças a serem superiores àquelas desenvolvidas em ambiente terrestre, uma vez que já foi

mostrado que o aumento da veloidade de aminhada em ambiente aquátio induz um aumento

no torque �exor sobre o quadril [52℄. Além disso, os resultados de Akiyama e olaboradores [2℄

indiam que, em água, há um aumento dos torques �exores sobre o joelho om o aumento da

veloidade de aminhada, o que orrobora a hipótese de que a força nos isquiotibiais durante a

fase de apoio, depende da veloidade de aminhada.

A neessidade em gerar maior propulsão, que areditamos ser responsável pelo aumento na

demanda sobre os músulos biartiulares SMT, SMM e BFl (para gerar torque extensor no

quadril) e pela ativação resente que se vê nos, também biartiulares, Glat e Gmed durante

toda a primeira metade da fase de apoio, somada à baixa veloidade de aminhada e ao fato

de que o empuxo pratiamente anula o efeito �exor da força peso sobre a artiulação do joelho,

diminuindo a neessidade de atuação do quadrieps, já seriam argumentos su�ientes para
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expliar o predomínio do torque �exor sobre a artiulação do joelho durante a fase de apoio em

água. No entanto, vemos ainda que o BF, únio músulo em nosso modelo que atua somente

omo �exor de joelho, também gera forças similares às observadas em ambiente terrestre na

primeira metade da fase de apoio (tabela 4.3). Esse resultado é intrigante pois apesar de todos os

�exores de joelho estarem gerando força, há poua ação dos extensores de joelho (o-ontração)

e, além disso, essa artiulação mantém aproximadamente o mesmo ângulo de �exão durante

toda a primeira metade da fase de apoio. Observando a �gura 4.20 vemos que a potênia para

o BF é aproximadamente zero, o que india que ele realiza uma ontração aproximadamente

isometria em água.

Duas hipóteses foram levantadas para expliar esse resultado. A primeira é que as forças

geradas pelos outros isquiotibiais e pelo GTmax durante o �nal da primeira metade e o iníio da

segunda metade do apoio (fase de apoio únio) induzam uma aeleração no joelho no sentido de

extensão e não de �exão. Se isso oorresse, o BF teria atuar para manter o joelho �exionado.

Outros autores já relataram esse efeito extensor dos isquiotibiais e GTmax sobre o joelho

durante a marha em ambiente terrestre [8, 29℄. A segunda hipótese é que a atuação dos �exores

de joelho e dos extensores de quadril no iníio da fase de apoio, teria a função de impedir a

�utuação do membro de apoio, ausada pela ação do empuxo. Uma análise da ontribuição

individual do torque de ada músulo para o torque resultante em ada artiulação poderá

eslareer melhor o papel dos �exores de joelho e extensores de quadril na marha em ambiente

aquátio.

Nesse estudo, fomos apazes de estimar o onsumo metabólio durante o andar em ambiente

aquátio a partir das estimativas das potênias musulares mostradas na �gura 4.20, usando

a relação dada pela equação 4.11. Nossas estimativas para o onsumo metabólio, usando os

valores de e�iênia das ontrações onêntria e exêntria reportados em [75℄, nos permitiram

obter resultados bastante próximos daqueles determinados experimentalmente por Kaneda e

olaboradores [39℄. O onsumo metabólio medido por esses autores esteve entre 100J/min/kg

e 400J/min/kg, o que ompreende a faixa de valores estimada por nós (ver �gura 5.15).

Utilizando os mesmos valores de e�iênia para o andar na água, estimamos um onsumo

metabólio mais de duas vezes maior do que o onsumo observado experimentalmente, tipia-

mente entre 240J/min/kg e 360J/min/kg (4 − 6W/kg) [91℄. Areditamos que a disrepânia

entre nossas estimativas e os resultados da literatura para o andar em terra, mas não para

o andar em água, se deva ao importante papel que os tendões tem no armazenamento e na

reutilização de energia em ambiente terrestre [25, 33, 101℄, mas que paree não ter durante o

andar em ambiente aquátio.

Analisando os grá�os da �gura 5.15 podemos notar que, durante o andar em ambiente

terrestre, os músulos RF, VL, VM, VI, Gmed, Glat, SOL, ILI e PSO apresentam períodos

de potênia negativa seguidos de períodos de potênia positiva. Esse omportamento é ob-

servado quando os músulos passam por um ilo de alongamento-enurtamento. Na fase de
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alongamento desse ilo, trabalho externo é realizado sobre o músulo (ação exêntria) e parte

da energia é armazenada no tendão. Na fase seguinte, quando o tendão se enurta, a energia

armazenada é devolvida. Dessa forma, parte do trabalho realizado pelo músulo durante a

ontração não requer onsumo de energia metabólia, o que aumenta a e�iênia da ontração

onêntria [25, 33℄.

Para testar a hipótese de que os meanismos de armazenamento e devolução de energia no

tendão são importantes para a eonomia de energia em ambiente terrestre mas não em ambiente

aquátio, re�zemos a estimativa do onsumo metabólio usando um novo valor para a e�iênia

da ontração onêntria. Optamos por utilizar para ηc o valor que estimamos para a máxima

e�iênia meânia do gastronêmio durante seu ilo alongamento-enurtamento na fase de

apoio da marha (ver seção 5.3.2, �gura 5.15): ηc = 0.53. Usando esse valor, as estimativas

de onsumo metabólio em ambiente terrestre atingiram valores mais realistas, omo pode ser

visto na �gura 5.15 (usando esse valor de e�iênia em água, os valores obtidos �am abaixo

de 100J/min/kg; resultados não reportados). Esses resultados, on�rmam nossa hipótese de

que os meanismos de armazenamento e devolução de energia no tendão são importantes para

a eonomia de energia durante o andar em ambiente terrestre.

Para o andar em ambiente aquátio, não vemos nos grá�os de potênia o omportamento

araterístio de ilos alongamento-enurtamento; ao ontrário, vemos uma predominânia da

ação musular onêntria (potênia musular positiva) em relação à exêntria (potênia mus-

ular negativa). Isso aontee pois a força de arrasto esta onstantemente dissipando a energia

inétia gerada pelos músulos, o que requer que os músulos forneçam energia inétia para

as artiulações ontinuamente para manter a progressão do movimento. Portanto, faz sentido

que, para o andar em ambiente aquátio, haja onordânia entre as medidas experimentais do

onsumo metabólio e nossas estimativas supondo ηc = 0.15.

As estimativas de onsumo metabólio dependem dos valores de e�iênia utilizados, os

quais também variam de músulo para músulo (ver o resultado para o sóleo, seção 5.3.2, �gura

5.15). Nossa intenção não era a de estimar o onsumo metabólio neessário à realização da

tarefa de maneira aurada, mas sim a de usar essas estimativas omo uma maneira adiional

de avaliar a qualidade dos resultados obtidos para as forças musulares. O fato das estimativas

do onsumo metabólio onordarem razoavelmente bem om valores experimentais é mais um

fator indiativo de que obtivemos valores realistas para as forças musulares. Além disso esta

análise ressaltou a importânia dos meanismos de armazenamento e devolução de energia,

proporionado pelos tendões, no onsumo metabólio durante o andar em ambiente terrestre,

e demonstrou que tais meanismos não são utilizados em ambiente aquátio.

As estimativas das forças musulares, utilizando métodos de otimização estátia assoiados

à solução inversa das equações do movimento, dependem da esolha da função usto a ser

otimizada (�gura 4.22 e 4.23). As duas funções usto analisadas nesse estudo são as tipiamentes

utilizadas no estudo da marha humana [1, 7℄. Apesar dos valores das magnitudes das forças
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serem diferentes dependendo do ritério de otimização esolhido, o omportamento das forças

ao longo de uma passada para os prinipais �exores e extensores de tornozelo, joelho e quadril

não variou de maneira importante. Sendo assim, as onlusões obtidas neste estudo, usando um

método de otimização estátia que teve omo ritério de otimização a função usto da equação

4.3, para a qual assumimos p = 2, não devem mudar aso seja esolhido p = 3.

Apesar disso, as estimativas de onsumo metabólio feitas onsiderando as forças musulares

obtidas om a função usto da equação 4.3 om p = 3, resultaram em valores sistematiamente

superiores nos dois ambientes. Isso oorre porque minimizar essa função usto orresponde,

aproximadamente, a minimizar a fadiga musular, enquanto minimizar a mesma função usto

esolhendo p = 2 orresponde, aproximadamente, a minimizar a energia onsumida. Se ao a-

minhar em ambiente aquátio o sistema nervoso entral distribui as forças entre os músulos de

modo a minimizar o onsumo energétio, a fadiga, ou algum outro ritério, e mesmo se o ritério

adotado deve ser igual em ambiente aquátio e terrestre, ainda não é laro. Apenas estudos

om aráter mais preditivo, envolvendo simulações que utilizem otimização dinâmia assoiada

a solução direta das equações do movimento, poderão tentar responder a essa pergunta.

Outra limitação de nosso estudo é o fato de não termos avaliado a sensibilidade de nossos

resultados à variações nos parâmetros que de�nem a força de arrasto e o empuxo de ada

segmento. Estudos futuros devem realizar essa análise para reforçar as onlusões obtidas.

Baseado nos resultados de Akiyama e olaboradores [2℄, que alularam a ontribuição das

forças hidrodinâmias para os torques resultantes nas artiulações do membro inferior, e nos

valores obtidos por Orselli e Duarte (2011) [62℄ para as forças de arrasto durante uma passada,

areditamos que os resultados obtidos para a fase de apoio sejam pouos sensíveis a pequenas

variações nas estimativas do empuxo e da força de arrasto. Já os resultados para a fase de

balanço, esperamos que sejam mais afetados.

Nossa estimativa da força de arrasto foi feita utilizamos um únio valor para o oe�iente

de arrasto (equação 4.5), mesmo sabendo esse valor deve variar entre os diferentes segmentos

orporais. O valor esolhido se trata de um valor intermediário dentre aqueles utilizados em

outros estudos [14, 58, 69℄. O impulso da força de arrasto, estimada dessa maneira, se orrelai-

ona satisfatoriamente om o impulso da omponente horizontal da força de reação do solo [62℄.

Esse resultado nos leva a areditar que esta seja uma estimativa adequada para as forças de

arrasto que atuam nos segmentos orporais. Entretanto, para que o modelo da força de arrasto

possa ser utilizado para outras veloidades de aminhada, ou mesmo para a orrida, talvez

seja neessário o emprego de valores de oe�iente de arrasto espeí�os para ada segmento

orporal, assim omo, aresentar ao modelo termos que desrevam os efeitos não-ineriais do

esoamento.

Nesse estudo, optamos por omparar o andar onfortável em ambiente aquátio om o andar

onfortável em ambiente terrestre. Nessa situação, a veloidade adotada em ambiente aquátio

é aproximadamente 2,7 vezes menor do que a veloidade adotada em ambiente terrestre. A
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diferença de veloidade nos dois ambientes ertamente tem um papel importante nas diferenças

que observamos para as forças musulares e artiulares. No entanto, o andar onfortável em

ambiente aquátio é uma tarefa omumente empregada em reabilitação para re-introduzir o

andar onfortável em ambiente terrestre em indivíduos om lesões em músulos, ligamentos e

artiulações do membro inferior, o que justi�a a análise realizada. Adiionalmente, pedir aos

indivíduos que aminhassem om uma veloidade aproximadamente três vezes menor em ambi-

ente terrestre faria om que adotassem um padrão inemátio distante do padrão naturalmente

empregado por eles ao aminhar.

4.4.2 Impliações e direções futuras

Nossos resultados indiam que em determinadas fases do ilo da marha, as forças musulares

desenvolvidas em ambiente aquátio podem ser superiores às forças desenvolvidas em ambiente

terrestre. No entanto, esses resultados devem depender da veloidade de aminhada e da

profundidade de imersão. Para o andar om veloidade onfortável e profundidade de imersão

na altura do proesso xifóide, vimos que as forças geradas pelos isquiotibiais e pelo glúteo

máximo atingem valores superiores às forças geradas em ambiente terrestre durante períodos

orrespondentes da fase de apoio. Nessas ondições, vimos também que o RF e os �exores de

quadril podem gerar forças superiores às forças geradas em ambiente terrestre durante períodos

orrespondentes da fase de balanço.

Se por um lado esses resultados indiam que os �exores e extensores de joelho e quadril

podem ser bene�iados em programas de fortaleimento musular em ambiente aquátio, por

outro indiam que deve-se tomar espeial uidado om relação a argas exessivas sobre as

artiulações. Apesar de nossos resultados indiarem que, de maneira geral, há uma redução

nas forças de ontato artiular, observamos que a máxima força ompressiva sobre o quadril,

durante a primeira metade da fase de apoio, e máxima força de isalhamento sobre o joelho,

durante a fase de balanço, são similares nos dois ambientes. Estudos futuros devem avaliar o

efeito da veloidade de aminhada e da profundidade de imersão sobre as forças musulares

e artiulares. Além disso a análise do movimento nos planos frontal e transverso também

devem ajudar a ompreender melhor a arga sobre os músulos responsáveis pela manutenção

da postura.

4.5 Conlusão

Os resultados apresentados nesse estudo se tratam da primeira estimativa das forças musulares

para diversos músulos do membro inferior, assim omo para a força de ontato artiular no

ambiente aquátio. Foi possível obter estimativas razoáveis para essas forças durante o andar

em ambiente aquátio usando um método de otimização estátia assoiado à solução inversa
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das equações de movimento. A utilização do software OpenSim 3.1 para esse �m se mostrou

viável. Segundo nossos resultados, durante o andar om veloidade onfortável em ambiente

aquátio, nem sempre as forças musulares geradas nos �exores de joelho e nos extensores de

quadril serão menores em relação ao ambiente terrestre, apesar da redução da veloidade de

aminhada e da sustentação do peso orporal promovida pelo empuxo.

Se por um lado esses resultados indiam que tais músulos podem se bene�iar de programas

de fortaleimento em água, por outro lado eles sinalizam que espeial uidado deve ser tomado

na esolha da veloidade de aminhada e da profundidade de imersão, para que a artiulação

do quadril e do joelho não sejam sobrearregadas. Isso porque, apesar de, no geral, haver uma

redução nas forças de ontato artiular, a força ompressiva sobre o quadril, na primeira metade

da fase de apoio, e a força de isalhamento sobre o joelho, na fase de balanço, tem magnitudes

semelhantes em terra e em água. Esperamos om esses resultados, forneer parâmetros que

auxiliem os pro�ssionais de eduação físia e �sioterapia a planejar melhor seus programas de

treinamento e reabilitação que envolvam a atividade de aminhada em ambiente aquátio.
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Capítulo 5

In�uênia da omplaênia do tendão de

Aquiles na produção de força pelo trieps

sural durante o andar

5.1 Introdução

Trieps sural é o nome que se dá a um par de músulos loalizado na parte posterior da perna,

o sóleo e o gastronêmio, que, ompartilham o tendão de Aquiles (TAq) em sua extremidade

distal. O gastronemio possui dois feixes, um lateral, que se insere no �ndilo lateral do fêmur,

e um medial, que se insere logo aima do �ndilo medial do femur. Por ausa da loalização

da inserção proximal desses dois feixes, o gastronêmio é um músulo biartiular e, em uma

análise anat�mia, atua omo extensor do tornozelo e �exor do joelho. Já o sóleo tem sua

inserção proximal loalizada na parte proximal superior da fíbula, portanto é um músulo

uniartiular (ruza apenas o tornozelo) e, em uma análise anat�mia, atua apenas omo extensor

de tornozelo [23℄. A inserção distal de ambos os músulos se loaliza na tuberosidade do alâneo

e se dá através do TAq, um dos dois maiores tendões do orpo humano. O TAq se iniia na

metade da panturrilha, aproximadamente, onde se enontram as extremidades inferiores das

duas porções do gastronêmio; a inserção do sóleo se dá numa região mais inferior. Os feixes

vindos das duas porções do gastronêmio e da porção únia do sóleo se agrupam em regiões

bem de�nidas do TAq [85℄.

Os extensores de tornozelo, em espeial os músulos do trieps sural, desempenham um im-

portante papel na manutenção de um padrão de marha saudável (marha normal). Goldberg

e Neptune [28℄ mostraram que o sóleo e o gastronêmio são apazes de atuar de maneira a om-

pensar de�its de força nos músulos do joelho e quadril (glúteo máximo, ilíao e vasto) para

manter um padrão de marha normal. Além disso, o gastronêmio e o sóleo são responsáveis

pela maioria do torque extensor gerado na artiulação do tornozelo [10℄ e, durante a marha,
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ontribuem signi�ativamente para o suporte (aeleração vertial do entro de massa) e para o

ontrole da progressão (aeleração horizontal) orporal [57, 26℄. Uma redução de força simul-

tânea nesses dois músulos (em até 30%) pode impliar na diminuição da potênia artiular na

fase de impulsão (que oorre no �nal da fase de apoio, quando o membro inferior é impulsionado

para o balanço), e nos asos mais extremos (aima de 50%), impossibilitar a manutenção do

padrão de marha esperado para um adulto saudável [28℄.

Inúmeros estudos apontam a diminuição de força nos extensores de tornozelo omo um dos

fatores determinantes para expliar as alterações observadas na marha da população idosa

[22℄. Ao aminhar, idosos adotam uma menor veloidade e um passo de menor omprimento

em relação a adultos jovens, o que resulta em um enurtamento da fase de balanço [11, 37℄.

Em adição, frequentemente se observa uma diminuição na potênia desenvolvida na artiulação

do tornozelo na fase de impulsão do membro de apoio para o balanço, tanto no andar [37, 22℄

quanto na orrida [27℄. Outras diferenças observadas na marha de adultos e idosos são: um

aumento do onsumo metabólio e um aumento no nível de o-ontração musular em relação

aos adultos [34, 49, 66℄.

A "fraqueza"nos extensores de tornozelo, observada em idosos, se orrelaiona om a di-

minuição da veloidade de aminhada, om a diminuição do omprimento do passo e om a

redução da potênia desenvolvida por esse grupo musular durante a fase de impulsão [22℄. Um

resultado ontraditório, no entanto, é o fato da diminuição na potênia artiular do tornozelo

no �nal da fase de apoio, que é observada em idosos, nem sempre ser aompanhada por uma

redução no pio de torque extensor nessa artiulação [30, 27℄. Isso india que idosos podem

ser apazes de gerar o máximo torque extensor neessário para se loomover tanto aminhando

quanto orrendo, sem, no entanto, gerar a mesma potênia observada em adultos saudáveis.

Esses resultados sugerem que o fator por trás das alterações na marha de idosos não é, propri-

amente, uma inapaidade de gerar as forças om as magnitudes neessárias para se exeutar

a tarefa, mas sim, uma inapaidade de gerar, a ada instante, a potênia neessária para

exeutar o movimento da mesma maneira que um adulto [22, 71℄.

Com o envelheimento os músulos esquelétios estão sujeitos a atro�a e a um remodela-

mento que resultam em diminuição da taxa de produção de força, ontrações mais prolongadas,

aumento na resistênia passiva proporionada pelas �bras musulares, além da, já menionada,

diminuição da força máxima que o músulo é apaz de produzir [55, 67, 87℄. Adiionalmente, os

tendões sofrem alterações nas suas araterístias visoelástias [46, 87℄, o que pode omprome-

ter não só os meanismos de armazenamento e utilização de energia durante a marha [45, 101℄,

mas também afetar a magnitude da resistênia passiva ofereida ao movimento artiular [76℄.

Dentre as alterações �siológias observadas nos músulos e tendões de idosos podemos itar a

diminuição no número de �bras musulares, prinipalmente as de ontração rápida; a diminuição

do omprimento ótimo das �bras; o aumento da quantidade de teido não ontrátil no músulo; e

uma diminuição da rigidez (aumento na omplaênia) do tendão. Essas, somadas às alterações
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que podem oorrer nas unidades motoras, tais omo, a diminuição na veloidade de ondução

nervosa e a diminuição da taxa de ativação das unidades motoras, tornam diferente a dinâmia

de ativação e ontração nos músulos esquelétios de idosos [53, 87℄ em relação aos adultos.

Assim, apesar de serem apazes de gerar a máxima força neessária à exeução da tarefa, idosos

não o fazem no mesmo instante do ilo [34℄ e/ou om a mesma veloidade que os adultos [71℄.

A maneira omo tais alterações �siológias se re�etem na biomeânia da marha de idosos

vem sendo estudada através de experimentos e simulações.

Espeial atenção deve ser dada para a relação entre a rigidez do tendão de Aquiles e a

apaidade de produção de força e potênia nos músulos do trieps sural. Salsih e Muller [76℄,

avaliaram a força gerada ativamente e passivamente pelos extensores de tornozelo em adultos

neuropatas, diabétios e saudáveis e orrelaionaram essas medidas om variáveis desritivas

da marha desses indivíduos. Os resultados obtidos por esses autores indiam que a rígidez

passiva dos �exores plantares, para a qual o TAq ontribui, se orrelaiona positivamente om

a veloidade da marha. Os autores sugerem também que paientes om de�it na produção

de força ativa podem depender signi�ativamente da rigidez passiva dos �exores plantares para

gerar o suporte e a propulsão neessários durante a fase de apoio da marha. A relação entre

um aumento na rigidez no tendão de Aquiles e um aumento no torque �exor plantar, também

é reportada por Hof e olaboradores [33℄. Além disso, diversos estudos demonstram que a

apaidade de um músulo gerar potênia depende do omportamento meânio de seu tendão

tanto quanto do omportamento meânio do seu elemento ontrátil [25, 33℄.

O nível de omplaênia do tendão afeta, espeialmente, os meanismos de re-utilização

de energia (armazenamento e devolução) observados nos ilos de alongamento-enurtamento

(AE) musular [25, 101℄. Durante a fase de alongamento desses ilos, o trabalho externo

realizado sobre o músulo pode ser armazenado em forma de energia elástia no tendão, que é re-

utilizada posteriormente na fase de enurtamento, quando o músulo realiza trabalho. Durante

a fase de alongamento, apenas uma fração da energia forneida ao músulo-tendão pode ser

armazenada em forma de energia elástia. A fração restante é dissipada pela extensão ativa do

elemento ontrátil (ação exêntria), o que requer um erto onsumo metabólio. A re-utilização

da energia armazenada na fase alongamento também evita que todo o trabalho realizado na

fase de enurtamento seja realizado ativamente pelo elemento ontrátil (ação onêntria),

ontribuindo, novamente, para a diminuição do onsumo metabólio. Ettema [25℄ mostrou que

a rigidez do tendão pode afetar a potênia desenvolvida pela unidade músulo-tendão, bem

omo seu onsumo metabólio, sem afetar demasiadamente a força produzida.

O importante papel do tendão de Aquiles no meanismo de armazenamento e re-utilização

de energia pelo trieps sural durante ilos AE é bem desrito na literatura [35, 101℄. Durante

a fase de apoio da marha os músulos sóleo e gastronêmio passam por um ilo de AE

que se iniia no �nal da primeira fase de apoio duplo e perdura por toda a fase de apoio da

marha) [35℄. A energia armazenada no tendão de Aquiles durante a fase de alongamento,
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que oorre durante todo apoio simples, é devolvida durante a fase de impulsão. Ishikawa e

olaboradores [35℄ mostraram que a potênia total desenvolvida pelo sóleo durante a fase de

impulsão é gerada, quase que exlusivamente, pelo enurtamento do TAq. Contudo, a função

do tendão de Aquiles durante o ilo de alongamento e enurtamento da marha não é somente

a de re-aproveitar uma energia que é forneida ao gastronêmio e ao sóleo através do trabalho

de agentes externos. A tensão gerada no tendão também permite que as �bras do sóleo e

gastronêmio se ontraiam om veloidades mais favoráveis à produção de potênia [43℄, além

de atrasar o iníio da produção de força pelo elemento ontrátil, onentrando a "devolução"da

energia inétia durante a fase de impulsão [101℄. Ou seja, a atuação do tendão é apaz de

tornar mais e�iente o trabalho do elemento ontrátil.

Neste sentido as propriedades elástias do tendão de Aquiles são importante para a mo-

dulação da potênia desenvolvida pelo músulo, bem omo para a e�iênia da sua ontração.

Os estudos de Lihtwark e Wilson [44, 45℄ indiam que para um determinado omprimento

ótimo das �bras do gastronêmio há um nível de omplaênia do TAq para o qual a e�i-

ênia de ontração das �bras é máxima. Ou seja, alterações na rigidez do tendão podem ter

omo onsequênia um aumento no onsumo metabólio neessário para a produção de força

no gatronêmio [44℄.

Em resumo, os resultados aima apresentados sugerem que alterações no nível de ompla-

ênia do tendão podem impliar em alterações na veloidade da marha [76℄, no iníio e na

duração da ativação musular [25℄, nos meanismos de geração de força ativa e produção de

potênia pelos músulos do trieps sural durante a fase de impulsão da marha [101℄ e no on-

sumo metabólio dos músulos [25, 44, 45℄. Isso india que o aumento na omplaênia do TAq

pode ter um papel fundamental no entendimento das alterações da biomeânia da marha de

idosos. Apesar disso, ainda há pouos estudos que avaliaram sistematiamente os efeitos de

alterações nas propriedades elástias do tendão de Aquiles na dinâmia de produção de força

pelos músulos do trieps sural durante a marha. Ademais, pouo enfoque é dado à maneira

om que tais alterações poderiam omprometer a marha de idosos.

Sendo assim, este estudo teve omo objetivo investigar omo a omplaênia do tendão

de Aquiles afeta a função dos músulos gastronêmio e sóleo durante o andar, om espeial

enfoque às alterações na função desses músulos durante o período que ompreende seu ilo

alongamento-enurtamento durante a fase de apoio. Nossas hipóteses são que o aumento na

omplaênia do TAq irá: aarretar um aumento na exursão do tendão; aumentar os níveis de

ativação do gastronêmio e do sóleo; fazer om que as �bras musulares operemmais distantes de

seu omprimento ótimo; e aumentar o onsumo metabólio de ambos os músulos. Esperamos

om este estudo ompreender melhor o papel do TAq nas alterações da biomeânia do andar

da população idosa.
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5.2 Materiais e Métodos

Com o objetivo de ompreender a in�uênia do nível de omplaênia do tendão de Aquiles na

meânia e no onsumo energétio dos músulos do trieps sural, realizamos simulações do an-

dar humano utilizando os prinípios e ferramentas já desritos nos apítulos 3 e 4. Para tanto,

inluímos em nosso modelo as equações que regem a dinâmia de ativação (equação 3.11) e

ontração musular (equações 3.5, 3.8 e 3.9), o que possibilita a simulação do omportamento

meânio tanto das �bras musulares (elemento ontrátil) dos músulos gastronêmio e sóleo

quanto dos seus respetivos feixes do tendão de Aquiles (elastiidade em série). As estimativas

dos níveis de ativação e das forças musulares foram realizadas soluionando-se de maneira di-

reta a equação do movimento para esse sistema (equação 3.3) e apliando o algoritmo onheido

por Computed Musle Control (CMC) [88, 89℄ (ver seção 5.2.2). Todas as simulações foram

realizadas om o emprego das ferramentas disponíveis 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-eletr�nio de análise do movimento humano e

uma esteira instrumentada (esteira ergométria om uma plataforma de força embutida) nessa

aquisição. Esses dados experimentais foram previamente proessados pela equipe desenvolve-

dora do software OpenSim (onforme detalhado na seção 5.2.3) e disponibilizados publiamente

para uso em um dos tutoriais que visam introduzir as ferramentas disponíveis no software (ver

Examples and Tutorial, Introdutory Examples, Simulation-Based Design to Redue Metaboli

Cost em [4℄). O modelo omputaional do orpo humano que empregamos nesse estudo foi

elaborado pela mesma equipe para ser utilizado om o referido tutorial. Esse modelo inlui os

dois membros inferiores (segmentados em pés, pernas e oxas), a pelve e o trono, além de 18

músulos do tipo Hill (apenas os prinipais músulos responsáveis pela �exão e extensão das

artiulações dos membros inferiores). A on�guração espaial desse modelo pode ser determi-

nada por dez graus de liberdade (os sete graus de liberdade já menionados em 4.2 e outros três

orrespondentes aos ângulos de �exão-extensão das artiulações do membro inferior esquerdo),

omo desrito na seção 5.2.1.

Nesse modelo modi�amos sistematiamente o parâmetro que de�ne a rigidez do tendão

nos músulos gastronêmio e sóleo, om a �nalidade de representar os diversos níveis de om-

plaênia do tendão de Aquiles (seção 5.2.1). Para ada nível de omplaênia onsiderado,

simulamos o omportamento meânio da unidade músulo-tendão e o onsumo energétio es-

peí�o dos músulos gastronêmio e sóleo usando sempre os mesmos dados experimentais.

Análises de regressão foram empregadas para desrever, qualitativamente e quantitativamente,

o efeito do nível de omplaênia do TAq nas variáveis de interesse (seção 5.2.4). Os materiais

e métodos empregados em ada uma das etapas menionadas estão detalhados nas subseções

que se seguem.
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5.2.1 O modelo do orpo humano

O modelo do orpo humano que empregamos nesse estudo trata-se de uma versão simpli�ada

do modelo om 23 graus de liberdade e 92músulos do tipo Hill (modelo Gait2392) desenvolvido

por por Darryl G. Thelen, Ajay Seth, Frank C. Anderson e Sott L. Delp [6, 21℄ e desrito na

seção 4.2.1. As simpli�ações, que inluem a redução do número de graus de liberdade e de

músulos, foram realizadas por Frank C. Anderson om a �nalidade de possibilitar a realização

de simulações em um tempo reduzido [4℄. Com relação ao número de graus de liberdade, as

modi�ações foram: a exlusão de 3 graus de liberdade no movimento da pelve, mantendo

somente os movimentos de translação no plano sagital e de inlinação anterior-posterior; a

redução do número de graus de liberdade nas artiulações do quadril e ostas modelando-

as por artiulações do tipo dobradiça ao invés de bola-soquete, o que limita os movimentos

somente à �exão e à extensão; remoção dos graus de liberdade das artiulações subtalar e

metatarsofalangeana, onsiderando-as rígidas.

Os seguintes músulos do membro inferior (em ambos os lados) foram representados no mo-

delo: o glúteo máximo, que foi modelado por um únio feixe; um únio músulo representando

a ação onjunta dos bi-artiulares semitendíneo, semimembranoso e a abeça longa do bieps

femoral (músulos isquiotibiais); a abeça urta do bieps femoral (músulo bieps femoral); um

únio músulo representando a ação onjunta dos músulos ilíao e psoas (músulo iliopsoas);

o reto femoral; um únio músulo representando a ação onjunta dos vastos medial, lateral e

intermédio (músulo vasto); um únio músulo representando a ação onjunta dos músulos

gastronêmios lateral e medial (músulo gastronêmio); o sóleo; o tibial anterior, que repre-

sentou todos os �exores de tornozelo. A linha de ação dos isquiotibiais foi de�nida pela linha

de ação da abeça longa do bieps, a do vasto, pela linha de ação do vasto intermédio, a do

gastronêmio pela linha de ação do gastronêmio medial e o a do glúteo máximo pelo feixe de

número 2, tais omo no modelo Gait2392 [21℄. Portanto, o trieps sural, grupo musular de in-

teresse em nosso estudo, foi modelado por dois músulos do tipo Hill, um representando o sóleo

e outro representando os dois feixes do gastronêmio. O tendão de Aquiles foi representado por

dois feixes independentes.

Para que o modelo simpli�ado fosse apaz de gerar forças equivalentes às forças geradas

pelo modelo Gait2392, foi neessário aumentar em todos os músulos o valor de FM
o
, parâmetro

usado nas equações 3.5, 3.6 e 3.9. A relação entre força, omprimento e veloidade de ontração

para as �bras musulares (equação 3.5) e a relação entre força e deformação para os tendões

(equação 3.6), foram de�nidas omo em [87℄. Nesse estudo a relação força-deformação para o

tendão é dada pela equação 5.1, na qual a força de restituição elástia varia de maneira não

linear (nl) no intervalo de deformação 0 < ǫT ≤ ǫnlT e de maneira linear (lin) para ǫT > ǫnlT .
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fT (ǫT ) =







fnl

T

eknl
−1

(ek
nlǫT /ǫnl

T − 1) se ǫT ≤ ǫnlT

klin(ǫT − ǫnlT ) + fnl
T se ǫT > ǫnlT

(5.1)

Na equação 5.1, knl
e klin

são fatores que de�nem a taxa de resimento da urva na

região não-linear e linear respetivamente (knl = 3) e fnl
T é a força, normalizada por FM

o
, na

transição entre as regiões de omportamento não-linear e linear (fnl
T = fnl

T (ǫnlT )). Para garantir

a ontinuidade da urva na região de transição ǫnlT = 0, 609ǫ0 e klin = 1, 712/ǫ0, onde ǫ0 é a

deformação do tendão sob a ação de uma força igual a FM
o
, isto é, ǫT = ǫ0 quando fT = 1.

A deformação do tendão sob máxima força isométria, ǫ0, de�ne, portanto, as araterístias

de rigidez do tendão. Quanto maior ǫ0 mais omplaente (menos rígido) é o tendão, ou seja,

menor o valor de klin
e maior a região de deformação não-linear. Para todos os músulos do

modelo de�niu-se ǫ0 = 3, 3%, o que india que sob a ação da máxima força isométria que um

músulo i do modelo é apaz de gerar ativamente, F o
M i, seu tendão deforma-se 3, 3% em relação

ao seu omprimento de repouso, L0
T i [98℄.

Possivelmente omo parte das modi�ações realizadas para permitir que esse modelo sim-

pli�ado gerasse forças equivalentes ao modelo Gait2392, de�niu-se para o gastronêmio lo =

0, 09m e L0
T = 0, 36m, valores respetivamente superior e inferior aos de�nidos no modelo ori-

ginal. Como esses valores se distaniam dos valores �siológios reportados na literatura tanto

para o gastronêmio medial quanto para o lateral [9℄, rede�nimos esses parâmetros usando os

valores do modelo Gait2392, lo = 0, 06m e L0
T = 0, 39m.

Visando apenas melhorar o desempenho do algoritmo CMC, também aresentamos um

amorteedor ideal a ada artiulação do tornozelo. A força gerada nesses amorteedores é

proporional ao quadrado da veloidade angular da artiulação no plano sagital e tem sentido

oposto ao movimento. De�nimos a onstante de proporionalidade dessa relação (η = 0, 2)

de modo que os torques gerados pelo amorteedor fossem muito menores (≪ 5%) do que os

torques no tornozelo.

Devido à pequena inéria do segmento pé as trajetórias para a artiulação do tornozelo

estimadas a partir da dinâmia direta são mais sensíveis aos erros nas estimativas das forças

musulares em omparação om os outro segmentos do modelo, o que pode levar a simulação

a divergir (ver seção 5.2.2). O amorteedor entra no modelo, portanto, omo um artifíio

matemátio para di�ultar que essa divergênia oorra, já que grandes variações na posição

artiular levam a um aumento exessivo na sua veloidade e, onsequentemente, num aumento

no torque gerado pelo amorteedor em oposição a esse movimento.

5.2.2 A ferramenta Computed Musle Control do software OpenSim

A ferramenta Computed Musle Control do software OpenSim foi empregada na solução do

problema da determinação das forças musulares geradas pelo trieps sural durante o andar.
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Essa ferramenta implementa o algoritmo desrito em [88℄, diferindo apenas om relação à função

usto utilizada na etapa de otimização estátia desse algoritmo [4℄. O emprego do CMC na

solução de nosso problema visou obter as exitações musulares que levam os segmentos do

modelo meânio do orpo humano a exeutar um onjunto de trajetórias presritas, as quais

foram determinadas através de dados experimentais do movimento de um voluntário (ver seção

5.2.3).

Conheendo o estado do modelo em um instante t do movimento (ai(t) e li(t), para ada um

dos i músulos representados, e qj(t) e q̇j(t), para ada uma das j oordenadas generalizadas

que representam os seus graus de liberdade) e apliando o CMC, é possível se determinar

um onjunto de exitações musulares ui que levam o modelo de sua on�guração instantânea

qj(t) à on�guração qj(t + δt) que mais se aproxima do valor desejado qexpj (t + δt). Os valores

de ui enontrados são mantidos onstante na equação 3.11, para que ela possa ser integrada

numeriamente de t a t+δt, junto om as equações 3.9 e 3.3. Isso permite que seja determinado

o estado do modelo no instante seguinte t+ δt e, onsequentemente, as i forças musulares que

levaram-no a esse novo estado. As variáveis que de�nem o estado do modelo em t + δt são

usadas em uma etapa seguinte omo ondição iniial para simular o estado do modelo em um

instante posterior. Para simular o movimento ompleto, esse proedimento deve ser repetido

para todo o intervalo de tempo de interesse.

São neessárias três etapas para que se determine o estado do modelo no instante t+ δt. Na

primeira etapa, a lei de ontrole proporional dada pela equação 5.2 é utilizada para se de�nir

a on�guração do modelo que se deseja alançar.

q̈desj (t+ δt) = q̈expj (t + δt) + kvj(q̇
exp
j (t)− q̇j(t)) + kpj(q

exp
j (t)− qj(t)) (5.2)

Para isso é neessário que sejam onheidos os valores experimentais para as posições, ve-

loidade e aelerações generalizadas e a on�guração instantânea do modelo. Nesse problema

kvj e kpj são ganhos de "feedbak"para os erros das veloidades e das posições generalizadas.

Se esolhidos de modo que kvj = 2
√

kpj, esses ganhos fazem om que os erros nas estimativas

das aelerações deaiam de maneira ritiamente amorteida [89℄. Paralelamente, as equações

3.9 e 3.11 são integradas numeriamente no tempo, de t a t + δt, para uma série de valores

de ui variando entre 0 e 1. Desse proedimento, obtém-se a máxima e a mínima força que

ada um dos i músulos representados no modelo podem gerar no instante t+ δt. Para isso, os

omprimentos de ada um dos músulo no intervalo de tempo de t a t+ δt são determinados a

partir de qexpj [88℄.

Na segunda etapa, um problema de otimização estátia é soluionado om o objetivo de

se enontrar o onjunto de forças musulares FM
∗
i (t + δt), limitados pelos valores máximos e

mínimos determinados na etapa anterior, que geram uma aeleração q̈∗j (t + δt) = q̈desj (t + δt)

ao serem substituídos nas equações da dinâmia do sistema. Nesse problema de otimização
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estátia, a função usto dada pela equação 5.3 é minimizada, respeitando-se as restrições de

que Cj = 0 nas n equações de vínulo, representadas através da equação 5.4.

J =
m
∑

i=1

a∗i (t+ δt)2 (5.3)

ωj(q̈
des
j (t+ δt)− q̈∗j (t+ δt)) = Cj (5.4)

No OpenSim essa formulação do problema de otimização estátia é onheida por "fast

target"[4℄. Uma outra opção de formulação é disponibilizada pela ferramenta CMC, no entanto,

optamos pelo "fast target"por apresentar melhores resultados om relação à adequação entre

a inemátia simulada e a experimental [4℄. Nessa formulação, é mandatório que a ondição

Cj = 0 na equação 5.4 seja obedeida para as n oordenadas generalizadas, onsiderando-se a

tolerânia do otimizador, para que se possa obter uma solução para o problema de otimização

estátia. Caso não seja possível satisfazer as ondições impostas, a simulação é interrompida.

Portanto, é neessário que os músulos representados no modelo sejam apazes de gerar forças

su�ientes para seguir as trajetórias presritas.

Um artifíio para que a simulação não seja interrompida - o que permite que os resultados

possam ser avaliados mesmo quando inoerentes - é aresentar atuadores reservas às oordena-

das generalizadas que desrevem as artiulações do modelo. Esses atuadores tem a apaidade

de gerar uma força "extra"aso os músulos, somente, não sejam apazes de gerar a força ne-

essária para seguir a trajetória desejada. Na ausênia de problemas om o modelo�, espera-se

que os torques gerados pelos atuadores reservas sejam muito inferiores aos torques resultantes

naquela artiulação. Assim, os valores de forças e torques nos atuadores reservas servem de

parâmetro para avaliar a qualidade da simulação.

Na tereira, e última, etapa, os resultados obtidos om a solução do problema de otimização

estátia são utilizados na determinação das exitações ui(t) que, ao serem substituídos nas

equações da dinâmia de ontração e ativação de ada músulo i, produzem as forças FM
∗
i (t+δt).

O ∗ nas variáveis FM
∗
i , q̈

∗
j e a

∗
i visa diferenia-las de FMi, q̈j e ai, que são os valores �nais para

essas variáveis. Os valores �nais são obtidos quando ui é usado em 3.11 para soluionar, de

maneira direta, as equações da dinâmia do sistema (integrado-as no tempo de t a t + δt).

5.2.3 Simulação da dinâmia de ontração musular e onsumo ener-

gétio para os músulos do trieps sural

Para desrever a dinâmia de ontração musular e o onsumo energétio nos músulos do

trieps sural durante a marha, utilizamos dados experimentais da inemátia dos segmentos

orporais e da força de reação do solo que atua no orpo humano durante a exeução desse

movimento. Os dados foram obtidos da análise da marha de um únio adulto saudável (homem,
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1, 8m de altura, 75kg de massa), andando om veloidade onfortável, 1, 2m/s, em uma esteira

ergométria. Esses dados foram adquiridos e pré proessados por outros pesquisadores de aordo

om os proedimentos desritos em detalhes no trabalho de John e olaboradores [36℄.

De maneira resumida: maradores retro-re�exivos foram posiionados sobre o orpo do

indivíduo e a posição desses maradores no espaço foi determinada utilizando-se um sistema

opto-eletr�nio de análise do movimento humano, omposto por seis âmeras (Motion Anaysis

Corporation, CA, EUA; frequênia de aquisição 60Hz). A força de reação do solo foi medida

simultaneamente usando-se plataformas de forças em uma esteira ergométria instrumentada.

Essa esteira é omposta por dois intos que operam individualmente e por duas plataformas de

força, uma sob ada into (Berte Corporation, OH, EUA; frequênia de aquisição 600Hz).

A posição dos maradores retro-re�exivos foram apturadas em duas situações diferentes:

om o indivíduo parado em pé, om os braços abertos (postura estátia) e om o indivíduo an-

dando na esteira. Quarenta e nove maradores foram utilizados para de�nir a posição do orpo

do indivíduo no espaço enquanto ele permaneeu na postura estátia e 41, para determinar a

posição do orpo durante a realização da tarefa dinâmia. A posição dos maradores adquiridas

om o indivíduo em postura estátia foi utilizada no esalonamento do modelo desrito na seção

5.2.1. Na etapa de esalonamento foram utilizados proedimentos similares aos reportados na

seção 4.2.3.

O proedimento iniial onsistiu na solução do problema da inemátia inversa usando

os dados experimentais do movimento (seção 4.2.3). O período analisado orrespondeu ao

período de quatro passos exeutados pelo indivíduo. Em seguida, apliou-se um algoritmo de

redução de resíduos (RRA, Residual Redution Algorithm) [19℄ à solução obtida da inemátia

inversa, visando garantir a onsistênia entre as aelerações generalizadas (q̈j), obtidas através

da solução do problema de inemátia inversa, e as forças e momentos externos medidos (ver

equação 5.5).

~Fext + ~Fres = mtotal~aCM (5.5)

A redução de resíduos tem omo objetivo reduzir os valores das forças residuais (

~Fres) na

equação 5.5 que deveria ser nula na ausênia de erros experimentais e de modelamento. O RRA

envolve a solução de um problema de ontrole proporional para determinar novas trajetórias

para as oordenadas generalizadas (ligeiramente diferentes das iniiais) que reduzam o valor de

~Fres neessário para tornar onsistente a igualdade expressa na 5.5. Uma desrição detalhada

para esse algoritmo é reportada no trabalho de Anderson e olaboradores (ver [5℄.

Na �gura 5.1 estão destaados em azul os proedimentos reportados aima, bem omo as

ferramentas do software OpenSim empregadas nas etapas que foram realizadas por membros da

equipe desenvolvedora do software OpenSim. As análises realizadas por nós partiram, portanto,

do modelo previamente esalonado e das trajetórias das oordenadas generalizadas obtidas após

74



o tratamento de redução de resíduo. Essas etapas estão sinalizadas em vermelho na �gura 5.1.

OpenSim

Modelo Geral

n��  10 
18 atuadores do tipo Hill

2 fe��es do TAq

Figura 5.1: Fluxograma indiando os proedimentos utilizados para simular a meânia e o on-

sumo energétio dos músulos gastronêmio e sóleo durante o andar. Os dados experimentais

foram adquiridos, pré proessados e disponibilizados para uso pela equipe desenvolvedora do

software OpenSim (etapas em azul). Modi�amos nos músulos gastronêmio e sóleo o parâme-

tro que de�ne a deformação do tendão sob a máxima força isométria gerada ativamente pela

�bra musular (ǫ0) e usamos a ferramenta Coputed Musle Control do OpenSim para simular

o omportamento das �bras e do tendão desses músulos (etapas em vermelho).

Iniialmente, modi�amos o modelo esalonado onforme desrito na seção 5.2.1. Em se-

guida, variamos sistematiamente o valor de ǫ0 nos músulos sóleo e gastronêmio (equação

5.1), de modo a representar diferentes níveis de omplaênia do tendão de Aquiles. Para ada

valor de ǫ0, utilizamos o algoritmo CMC (seção 5.2.2) na simulação da dinâmia de ontração

e do onsumo metabólio dos músulos do trieps sural durante uma passada. Para tanto,

identi�amos dentro do onjunto de dados disponíveis, uma passada iniiada om o pé direito,

através da omponente vertial da força de reação do solo.

As simulações foram realizadas para um intervalo de tempo superior ao período da passada:

no mínimo 0, 14s antes do ontato iniial do alanhar direito e 0, 05s após o ontato �nal desse

mesmo alanhar. Para ada nível de omplaênia seleionado, repetimos as simulações para

dois instantes iniiais diferentes (0, 15s e 0, 14s antes do ontato iniial do alanhar direito),

mantendo �xo o tempo total do movimento analisado em 1, 4s. Para ada ondição iniial,

repetimos as simulações três vezes, ou seja, à ada valor de ǫ0 exeutamos 6 simulações. Isso

nos permitiu avaliar os resultados onsiderando �utuações intrínseas ao método de simulação.

Os valores de kpj e kvj, ganhos no problema de ontrole proporional (equação 5.2), foram

esolhidos de modo que, primeiro, as simulações onvergissem, e, segundo, as forças nos atua-

dores reservas não exedessem os valores reomendados pela equipe desenvolvedora do software

OpenSim [4℄. A janela de tempo do CMC (δt) foi de�nida omo 0, 005s e o ritério de tolerânia

do otimizador, 10−5
.
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Variamos ǫ0 partindo do valor nominal do modelo 3, 3% (tendão mais rígido) até um valor

2, 5 vezes maior (tendão mais omplaente), aumentando ǫ0 de 25% em 25% em relação ao

valor nominal. Dois valores extras em torno de ǫ0 = 1, 5 × 3, 3% também foram analisados,

totalizando 9 valores. O intervalo analisado nesse estudo, está dentro do intervalo de valores

tipiamente reportados na literatura para ǫ0[98℄. Como resultado de ada simulação obtivemos

as séries temporais para o nível de ativação, a força ao longo do tendão (força musular), a

exursão e a veloidade de ontração da �bra musular (elemento ontrátil) e a exursão e a

veloidade de deformação do tendão (elastiidade em série), para todas as unidades músulo-

tendão representadas em nosso modelo.

Usando a ferramenta Analyze no modo Musle Analyses ainda obtivemos a potênia de-

senvolvida na unidade músulo-tendão, no seu elemento ontrátil (�bras musulares) e na sua

elastiidade em série (tendão). A potênia no músulo-tendão foi alulada omo o produto

entre a força e variação no omprimento musular (L̇). Já a potênia nas �bras e no tendão

foram aluladas omo o produto entre a força e a variação de omprimento em ada um desses

elementos. Uma Probe, ferramenta do software OpenSim 3.1 usada para fazer medidas nos

omponentes do modelo durante à exeução da simulação [4℄, foi utilizada para estimar a taxa

de onsumo metabólio instantânea nos músulos sóleo e gastronêmio, segundo o modelo pro-

posto por Umberger e olaboradores [91, 92℄. Nesse modelo, desrito em detalhes em [92℄, a

taxa de onsumo metabólio é estimada onsiderando-se a energia meânia e a energia térmia

liberadas durante a ontração musular.

5.2.4 Análise dos resultados

A análise dos resultados das simulações visou identi�ar e desrever o efeito do nível de ompla-

ênia do TAq na meânia de ontração e no onsumo energétio dos músulos do trieps sural

durante os respetivos ilos alongamento-enurtamento, os quai oorrem na fase de apoio da

marha. Para isso, identi�amos os instantes iniiais e �nais de uma passada exeutada om o

membro inferior direito (toque do alanhar direito e toque do alanhar direito onseutivo)

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 interpolação linear.

Em seguidas, as séries foram �ltradas om um �ltro butterworth, passa-baixa, de quarta or-

dem, sem atraso no tempo e om frequênia de orte de 15Hz. Para evitar distorções nos valores

das grandezas no iníio e �m da passada, as séries foram interpoladas e �ltradas onsiderando-se

seus valores em instantes anteriores e posteriores ao ontato iniial e �nal do alanhar direito.

Analisamos apenas o omportamento dos músulos do membro inferior direito. A partir da

variação no omprimento dos músulos (músulo-tendão) sóleo e gastronêmio ao longo de uma

passada, identi�amos o iníio (omprimento mínimo atingido na primeira metade da fase de

apoio) e o �m (omprimento máximo atingido durante toda a fase de apoio) da fase de alon-
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gamento do ilo AE e o �m (menor omprimento atingido durante todo o ilo) da fase de

enurtamento do ilo AE para os dois músulos.

As séries temporais das seguintes grandezas foram analisadas ao longo de uma passada:

nível de ativação musular para todos os músulos do membro inferior direito; força musular,

veloidade de ontração da �bra, omprimento e potênia da �bra, do tendão e da unidade

músulo-tendão, apenas para os músulos gastronêmio e sóleo. As urvas médias entre as 6

simulações realizadas om ada valor de ǫ0 foram aluladas. O álulo foi feito repetindo-se

o proedimento desrito na seção 4.2.6 para o álulo das urvas médias entre as diferentes

tentativas de um mesmo indivíduo. Comparamos gra�amente as urvas médias das grandeza

de interesse entre os nove níveis de omplaênia simulado.Adiionalmente, extraímos algumas

variáveis de interesse das séries temporais obtidas em ada simulações, om o objetivo de

disutir em mais detalhes o efeito do aumento do nível de omplaênia do TAq sobre as

grandezas analisadas.

Das séries temporais para o nível de ativação extraímos: para o sóleo e para o gastronêmio,

o pio de ativação e a ativação média durante todo ilo AE, além da ativação média durante as

fases de alongamento e de enurtamento; para os outros músulos do modelo extraímos apenas

a ativação média durante o ilo AE do trieps sural (iníio do ilo AE do sóleo até �m do ilo

AE do gastronêmio). Das séries temporais para as forças musulares, extraímos: apenas para

os músulos gastronêmio e sóleo, o pio de força e a força média ao longo do ilo AE. Das séries

temporais da veloidade de ontração das �bras musulares extraímos: para o gastronêmio, a

veloidade média de enurtamento durante a primeira metade da fase de alongamento do ilo

AE, a veloidade média de alongamento durante a segunda metade da fase de alongamento do

ilo AE e a veloidade de média de enurtamento durante a fase de enurtamento do ilo AE;

para o sóleo, a veloidade média de alongamento durante a fase de alongamento do ilo AE e

a veloidade média de enurtamento durante a fase de enurtamento do ilo AE.

Das séries temporais para as potênias desenvolvidas na unidade músulo-tendão, nas �bras

e nos tendões, extraímos, o trabalho total nas fases de alongamento e enurtamento do ilo

AE apenas para os músulos do tríeps sural. Além disso, para as �bras musulares do sóleo

e gastronêmio, subdividimos o trabalho total em ada fase do ilo em trabalho positivo (tra-

balho realizado pela �bra musular durante o seu enurtamento) e trabalho negativo (trabalho

realizado sobre a �bra impliando no seu alongamento). Para a unidade músulo-tendão desses

mesmos músulos, alulamos também o trabalho positivo (W+

MT ) e o trabalho negativo du-

rante todo o ilo AE (W−
MT ). O trabalho total foi obtido integrando-se numeriamente a urva

potênia versus tempo e os trabalhos positivo e negativo, integrando-se somente os intervalos

da urva em que a potênia era positiva e negativa, respetivamente.

Os valores W+

MT e W−
MT , assim omo o valor do trabalho positivo total realizado pela

�bra musular no ilo AE (W+

F , soma do trabalho positivo nas duas fases), foram usados na

estimativa da e�iênia meânia dos músulos gastronêmio e sóleo durante o ilo AE (ηAE,
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equação 5.6) [25℄.

ηAE =
W+

MT

W−
MT +W+

F

(5.6)

Por �m, estimamos o onsumo metabólio médio nos músulos do trieps sural, integrando

numeriamente a série temporal do onsumo metabólio instantâneo ao longo do ilo AE e

dividindo esse valor pela duração total do ilo. O efeito do nível de omplaênia do TAq

sobre as variáveis seleionadas, foi veri�ado usando-se equações de regressão polinomial para

desrever o omportamento da variável em função de ǫ0. O ajuste da função aos dados simulados

foi feito usando-se o método dos mínimos quadrados.As análises de regressão, assim omo

as outras análises e proessamentos desritos anteriormente, foram realizadas om o software

MATLAB. Avaliamos se havia orrelação entre o nível médio de ativação durante o ilo AE

para ada músulos do modelo (exluindo os do trieps sural) e ǫ0 utilizando o teste de orrelação

de Spearman. Nesse estudo adotamos α = 0, 05%.

A on�abilidade dos resultados de nossas simulações também foi avaliada. Para isso, om-

paramos os níveis de ativação simulados para ada músulo om medidas diretas da atividade

elétria reportadas na literatura e também om os resultados de outras simulação. Além disso,

avaliamos a diferença entre as trajetórias das oordenadas generalizadas simuladas e presritas

(e = ‖qexp − q‖), assim omo os valores das forças e torques residuais e reservas neessários

para que a simulação fosse exeutada. Comparamos os valores máximos e a raiz da média qua-

drátia dessas variáveis, ao longo de uma passada, om os valores reomendados 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 dinâ-

mia de ativação e ontração dos músulos do trieps sural, para 9 diferentes níveis de om-

plaênia do tendão de Aquiles. O nível de omplaênia do tendão, no modelo matemátio

da unidade músulo-tendão, é araterizado pelo valor de sua distensão quando sob a ação

da força isométria máxima gerada ativamente pelas �bras (ǫ0, dado em porentagem de seu

omprimento em repouso). Os valores de ǫ0 variaram de 3, 3% a 8, 3% e para ada valor fo-

ram realizadas 6 simulações, nas quais modi�amos o instante de iniial da simulação (duas

ondições) e o onjunto de parâmetros ωj que de�nem os pesos na equação 5.4 (três onjuntos).

Para 8 das 9 diferentes ondições de omplaênia do TAq, foi possível obter as 6 soluções

desejadas para o problema da determinação das forças nos músulos do trieps sural. Para a

ondição na qual ǫ0 = 4, 1%, só foi possível obter a solução do problema para um únio instante

iniial (apenas 3 soluções). Conseguimos reproduzir a inemátia desejada om grande exatidão,

em todas as 51 simulações realizadas. O erro médio (emedio) entre a inemátia simulada e a
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desejada no período estudado não exedeu 0, 2◦ para as oordenadas angulares nem 0, 1mm

para as oordenadas lineares, em nenhuma das simulações. Adiionalmente, os erros máximos

(emax) não exederam 0, 5◦ nas oordenadas angulares nem 0, 2mm, nas lineares (emedio e emax

alulados omo desrito na seção 4.2.6).

Reomenda-se que as máximas forças e torques residuais no modelo não exedam 25N e

75Nm respetivamente, e que a raiz da média quadrátia (RMQ) dessas variáveis não exeda

25N e 50Nm [4℄. Em nossas simulações, a força residual neessária para transladar horizontal-

mente a pelve (Fx) não exedeu 12N em nenhuma das simulações realizadas. Na maioria delas

(45 de 51) Fx �ou abaixo de 10N durante todo o período analisado. Apenas as simulações

realizadas para ǫ0 ≤ 4, 6% (uma para ǫ0 = 4, 6%; três para ǫ0 = 4, 1% e duas para ǫ0 = 3, 3%)

apresentaram valores superiores. Contudo, para todas as simulações, RMQ de Fx não exedeu

5, 5N .

A força residual máxima neessária para transladar vertialmente a pelve (Fy) variou entre

21N e 23N em todas as simulações, exeto nas realizadas para ǫ0 = 4, 1%. Nessas, o valor

máximo de Fy �ou entre 26N e 29N . As máximas forças residuais na direção vertial oorrem

antes dos primeiros 5% do ilo e, em instantes posteriores, não exedem 20N . Sendo assim, o

valor de RQM para Fy não exedeu 7N em nenhuma das simulações. O torque residual máximo

neessário para rodar a pelve em torno de um eixo medial-lateral que passa pelo seu entro de

massa (Mz) não exedeu 18Nm e o valor de RQM para Mz não exedeu 7Nm.

Com relação aos atuadores reservas, a reomendação é para que os torques gerados por

eles não exedam 10% do máximo torque artiular [4℄. Em todas as simulações realizadas, os

torques produzidos pelos atuadores reservas do membro inferior direito foram muito menores

do que 0, 1% do máximo torque resultante gerado na artiulação, o que orresponde a valores

muito menores do que 0, 01Nm. Já para os atuadores reservas do lado esquerdo não foi possível

se obter resultados semelhantes. Em todas as simulações, exeto as realizadas para ǫ0 = 4, 1%

e ǫ0 = 4, 8%, o máximo torque reserva neessário para mover as artiulações do joelho e quadril

não exedeu 0, 5% do pio de torque resultante na artiulação. Porém, nas simulações realizadas

para ǫ0 = 4, 8% e ǫ0 = 4, 1% os torques reservas atingiram valores superiores, sem, no entanto,

exeder 3, 3% e 6, 5% do pio de torque na artiulação, respetivamente.

No tornozelo, os valores máximos do torque reserva em algumas das simulações para 4, 1% ≤

ǫ0 ≤ 5, 3, exederam o limiar de 10% do pio de torque na artiulação, mas não exederam,

em sua maioria, 16%. Apenas em uma das simulações realizadas para ǫ0 = 4, 1% o valor foi

superior (22%). Nos asos em que os pios de torque reserva para as artiulações do membro

inferior esquerdo atingiram valores superiores a 1, 0%, os pios oorrem nos instantes iniiais

do ilo (entre 0% e 11%), e no restante do período analisado não exedem 0, 5Nm, o que

orresponde a valores muito menores do que 0, 1% do pio de torque em todas as artiulações.

Na �gura 5.2 está representada a inemátia simulada para o lado direito e esquerdo, assim

omo a potênia artiular apenas para o lado direito. Vale lembrar que a potênia artiular
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depende apenas dos dados experimentais (inemátia e força de reação do solo) usados na

simulação e que, uma vez que a inemátia desejada foi reproduzida om igual qualidade em

todas as simulações, a potênia não deve variar signi�ativamente entre elas. Nessa �gura

também esta representada a ontribuição individual dos músulos sóleo e gastronêmio para a

potênia artiular do joelho e do tornozelo.
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Figura 5.2: Grá�os Superiores: ângulos das artiulações do membro inferior direito e esquerdo

durante um ilo ompleto do andar para o indivíduo estudado. Grá�os Inferiores: potênia

resultante desenvolvida nas artiulações do membro inferior direito em todas as simulações

realizadas; em azul estão sinalizadas as ontribuições individuais dos músulos do trieps sural

para a potênia no joelho e no quadril.

5.3.1 Alterações na dinâmia de ontração e ativação

As alterações na dinâmia de ativação e ontração do trieps sural om o aumento no nível

de omplaênia do tendão de Aquiles foram avaliadas através dos resultados das simulações

para o nível de ativação, força ao longo do tendão (força musular), exursão e veloidade de

ontração da �bra musular (elemento ontrátil) e exursão do tendão (elastiidade em série),

nos músulos gastronêmio e sóleo. A média das seis simulações realizadas para ada nível

de omplaênia do TAq (três, para ǫ0 = 4, 1%) foi usada para representar gra�amente o

omportamento dessas variáveis ao longo do ilo da marha.

Nossos resultados indiam que o aumento na omplaênia do TAq induz um aumento

no nível de ativação nos músulos do trieps sural durante a fase de apoio simples (fase de

alongamento de ambos os músulos) e uma diminuição no �nal da fase de apoio, durante a

fase de impulsão (�gura 5.3). No apoio simples, as �bras dos músulos om tendões mais

omplaentes operam mais distantes de seu omprimento ótimo (lo) e se ontraem om maiores

veloidades. No �nal da fase de apoio, as �bras, tanto do gastronemio quanto do sóleo, ligadas

aos tendões mais omplaentes, também operam mais distantes de seu omprimento ótimo.
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Figura 5.3: Simulação do omportamento das �bras musulares do gastronêmio e do sóleo ao longo de uma passada para diferentes

níveis de omplaênia do tendão de Aquiles (ǫ0, deformação sob máxima força isométria; quanto maior ǫ0 mais omplaente o

tendão). À esquerda: nível de ativação; os grá�os superiores e inferiores mostram a ativação média de ada músulo nas fases do ilo

indiadas. À direita: omprimento da �bra musular normalizado pelo omprimento ótimo (lo); nos grá�os superiores e inferiores

estão reportadas as veloidades médias normalizadas de enurtamento (Enurt., o) e alongamento (Along., +) nas fases do ilo

indiadas. Linhas vertiais: as mais esuras (traejadas) indiam, respetivamente, toque do alanhar esquerdo, retirada dos dedos

do pé esquerdo e retirada dos dedos do pé direito; as mais laras (pontilhadas) delimitam o ilo de alongamento-enurtamento do

músulo-tendão e indiam, respetivamente, o iníio e o �m da fase de alongamento e o �m da fase de enurtamento.
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No que diz respeito a veloidade de ontração, os músulos do trieps sural tem ompor-

tamentos diferentes: enquanto para o gastronêmio a diminuição da rigidez implia em um

ligeiro aumento na veloidade de ontração, no sóleo implia em diminuição. As veloidades de

ontração dos músulos do trieps sural durante um ilo ompleto do andar, para os diversos

níveis de omplaênia do TAq simulados, podem ser vistas na �gura 5.4.
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Figura 5.4: Veloidades de ontração das �bras dos músulos gastronêmio e sóleo ao longo

de uma passada para diferentes níveis de omplaênia do tendão de Aquiles (ǫ0, deformação

sob máxima força isométria; quanto maior ǫ0, mais omplaente o tendão). As veloidades

foram normalizadas pela veloidade máxima de ontração de ada músulo. Valores negativos

indiam enurtamento e positivos alongamento. Linhas vertiais: as mais esuras (traejadas)

indiam iníio e �m da fase de apoio únio e o iníio da fase de balanço do membro inferior

direito; as linhas mais laras (pontilhadas) indiam o iníio e o �m da fase de alongamento e

�m da fase de enurtamento do ilo alongamento-enurtamenteo de ada músulo.

Apesar da redução no nível de ativação de ambos os músulos, durante a fase de enurta-

mento do ilo AE, quando onsideramos o ilo ompleto, onstata-se um aumento sistemátio

no nível médio de ativação (aAE) tanto no gastronêmio quanto no sóleo (�gura 5.5 e tabela

5.1). Para o gastronêmio observa-se um aumento de aproximadamente 6% em aAE, entre a

ondição de maior e menor rigidez de TAq, para o sóleo esse aumento é de aproximadamente

1%. O aumento sistemátio no nível de ativação de ambos os músulos não é aompanhado

por um aumento sistemátio na força média desenvolvida por eles (�gura 5.5 e tabela 5.1).

Observa-se um derésimo na força média desenvolvida pelo gastronêmio durante o ilo

AE (FAE) para ǫ0 no intervalo de 3, 3% a 5, 8% e um arésimo, para valores superiores. Já
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Figura 5.5: Máxima ativação, ativação média, máxima força musular e força musular média

durante o ilo alongamento-enurtamento dos músulos gastronêmio e sóleo, para diferentes

níveis de omplaênia do tendão de Aquiles (ǫ0, deformação sob máxima força isométria;

quanto maior ǫ0, mais omplaente o tendão). As urvas representam o ajuste polinomial

usado para desrever a relação entre ada variável e ǫ0 (linha heia) e o intervalo de on�ança

de 95% para o respetivo ajuste (linha traejada).

para o sóleo, observa-se um omportamento ontrário: um aumento para ǫ0 entre 3, 3% e 4, 6%

e uma diminuição para valores superiores. No entanto, em ambos os músulos, a amplitude

dessa variação entre todas as ondições simuladas é pequena: não exede 13N no aso do

gastronêmio e 50N no aso do sóleo. Esses valores orrespondem a menos de 1% da força

isométria máxima que ada um dos músulos é apaz de produzir.

Os resultados das simulações também indiam que, durante a fase de apoio, há um aumento

sistemátio no pio de ativação do gastronêmio e uma diminuição sistemátia no pio de

ativação do sóleo om o aumento da omplaênia do TAq. O valor máximo da força gerada

nesse período por ada um dos músulos segue o mesmo omportamento. Entretanto, a variação

entre a ondição de menor e maior rigidez do tendão não exede 1% da força isométria máxima

de ada um dos músulos (�gura 5.5).

Os níveis de ativação nos outros músulos onsiderados em nosso modelo, para os diferentes

níveis de omplaênia do TAq simulados, podem ser vistos na �gura 5.6. Com exeção da

ondição em que ǫ0 = 4, 1%, observa-se muito poua variação no nível de ativação dos �exores

e extensores do joelho e quadril, om o aumento de ǫ0, durante o período em que oorre o

ilo AE do trieps sural (ver �gura 5.7). As diferenças observadas entre as simulações em

que a deformação do TAq sob máxima força isométria é 4, 1% e todas as outras deve-se,

provavelmente, a uma maior partiipação dos atuadores reservas nessas simulações (ver seção

5.4).

Para os outros músulos do modelo, alulamos a máxima variação em aAE entre todas
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Tabela 5.1: Relações entre as diversas variáveis analisadas e a deformação do tendão de Aquiles

sob força isométria máxima (ǫ0) obtidas através de ajustes polinomiais aos resultados das

simulações (�guras 5.5 e 5.7

†
). Os ajustes foram feitos através dos métodos dos mínimos

quadrados, uja qualidade pode ser avaliada através da estatístia R2
e do respetivo número

de graus de liberdade (NGL). As variáveis analisadas foram ativação e força média (aAE e FAE)

e máxima (MAX aAE e MAX FAE) durante o ilo de alongamento-enurtamento dos músulos

do trieps sural (AE), para o gastronêmio (G),o sóleo (S) e o tibial anterior (Tib).

Variável Função Ajustada R2
(NGL)

aGAE f(ǫ0) = 0, 0030(1)ǫ0
2 − 0, 024(1)ǫ0 + 0, 391(4) 0,99 (48)

MAX aGAE f(ǫ0) = 0, 0050(3)ǫ0
2 − 0, 029(3)ǫ0 + 0, 737(9) 0,99 (48)

FGAE f(ǫ0) = 0, 9(1)ǫ0
2 − 10(2)ǫ0 + 745(5) 0,49 (48)

MAX FGAE f(ǫ0) = 1, 4(2)ǫ0 + 1809(1) 0,45 (49)

aSAE f(ǫ0) = 0, 0002(1)ǫ0
3 − 0, 0040(9)ǫ0

2 + 0, 025(5)ǫ0 + 0, 113(9) 0,84 (47)

MAX aSAE f(ǫ0) = −0, 0138(4)ǫ0 + 0, 642(2) 0,96 (49)

F SAE f(ǫ0) = 1, 5(3)ǫ0
3 − 28(6)ǫ0

2 + 1, 5(3)102ǫ0 + 2, 9(5)102 0,55 (47)

MAX aSAE f(ǫ0) = −2, 0(4)ǫ0
2 + 15(4)ǫ0 + 1, 51(1)103 0,82 (48)

aT ibAE
† f(ǫ0) = −0, 0004(1)ǫ0

4 + 0, 009(3)ǫ0
3 − 0, 07(3)ǫ0

2 + 0, 3(1)ǫ0 − 36(1) 0,55 (46)

as simulações, exluindo as simulações nas quais ǫ0 = 4, 1%. Nos músulos glúteo máximo,

reto femoral e vasto a variação entre as ondições foi menor do que 0, 5%. No músulo que

representa os isquiotibiais, no bieps femoral e no iliopsoas as variações foram menores do que

1, 1%. Para esses três últimos músulos, uja variação entre as simulações foi próxima daquela

observada para o sóleo, realizamos uma análise de orrelação de Spearman para veri�ar se

havia orrelação entre aAE e ǫ0. Os resultados não indiaram orrelação signi�ativa entre

essas variáveis (isquiotibiais: R = 0, 27, p = 0, 06; bieps femoral: R = −0, 13, p = 0, 36;

iliopsoas: R = −0, 24, p = 0, 11).

Ao ontrário do que observamos para os outros músulos, para o tibial anterior, houve

orrelação negativa entre aAE e ǫ0 (R = −0, 75, p < 0, 001, ver �gura 5.7), sinalizando uma

diminuição no nível de ativação do tibial anterior durante o ilo AE om o aumento da om-

plaênia TAq. Realizamos então, uma análise de regressão entre aAE e ǫ0 para auxiliar na

desrição do omportamento observado. Para tanto, ajustamos aos dados o polin�mio que

melhor desrevia a relação entre as variáveis.

O resultado dessa análise indiou que, na verdade, há um ligeiro aumento no nível de ativação

do tibial anterior para ǫ0 entre 3, 3% e 4, 6% e uma diminuição, para valores superiores. Para

o tibial anterior, a máxima variação em aAE entre todas as simulações foi de 2, 2%, omo

onsequênia, a máxima variação em FAE para esse músulo não exedeu 2% de sua força

isométria máxima.

No que diz respeito ao omportamento dos dois feixes do tendão de Aquiles, a amplitude
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Figura 5.6: Simulações dos níveis de ativação ao longo de uma passada nos músulos glúteo

máximo, isquiotibiais, bieps femoral, iliopsoas, reto femoral, vasto lateral e tibial anterior

para diferentes níveis de omplaênia do tendão de Aquiles (ǫ0, deformação sob máxima força

isométria; quanto maior ǫ0, mais omplaente o tendão). As linhas vertiais sinalizam, respe-

tivamente, o iníio e o �m da fase de apoio únio e o iníio da fase de balanço, respetivamente,

para o membro inferior direito.

de desloamento de ambos os feixes é tanto maior quanto maior a omplaênia do tendão

(�gura 5.8). Nossos resultados ainda indiam que a amplitude de desloamento da porção do

tendão que se liga ao gastronemio é maior do que a da porção que se liga ao sóleo. Esse

omportamento difereniado se torna mais pronuniado om o aumento da omplaênia de

TAq, omo ilustrado na �gura 5.9. Nela pode-se ver as exursões dos dois feixes do tendão

de Aquiles para três diferentes níveis de omplaênia. As exursões foram medidas a partir

dos respetivos omprimentos no instante �nal da fase de apoio. Para o tendão mais rígido, a

diferença na exursão dos dois feixes atinge no máximo 6, 30± 0, 06mm. Já para a ondição de

maior omplaênia, vemos que esse valor hega a 15, 9± 0, 2mm.

Essa maior amplitude de desloamento de ambos os feixes do tendão de Aquiles oorre

devido a uma maior dissoiação entre o movimento da �bra (elemento ontrátil) e do músulo

omo um todo (unidade músulo-tendão) nos músulos om tendões mais omplaentes. Esse

omportamento pode ser observado na �gura 5.10, na qual as regiões sinalizadas em vermelho
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Figura 5.7: Níveis de ativação médios nos músulos glúteo máximo, isquiotibiais, bieps femoral,

iliopsoas, reto femoral, vasto lateral e tibial anterior, durante o ilo alongamento-enurtamento

do trieps sural, para diversos níveis de omplaênia do tendão de Aquiles (ǫ0, deformação sob

máxima força isométria; quanto maior ǫ0, mais omplaente o tendão). Para o músulo tibial

anterior também é reportado o ajuste polinomial que melhor representa a relação entre o nível

médio de ativação e ǫ0.

representam os períodos em que as �bras musulares se movem no sentido oposto ao da unidade

músulo-tendão.

Na �gura 5.10 pode-se notar que há um aumento nas áreas sinalizadas da ondição de me-

nor para a de maior omplaênia. Na ondição em que ǫ0 = 8, 3% as simulações prevêem que

durante a fase de alongamento do ilo AE, entre 30% e 50% do ilo da marha aproxima-

damente, a �bra do gastronêmio atua isometriamente enquanto o tendão se distende. Para

essa mesma ondição, as �bras do sóleo atuam onentriamente do iníio do apoio duplo até

aproximadamente 25% do ilo da marha, enquanto o tendão se distende. Esse omporta-

mento, tanto para o sóleo quanto para o gastronêmio, não é visto para as simulações em que

ǫ0 = 3, 3%.
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Figura 5.9: Exursão dos dois feixes do tendão de Aquiles, o do gastronêmio(G) e o do sóleo(S),

durante o ilo do andar , para três diferentes níveis de omplaênia do tendão (ǫ0, deformação

sob máxima força isométria; quanto maior ǫ0, mais omplaente o tendão). A exursão é

medida em relação ao omprimento de ada um dos feixes no instante �nal da fase de apoio.

As linhas vertiais indiam o iníio e o �m da fase de apoio únio e o iníio da fase de balanço.
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5.3.2 Potênia e onsumo energétio

Analisamos os resultados obtidos em nossas simulações para a potênia desenvolvida pelas

omponentes da unidade músulo-tendão e para a energia metabólia onsumida durante o

ilo AE [92℄, om a �nalidade de veri�ar se alterações no nível de omplaênia do TAq

poderiam afetar a e�iênia do meanismo de armazenamento e devolução de energia, bem omo

o onsumo energétio, nos músulos do trieps sural, durante a fase de apoio do andar. Usamos

a média das seis simulações para ada nível de omplaênia do TAq (três, para ǫ0 = 4, 1%)

para representar gra�amente a potênia das �bras musulares (elemento ontrátil) e do tendão

(elastiidade em série) dos músulos gastronêmio e sóleo durante o andar. Esses resultados

podem ser vistos nos grá�os da �gura 5.11.
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Figura 5.11: Os grá�os superiores mostram a potênia desenvolvida nos feixes do tendão de

Aquiles ligados ao gastronêmio e ao sóleo (elastiidade em série) durante um ilo ompleto

do andar, para diferentes níveis de omplaênia do tendão de Aquiles (quanto maior ǫ0 mais

omplaente), em omparação om a potênia desenvolvida pela unidade músulo-tendão (MT;

urvas em preto). Nos grá�os inferiores, essa mesma omparação é feita para a potênia

desenvolvida nas �bras musulares (elemento ontrátil). Linhas vertiais: as mais esuras (tra-

ejadas) indiam iníio e �m da fase de apoio únio e o iníio da fase de balanço do membro

inferior direito; as linhas mais laras (pontilhadas) indiam o iníio e o �m da fase de alonga-

mento e o �m da fase de enurtamento do ilo alongamento-enurtamenteo de ada músulo.

Nessa �gura, observamos que a potênia gerada pelas �bras e pelo tendão dos músulos do

trieps sural durante os respetivos ilos AE é afetadas pelo nível de omplaênia do TAq.

Para as �bras desses músulos, o trabalho resultante durante a fase de alongamento (WFA)

assume valores negativos nas ondições em que os tendões são mais rígidos, o que pode ser

visto nas �guras 5.12 e 5.13 (nos grá�os superiores à esquerda). À medida em que o nível de

omplaênia aumenta, WFA se aproxima de zero.
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Figura 5.12: À esquerda: Trabalho resultante durante as fases de alongamento e enurtamento

do ilo AE em função do nível de omplaênia do tendão de Aquiles (quanto maior ǫ0 mais

omplaente o tendão), para as �bras do gastronêmio. Grá�os entrais e à direita: magnitude

do trabalho positivo e do trabalho negativo em ada uma das etapas do ilo AE. As linhas

ontínuas representam a função polinomial que melhor desreve a relação entre a ada variável

e ǫ0 e as linhas traejadas o intervalo de on�ança de 95% para esse ajuste. Quando, não

representado por linhas traejadas, o intervalo de on�ança está ontido na espessura da urva

que representa o ajuste.
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Figura 5.13: À esquerda: Trabalho resultante durante as fases de alongamento e enurtamento

do ilo AE em função do nível de omplaênia do tendão de Aquiles (quanto maior ǫ0 mais

omplaente o tendão), para as �bras do sóleo. Grá�os entrais e à direita: magnitude do

trabalho positivo e do trabalho negativo na fase de alongamento do ilo AE. As linhas ontínuas

representam a função polinomial que melhor desreve a relação entre a ada variável e ǫ0 e as
linhas traejadas o intervalo de on�ança de 95% para esse ajuste. Quando, não representado

por linhas traejadas, o intervalo de on�ança está ontido na espessura da urva que representa

o ajuste.
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Uma análise mais detalhada da fase de alongamento do ilo AE mostra que a magnitude do

trabalho positivo (W+

F A) realizado pelas �bras musulares do gastronêmio aumenta enquanto

a magnitude do trabalho negativo (W−
F A) realizado sobre ele diminui (ver os grá�os superiores

da �gura 5.12 e a tabela 5.2). Para o sóleo, há um aumento no trabalho positivo realizado pelas

�bras e poua variação no trabalho negativo realizado sobre ela (ver os grá�os superiores da

�gura 5.13 e a tabela 5.2).

Tabela 5.2: Relação entre ada uma das variáveis analisadas e a deformação do tendão de

Aquiles sob força isométria máxima (ǫ0), obtida a partir do ajuste de uma função polinomial

aos dados simulados (�guras 5.12

†
, 5.13

‡
, 5.14

♮
e 5.15

♦
). Todos os ajustes foram feitos pelo

método dos mínimos quadrados e sua qualidade pode ser avaliada através da estatístia R2
,

aompanhada do número de graus de liberdade do ajuste (NGL). As variáveis analisadas são:

trabalho resultante (W ) nas fases de alongamento (A) e enurtamento (E) do ilo AE, para

as �bras (F) e tendão (T) do gastronêmio (G) e do sóleo (S); magnitude do trabalho positivo

(W+
) e negativo (W−

) realizado pelas �bras de ada músulo em ada uma dessas etapas do

ilo; taxa média do onsumo metabólio pelo sóleo e pelo gastronêmio durante o ilo AE

(ĖAE); e�iênia meânia (ηAE) durante o ilo AE, para ambos os músulos.

Variável Função Ajustada R2
(NGL)

WFGA
† f(ǫ0) = −0, 026(5)ǫ0

2 + 1, 96(6)ǫ0 − 13, 8(2) 0,99 (48)

W+

FGA
† f(ǫ0) = 0, 010(2)ǫ0

3 − 0, 13(3)ǫ0
2 + 0, 9(2)ǫ0 − 1, 9(3) 0,99 (47)

W−
FGA

† f(ǫ0) = 0, 016(4)ǫ0
3 − 0, 20(7)ǫ0

2 − 0, 5(4)ǫ0 + 11, 0(6) 0,99 (47)

WFGE
† f(ǫ0) = 0, 040(9)ǫ0

2 − 2, 1(1)ǫ0 + 10, 6(3) 0,99 (48)

W+

FGE
† f(ǫ0) = 0, 095(9)ǫ0

2 − 1, 5(1)ǫ0 + 9, 0(3) 0,96 (48)

W−
FGE

† f(ǫ0) = −0, 021(2)ǫ0
3 + 0, 41(4)ǫ0

2 − 1, 4(2)ǫ0 + 1, 7(4) 0,99 (47)

WFSA
‡ f(ǫ0) = 0, 03(1)ǫ0

4 − 0, 8(3)ǫ0
3 + 7(2)ǫ0

2 − 28(8)ǫ0 + 3(10)10 0,95 (46)

W+

FSA
‡ f(ǫ0) = −0, 007(1)ǫ0

3 + 0, 14(2)ǫ0
2 − 0, 34(9)ǫ0 + 0, 3(1) 0,99 (47)

W−
FSA

‡ f(ǫ0) = −0, 03(1)ǫ0
4 + 0, 8(3)ǫ0

3 − 7(2)ǫ0
2 + 28(8)ǫ0 − 3(1)10 0,56 (46)

WFSE
‡ f(ǫ0) = −0, 011(4)ǫ0

2 − 0, 43(5)ǫ0 + 10, 6(1) 0,99 (48)

WTGA
♮ f(ǫ0) = −1, 646(6)ǫ0 − 0, 09(3) 0,99 (49)

WTGE
♮ f(ǫ0) = 1, 653(6)ǫ0 − 0, 10(3) 0,99 (49)

WTSA
♮ f(ǫ0) = −0, 588(8)ǫ0 + 0, 30(5) 0,99 (49)

WTSE
♮ f(ǫ0) = 0, 554(1)ǫ0 − 0, 18(5) 0,99 (49)

ĖGAE
♦ f(ǫ0) = 0, 50(3)ǫ0

2 − 4, 7(3)ǫ0 + 59, 4(9) 0,95 (48)

ĖSAE
♦ f(ǫ0) = 0, 09(2)ǫ0 + 37, 9(1) 0,33 (49)

ηGAE
♦ f(ǫ0) = 0, 0004(2)ǫ0

3 − 0, 010(3)ǫ0
2 + 0, 07(2)ǫ0 + 0, 38(3) 0,77 (47)

ηSAE
♦ f(ǫ0) = −0, 004(1)ǫ0

2 + 0, 06(1)ǫ0 + 0, 55(4) 0,47 (42)

Já durante a fase de enurtamento, o trabalho resultante nas �bras do trieps sural é menor

(WFE) nos músulos om tendões mais omplaentes em omparação om os mais rígidos. No

aso do sóleo isso se explia, exlusivamente, pelo fato de haver uma diminuição do trabalho

positivo realizado pelas �bras (W+

F E) om o aumento do nível de omplaênia do tendão (ver
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o grá�o inferior à esquerda na �gura 5.13 e a tabela 5.2). Isso oorre pois as �bras do sóleo

atuam onetriamente durante toda a fase de enurtamento do ilo AE (�guras 5.11.

As �bras do gastronêmio se omportam de maneira diferente das �bras do sóleo na fase

de enurtamento. Para esse músulo observamos que, além da diminuição do trabalho positivo

realizado pelas �bras, há também um aumento na magnitude do trabalho negativo realizado

sobre elas (W−
F E). À medida que o nível de omplaênia do tendão aumenta, W−

F E exede

W+

F E (ver grá�os inferiores, entrais e à direita, na �gura 5.12 e a tabela 5.2) e o trabalho

resultante no ilo AE se torna negativo (grá�o inferior à esquerda na �gura 5.12).

Analisando a �gura 5.14 e a tabela 5.2, podemos observar um aumento linear, tanto na

magnitude do trabalho negativo sobre o tendão (fase de alongamento) quanto na magnitude do

trabalho positivo realizado por ele (fase de enurtamento), om o aumento de ǫ0. Para ada um

dos músulos, a taxa de resimento na magnitude do trabalho om ǫ0 na fase alongamento é

semelhante à taxa observada na fase de enurtamento, onsiderando o intervalo de on�ança de

95%. No entanto, esses valores são diferentes entre os músulos gastronemio e sóleus, dentro

do intervalo de on�ança onsiderado: a taxa de variação no trabalho om ǫ0 para o feixe do

TAq ligado ao gastronêmio é maior em relação à taxa observada para o sóleo (tabela 5.2).
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Figura 5.14: Trabalho resultante nos dois feixes do tendão de Aquiles - o do sóleo (linha

traejada) e o do gastronêmio (linha sólida) - durante as fases de alongamento e enurtamento

dos respetivos ilos AE, em função do seu nível de omplaênia (quanto maior ǫ0 mais

omplaente o tendão). As retas representam a função linear que melhor desreve a relação

entre ada variável e ǫ0 (ver tabela 5.2). O intervalo de on�ança para os ajustes está ontido

na espessura da reta que representa a função ajustada.

Os efeitos do nível de omplaênia do tendão de Aquiles na potênia gerada pelas �bras

e tendões dos músulos do trieps sural, previstos em nossas simulações, tem impliações no

onsumo metabólio e na e�iênia do meanismo de armazenamento e devolução de energia

durante o ilo AE, para os músulos do tríeps sural, o que pode ser visto na �gura 5.15).

Contudo, o nível de omplaênia afeta ada um dos músulos de maneira diferente.

Para o gastronêmio observamos que o onsumo metabólio médio durante o ilo AE
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(ĖGAE) varia quadratiamente om ǫ0 (tabela 5.2). Essa relação apresenta um mínimo para

ǫ0 = 4, 7 ± 0, 1)%, sinalizado no grá�o da �gura 5.15. Para o sóleo, no entanto, a relação

que melhor desreve o onsumo metabólio durante o ilo AE (ĖSAE) em função do nível de

omplaênia do TAq é linear (�gura 5.15, tabela 5.2). Essa relação india que o onsumo

metabólio do sóleo aumenta om o aumento de ǫ0: apesar de pequena (0, 09 ± 0, 02W , ver

tabela 5.2), a taxa de variação de ĖSAE om ǫ0 não é ompatível om zero dentro do intervalo

de on�ança de 95%.

Calulamos a e�iênia do meanismo de armazenamento e devolução de energia durante o

ilo AE (ηAE), para o sóleo e para o gastronêmio, através da equação 5.6 [25℄. Pode-se ver

na �gura 5.15 que para ambos os músulos existe um valor de ǫ0 para o qual ηAE é máximo.

O ponto de máxima e�iênia foi estimados a partir da função polinomial ajustada aos dados

simulados (as funções ajustadas se enontram na tabela 5.2). A análise realizada para o sóleo

não inluiu os dados das simulações nas quais ǫ0 = 3, 3%.

Observamos que, para o gastronêmio, ηAE é máximo quando ǫ0 = 5, 2 ± 0, 1% e para o

sóleo quando ǫ0 = 7, 0 ± 0, 2%, valores que não oinidem dentro do intervalo de on�ança

onsiderado. Para o gastronêmio, também observamos que o nível de omplaênia do TAq

para o qual o onsumo de energia é mínimo não oinide om o valor de máxima e�iênia

meânia desse músulo.

45

50

55

60

]
^
_
`
a
b
^
c
d
fh
i
j
k ic

o
 

c
m
p
q^
rs
u

wxyz{|}~��{

3 4 5 6 7 8 9

0�45

0�5

0�55

�
� q�
q�
_
� q
h
c
d
�
�
_
qc

a

�
0

(%)

37

38

39

����{

3 4 5 6 7 8 9

0�6

0�7

0�8

�
0

(%)

�
0min

� 4�7% ±0�1%

�
0ma� � 5�2% ±0�1% �

0ma� � 7�0% ±0�2%

Figura 5.15: Consumo metabólio médio e e�iênia meânia durante o ilo alongamento-

enurtamento para os músulos gastronêmio e sóleo, em função do nível de omplaênia

do tendão de Aquiles (ǫ0, deformação sob máxima força isométria; quanto maior ǫ0 mais

omplaente o tendão). As urvas ontínuas representam a função polinomial que melhor

desreve a relação entre ada variável e ǫ0 (ver tabela 5.2) e as urvas traejadas o intervalo de
on�ança de 95% para esse ajuste. Quando, não representado por linhas traejadas, o intervalo

de on�ança está ontido na espessura da urva que representa o polin�mio ajustado.
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5.4 Disussão

Esse estudo visou desrever os efeitos do aumento no nível de omplaênia do tendão de

Aquiles na dinâmia de ontração e no onsumo energétio dos músulos gastronêmio e sóleo

durante o andar. Optamos por estudar espei�amente o ilo alongamento-enurtamento

desses músulos, os quais oorrem durante a fase de apoio do andar, devido ao importante papel

do tendão de Aquiles no meanismo de armazenamento e re-utilização de energia nessa fase do

ilo [35, 101℄. Para tanto, realizamos uma série de simulações da meânia de ontração do sóleo

e do gastronêmio ao longo de uma passada, onsiderando 9 diferentes níveis de omplaênia

do TAq (de�nidos por ǫ0; equação 5.1).

Visando distinguir �utuações intrínseas do método de simulação das variações nas gran-

dezas devido ao aumento no nível de omplaênia do TAq, repetimos as simulações 6 vezes

para ada nível de omplaênia. Nas repetições, utilizamos os mesmos dados experimentais e

modi�amos apenas parâmetros da simulação. Das 54 simulações realizadas apenas 3 delas não

onvergiram, todas para ǫ0 = 4, 1%. Portanto, para a ondição ǫ0 = 4, 1% apenas 3 resultados

foram analisados.

Na maioria das 51 simulações analisadas os valores máximos de forças e torques residuais

e reservas não exederam os valores reomendados. Além disso, o valor médio dessas variáveis

ao longo da passada (representado pela RMQ) se manteve dentro dos limiares reomendados

em todas as simulações. Em espeial, os torques gerados nos atuadores reservas adiionados

às artiulações do lado direito foram sempre inferiores a 0, 01Nm. Esses resultados garantem

que as forças neessárias para mover essas artiulações foram geradas somente pelos músulos

modelados. Em algumas simulações, para valores de ǫ0 entre 4, 1% e 5, 3%, houve a neessidade

de que os atuadores reservas adiionados à artiulação do tornozelo esquerdo gerassem forças

superiores aos limiares reomendado. Contudo, isso oorreu apenas em alguns instantes durante

os primeiros 11% do período da passada.

A ligeira diferença entre a ondição ǫ0 = 4, 1% e as demais (�guras 5.6 e 5.7), nos níveis

de ativação do reto femoral, dos isquiotibiais e do iliopsoas no iníio da fase de apoio, deve-se

provavelmente à neessidade do uso dos atuadores reservas no iníio do ilo. Provavelmente,

esta também é a expliação para a maior variabilidade nos valores de trabalho e taxa de onsumo

energétio entre as 6 simulações da ondição ǫ0 = 4, 6% (�guras 5.13 e 5.15).

Areditamos, no entanto, que isso não ompromete a qualidade dos resultados apresenta-

dos nem as onlusões mais gerais desse estudo uma vez que, em todas as simulações, após os

primeiros 11% do período do ilo, os torques gerados nos atuadores reservas de todas as arti-

ulações do lado esquerdo não exederam 0, 5Nm. Ademais, apenas uma pequena porentagem

do ilo AE dos músulos sóleo e gastronêmio oorre dentro desse intervalo de tempo. Por

�m, a máxima diferença entre a inemátia presrita e a simulada não exedeu 0, 5◦ e 0, 2mm

para as oordenadas angulares e lineares, respetivamente.
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Os níveis de ativação simulados (�guras 5.3 e 5.6), para todos os músulos do modelo e em

espeial para os músulos do trieps sural na ondição em que ǫ0 = 3, 3% (valor nominal do

modelo), onordam tanto om medidas experimentais da atividade elétria nesses músulos

[13, 78, 94℄ quanto om os resultados de outras simulações [7, 88℄ (ver também os resultados

obtidos na seção 4.3.2). Nota-se, apenas, uma ligeira diferença entre nossas simulações para

o músulo reto femural e o que se observa na literatura [7, 78, 88℄ nos instantes de transição

entre a fase de apoio e balanço. Nessa fase do ilo do andar espera-se observar um erto

nível de ativação no reto femural (ver resultado para o ambiente terrestre na �gura 4.18), o

que não oorre em nossas simulações (�gura 5.6). Uma hipótese para esse resultado, é que a

rigidez das �bras musulares para o reto femural (rigidez da elastiidade em paralelo) esteja

superestimada nesse modelo, fazendo om que a força musular nesse intervalo de tempo seja

gerada passivamente pela �bra e pelo tendão. O bom aordo entre as ativações simuladas e

as observações experimentais, somado ao fato das forças e torques residuais e reservas estarem

dentro dos limiares esperados na maioria do intervalo de tempo analisado, ontribuem para

atestar a on�abilidade de nossos resultados.

Com relação às alterações no meanismo de ontração musular durante o ilo AE, nossas

hipóteses eram que o aumento do nível de omplaênia do TAq teria omo onsequênia um

aumento na exursão desse tendão, o que faria om que as �bras dos músulos do tríeps sural

operassem mais distantes de seu omprimento ótimo, ausando um aumento do nível de ativação

dos músulos gastronêmio e sóleo. Nossos resultados on�rmaram essas hipóteses, omo pode

ser visto nos grá�os das �guras 5.3 e 5.8.

Observa-se na �gura 5.8 que, tanto para o gastronêmio quanto para o sóleo, os tendões

mais omplaentes operam mais distantes de seu omprimento de repouso, ou seja, operam mais

mais estendidos em relação ao tendão mais rígido durante toda a passada. Além de trabalharem

mais estendidos, esses tendões também apresentam uma maior exursão (ver �gura 5.9). Como

onsequênia as �bras de ambos os músulos passam a operar mais enurtadas e mais distante

de seu omprimento ótimo, a medida que o nível de omplaênia do TAq aumenta.

Durante o intervalo de tempo que ompreende o ilo AE, as forças médias nos músulos do

trieps sural variaram muito pouo entre as simulações para diferentes níveis de omplaênia

do TAq (< 1%F o
M em ambos os músulos; ver �gura 5.5). Portanto, podemos onluir que a

expliação para as �bras musulares operarem mais enurtadas reside exlusivamente no fato de

que para se gerar a mesma força ao longo de um tendão mais omplaente, em omparação om

um tendão mais rígido, deve-se mantê-lo mais alongado. Para manter o tendão mais alongado,

é neessária a ontração ativa das �bras musulares.

Além da pequena variação na magnitude das forças nos músulos do trieps sural entre as

simulações, observamos também que não houve variações signi�ativas no nível de ativação

médio nos outros músulos do modelo (ver �gura 5.7). Esse resultado india que as magni-

tudes das forças geradas por esses músulos foram aproximadamente as mesmas em todas as
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simulações, o que reforça a onlusão aima e desarta qualquer expliação relaionada a uma

distribuição de forças diferente entre os músulos do modelo nas diferentes ondições de rigidez

estudadas.

A desrição que obtivemos das variação nos omprimentos do músulo-tendão (�gura 5.10),

nas �bras musulares (�gura 5.3) e no tendão (�gura 5.8) ao longo de uma passada, para os

músulos gastronêmio e sóleo, são oerentes om os resultados reportados na literatura, nos

quais o omprimento das �bras musulares foram determinados experimentalmente [35, 48, 64℄.

Espei�amente, as diferenças de omprimento para o gastronêmio (tanto no músulo-tendão

quanto nas unidades que o ompõem) entre o instante iniial da passada e o instante em que

oorre o máximo alongamento durante a fase de apoio únio (CI-MA) e, também, entre esse

instante de máximo alongamento e o �m da fase de apoio da marha (MA-FA), reportadas por

Mian e olaboradores [48℄, ondizem om as faixas de valores observadas em nossas simulações.

Além disso, os valores de omprimento médio ao longo da passada, para as �bras musulares

do sóleo, obtidos por Panizzolo e olaboradores [64℄, também ondizem om as faixas de valores

observadas em nossas simulações.

Ainda omparando os resultados de nossas simulações om as medidas realizadas por Mian

e olaboradores e Panizzolo e olaboradores [48, 64℄, nota-se que as diferenças que obtivemos

na exursão das �bras e tendões dos músulos do trieps sural, entre as ondições de menor e

maior omplaênia do TAq, são similares às diferenças na exursão das �bras musulares e nos

tendões de adultos e idosos. Mian e olaboradores mostraram que, no intervalo CI-MA, as �bras

musulares do gastronêmio lateral em idosos apresentaram uma menor exursão (negativa

inlusive) em relação a dos adultos (ambos os grupo aminharam om a mesma veloidade).

Já o tendão dos idosos apresentou uma maior exursão e a unidade músulo-tendão, exursão

similar.

Esses resultados indiam que a dinâmia de ontração do músulo gastronêmio em idosos

se assemelha à dinâmia de ontração prevista para um músulo de um adulto jovem om

tendão mais omplaente. O mesmo se onlui quando omparamos nossos resultados om os

obtidos por Panizziolo e olaboradores [64℄ para o músulo sóleo. Esses autores mostraram

que as �bras musulares do sóleo operam mais distante de seu omprimento ótimo ao longo de

toda a passada (omprimento médio durante uma passada normalizado por lo: 0, 73 ± 0, 09)

em relação às �bras dos adultos (omprimento médio durante uma passada normalizado por lo:

0, 86± 0, 16), na situação em que os dois grupos andaram om a mesma veloidade.

Com relação ao nível de ativação no trieps sural, nossos resultados prevêem um aumento

no nível de ativação om o aumento da omplaênia do TAq durante a fase de alongamento do

ilo AE e uma diminuição, durante a fase de enurtamento (�gura 5.3). De maneira global,

esse efeito resulta em um aumento sistemátio do nível médio de ativação durante o ilo AE

da ondição de maior rigidez para a de menor (�gura 5.5 e tabela 5.1). No entanto, o efeito

observado no sóleo é pequeno em relação ao observado no gastronêmio. A diferença entre os
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dois músulos pode ser entendida analisando-se os resultados para a veloidade de ontração

das �bras musulares.

Na primeira metade da fase de alongamento do ilo AE, observamos para o gastronêmio,

um aumento substanial da veloidade de enurtamento das �bras om o aumento da ompla-

ênia do TAq. Na segunda metade, nossos resultados prevêem uma diminuição da veloidade

de alongamento, também substanial (�gura 5.3). Ambas as ondições são desfavoráveis à pro-

dução de força pelas �bras musulares e, adiionadas ao fato da �bra operar mais distante de

seu omprimento ótimo, expliam a neessidade do aumento na ativação musular para gerar

as forças neessárias nessa fase do ilo AE. O sóleo, por sua vez, apresenta um aumento bem

menos pronuniado na veloidade de enurtamento durante essa mesma fase. Já sua veloidade

de alongamento não varia de maneira representativa (resultado não reportado).

Na fase de enurtamento do ilo AE, oorre um aumento (ainda que pequeno) na veloidade

de enurtamento da �bra do gatronêmio, à medida em que se aumenta o nível de omplaênia

do tendão. No sóleo, em ontrapartida, oorre uma diminuição na veloidade de ontração. Essa

ondição é desfavorável à geração de força ativa omparada a do gastronêmio, que além de

tudo opera muito mais distante do seu omprimento ótimo.

As alterações no nível de ativação dos músulos gastronêmio e sóleo em onsequênia do

aumento na omplaênia do TAq, também são araterizadas por um aumento no pio de

ativação do gastronêmio e uma diminuição no pio de ativação do sóleo (�gura 5.5 e tabela

5.1). O padrão de ativação simulado para o sóleo, nas ondições de maior omplaênia do TAq,

são similares aos padrões de ativação observados em idosos [64, 78℄. Shmitz e olaboradores

[78℄ mostraram que, quando omparado a adultos jovens, idosos apresentam um aumento na

atividade média do sóleo no período de 10−30% do ilo do andar, para diferentes veloidades de

aminhada; já no período de 30−60%, apresentam redução no nível de ativação quando adotam

uma veloidade rápida de aminhada. Panizzolo e olaboradores [64℄ obtiveram resultados

semelhantes.

A partir dessas observações podemos onluir que a dinâmia de ativação do sóleo em idosos

se assemelha a dinâmia de ativação de um adulto om tendão mais omplaente. Shmitz e

olaboradores [78℄ não observaram diferenças signi�ativas no nível de ativação do gastronêmio

nos períodos de 10−30% e de 30−60%, no entanto, nesse trabalho, os níveis de ativação musular

foram normalizados pela sua atividade média durante o ilo, o que pode ter masarado as

diferenças entre adultos e idosos para o gastronêmio.

Nossas simulações prevêem que as alterações nos níveis de ativação e no omprimento de

operação das �bras musulares, tem onsequênias metabólias (ver �gura 5.15). Essas on-

sequênias são diferentes para o gastronêmio e para o sóleo. Previmos, para o gastronêmio,

um mínimo no onsumo metabólio médio durante o ilo AE quando ǫ0 = 4, 7 ± 0, 1%. Já

para o sóleo, previmos um aumento linear no onsumo energétio, à uma taxa pequena, om o

aumento de ǫ0.
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A e�iênia nos meanismos de armazenamento e devolução de energia elástia durante o

ilo AE, em ambos os músulos, também é afetada pela ondição de omplaênia do TAq, em

aordo om [25℄. Para ambos os músulos oorre um máximo na relação e�iênia-omplaênia

(ver também tabela 5.2). No entanto, a e�iênia máxima nesses dois músulos não oinide

(gastronêmio, ǫ0 = 5, 2 ± 0, 1%; sóleo ǫ0 = 7, 2 ± 0, 1%). Lihtwark e olaboradores [44, 45℄

reportaram um omportamento similar para a relação entre e�iênia-omplaênia para o

gastronêmio.

Segundo esses autores, o máximo de e�iênia para o gastronêmio oorre para um valor

de onstante de rigidez para o TAq em torno de 180N/mm. Em nosso estudo, a onstante de

rigidez para a região linear da urva tensão-deformação do tendão do gastronêmio (eq. 5.1),

na ondição em que ǫ0 = 5, 2 ± 0, 1%, orresponde a 228, 3 ± 0, 1N/mm. Considerando que o

valor de ǫ0 para o qual o máximo de e�iênia oorre depende do omprimento ótimo da �bra

musular [45℄ e também da de�nição de e�iênia utilizada [25℄, onluímos que o valor obtido

é oerente om as observações de Lihtwark e olaboradores [44℄.

A maneira omo as alterações na meânia de ontração dos músulos mais omplaentes

se re�etem no aumento do onsumo metabólio pode ser melhor ompreendida analisando-se

as urvas de potênia e o trabalho realizado pelas �bras e pelo tendão dos dois músulos (�gu-

ras 5.11, 5.12, 5.13 e 5.14). Tanto para o sóleo quanto para o gastronêmio, há um aumento

do trabalho positivo realizado pela �bra na fase de alongamento do ilo AE. Esse aumento

do trabalho é re�exo de uma maior dissoiação entre o movimento das �bras musulares e o

movimento da unidade músulo-tendão (�gura 5.10) nos músulos mais omplaentes. Nesses

músulos, as �bras passam a atuar onentriamente enquanto o músulo todo está se alon-

gando.

No gastronêmio, as �bras musulares, nas ondições de maior nível de omplaênia, atuam

quase isometriamente no �nal da fase de alongamento (�gura 5.10), ontribuindo para a dimi-

nuição do trabalho negativo nessa fase de ilo AE (�gura 5.12). No sóleo, o trabalho negativo

realizado pelas �bras não diminui de maneira representativa entre as ondições de menor e

maior omplaênia, talvez devido ao fato de suas �bras não hegarem a atuar isometriamente

mesmo nas ondições de menor rigidez do TAq (�gura 5.13). A dissoiação entre o movimento

da �bra e o movimento do músulo na fase de alongamento permite que seja armazenada uma

maior quantidade de energia elástia no tendão, o que se vê nos grá�os da �gura 5.14.

Na fase de enurtamento, quando a energia armazenada na elastiidade em série é rea-

proveitada, nota-se, em ambos os músulos, uma redução no trabalho positivo realizado pelas

�bras musulares nas ondições de maior omplaênia do tendão (�gura 5.12 e tabela 5.2).

No entanto, para o gastronêmio, há também um aumento no trabalho negativo realizado pela

�bra, ou seja, antes de se ontrair as �bras se alongam ativamente, provavelmente pelo fato do

tendão mais omplaente resistir pouo às tensões e se enurtar rapidamente. Nesses asos a

energia armazenada no tendão na fase de alongamento não é aproveitada de maneira e�iente,
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uma vez que as �bras musulares voltam a atuar onentriamente no �nal dessa fase, operando

mais distantes do seu omprimento ótimo.

Dessa maneira, podemos onluir que o aumento no trabalho positivo do elemento ontrátil

no músulo sóleo, durante o ilo AE, é apenas parialmente ompensado pela eonomia de

energia na fase de enurtamento, o que resulta em um aumento do onsumo energétio da

ondição de menor para a de maior omplaênia (tabela 5.2). Já para o gastronêmio, tanto

as ondições de maior rigidez quanto de maior omplaênia são ustosas do ponto de vista

do onsumo metabólio: em músulos rígidos, pela maior neessidade em se realizar trabalho

ativamente pelo elemento ontrátil, e nos mais omplaentes, pela ine�iênia do aproveita-

mento da energia armazenada na fase de alongamento. Como resultado observamos, para o

gastronêmio, o mínimo na relação onsumo metabólio versus ǫ0.

O valor de ǫ0 no qual oorre o mínimo onsumo metabólio do gastronêmio não oinide

om o valor de ǫ0 para o qual a e�iênia meânia desse músulo é máxima. Nossa interpretação

para isso é que a máxima e�iênia do meanismo de armazenamento e devolução de energia é

atingida ativamente na fase de enurtamento, ou seja, requer um erto onsumo metabólio.

As diferenças em omo os músulos sóleo e gastronêmio respondem ao aumento da ompla-

ênia no TAq ressaltam o papel difereniado desses músulos durante a marha, extensamente

relatado na literatura [57, 26℄. A diferença no omportamento dos dois músulos se explia pelo

fato do gastronêmio ser um músulo biartiular e o sóleo um músulo uniartiular. Se explia

também pela diferença na arquitetura musular de ambos os músulos, que está reproduzida

em nosso modelo para esses músulos. O omprimento ótimo das �bras musulares e o om-

primento de repouso do tendão do sóleo são menores quando omparados aos do gastronêmio

medial e aos do gastronêmio lateral [9℄. Por outro lado, o ângulo de penação do sóleo e a força

isométria máxima gerada por esse músulo são maiores em relação a ambos os feixes do gas-

tronêmio (F o
M para o sóleo é maior do que a soma das forças isométrias máximas produzidas

pelos dois feixes do gastronêmio) [9℄.

A arquitetura e a loalização difereniada desses dois músulos também pode expliar as

diferenças na amplitude de desloamento dos dois feixes do TAq, reportadas na �gura 5.9.

Durante o ilo AE o feixe do TAq ligado ao gastronêmio tem uma maior exursão em relação

ao do sóleo. O movimento previsto para os dois feixes do TAq é, de erta maneira, independente.

Essa independênia é vista na �gura 5.9, pelo movimento em sentidos opostos dos tendões do

sóleo e do gastronêmio (nos instantes entre 30− 50%).

O movimento difereniado dos dois tendões já foi observado experimentalmente [83℄ e a

magnitude desse desloamento diferenial, previsto em nossas simulações (6, 30±0, 06mm), não

está muito distante dos valores medidos, para as ondições de menor omplaênia. Já para as

ondições de maior omplaênia, esses valores se distaniam dos valores �siológios esperados.

Portanto, nossos resultados sugerem que para gerar a mesma potênia em uma ondição de

omplaênia exessiva do TAq, o trieps sural neessitaria um movimento difereniado do TAq
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que está além dos valores �siológios esperados, ou seja, podem não ser possíveis de serem

atingidos, o que afetaria o desempenho do tríeps sural. Além disso, observações experimentais

sugerem que o TAq de idosos perde a apaidade de realizar esse movimento difereniado [82℄,

o que ertamente pode omprometer o funionamento independente do gastronêmio e do sóleo

e, onsequentemente, a e�iênia desses músulos durante o ilo AE.

Sendo assim, de maneira geral, nossos resultados indiam que, durante a marha, para gerar

potênias similares as de um músulo om tendão mais rígido, as �bras dos músulos do trieps

sural exessivamente omplaentes operam mais distante de seu omprimento ótimo, exigindo

maior ativação desses músulos durante a fase de alongamento do ilo AE. Isso resulta num

aumento do onsumo energétio e na diminuição da e�iênia do meanismo de armazenamento

e devolução de energia no trieps sural.

Para as ondições de maior omplaênia, nossas simulações ainda prevêem a neessidade de

um movimento independente entre os feixes do TAq, om uma amplitude que exede os valores

�siológios esperados. Podemos ressaltar ainda que os resultados de nossas simulações para

as ondições de maior omplaênia do TAq se assemelham a algumas medidas experimentais

realizadas em idosos, o que orrobora nossa hipótese de que o nível de omplaênia do TAq

pode realmente ser um fator ontribuinte para as alterações na biomeânia e no onsumo

metabólio da marha em idosos.

Apesar de nosso resultados se referirem a simulações realizadas om os dados de apenas

um indivíduo e das simpli�ações realizadas em nosso modelo - que inluem desonsiderar os

movimentos na direção medial-lateral e modelar os músulos gastronêmio medial e lateral por

um únio músulo - serem limitações de nosso estudo, areditamos que elas não omprometem

nossas onlusões mais gerais, já que os movimentos ontrolados pelo trieps sural oorrem

prinipalmente no plano sagital e que o indivíduo seleionado representa um adulto saudável

típio (ver �gura 5.2). Além disso, omo disutido anteriormente, os níveis de ativação aqui

simulados são omparáveis aos resultados das simulações que onsideram os movimentos nos

outros planos anat�mios [7, 88℄ e aos níveis de ativação determinados a partir de medidas da

atividade elétria musular [13, 78℄. Adiionalmente, a exursão das �bras musulares do sóleo

e do gastronêmio também são omparáveis a valores determinados experimentalmente.

Ao utilizarmos o CMC para investigar o efeito de um aumento da omplaênia do TAq

na produção de força nos músulos do tríeps sural, optamos por não investigar o efeito dessa

variável na inemátia do andar, já que o CMC simula a dinâmia de ativação e ontração

musular quando a inemátia do esqueleto é presrita. Essa abordagem faz sentido já que nosso

objetivo para esse estudo era ompreender as possíveis alterações nos meanismos de produção

de força pelo trieps sural om tendão exessivamente omplaente, neessárias à manutenção

de um padrão de marha normal (o padrão de um adulto jovem saudável). Contudo, para

ompreendermos melhor o efeito de um aumento na omplaênia do TAq nas alterações na

biomeânia do andar, tanto de adultos quanto de idosos, é neessário o uso de métodos de
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simulação que não imponham restrições à inemátia do modelo.

5.4.1 Impliações e direções futuras

Nossas simulações indiam que para gerar a potênia neessária para sustentar o peso orporal

e propulsionar o trono a frente om veloidade onfortável, os músulos do trieps sural om

o tendão exessivamente omplaente onsomem mais energia e tem sua e�iênia meânia

afetada. Além disso, há a neessidade de que os feixes do tendão de Aquiles se movimentem de

maneira independente [83℄. A amplitude desse movimento é tanto maior quanto maior o nível

de omplaênia do tendão.

Com o avanço da idade o nível de omplaênia do tendão pode aumentar, omo resultado

do remodelamento de sua miroestrutura [54℄. Também omo resultado desse remodelamento,

pode oorrer, no tendão de Aquiles, um aumento na adesão entre os seus feixes [82℄, reduzindo

a apaidade dos músulos gastronêmio e sóleo se movimentarem de maneira independente. O

aumento da omplaênia e a adesão entre os feixes do tendão podem afetar o funionamento

das �bras musulares, diminuindo sua apaidade de gerar potênia.

Portanto o aumento da omplaênia do tendão de Aquiles pode ter um importante papel

na diminuição da potênia gerada no tornozelo durante a fase de impulsão da marha. Esses

resultados sugerem que a manutenção dos níveis rigidez do tendão e do movimento independente

de seus feixes podem sem ser importantes para a manutenção do padrão de marha saudável.

Nosso estudo onsiderou apenas a inemátia de um adulto típio, prourando entender os

fatores que limitariam os músulos do trieps sural de um idoso om tendão mais omplaente de

gerar esse padrão de marha. Pretendemos em um estudo futuro repetir as mesmas simulações

usando dados experimentais da marha de idosos, para entender as mudanças na meânia

musular om a alteração da inemátia. Além disso, simulações usando dinâmia direta, sem

impor que o modelo siga a inemátia observada experimentalmente, seriam úteis para veri�ar

as alterações no padrão de marha que poderiam deorrer do aumento da omplaênia do

tendão.

5.5 Conlusão

Nesse estudo fomos apazes de simular a meânia e o onsumo energétio dos músulos gas-

tronêmio e sóleo durante o andar, para diferentes níveis de omplaênia do tendão de Aquiles.

Nossos resultados reforçam a idéia de que o gastronêmio, biartiular, e o sóleo, uniartiular,

devem funionar de maneira independente para gerar o suporte e a propulsão neessários du-

rante a marha. Além disso, indiam que o aumento da omplaênia do tendão de Aquiles

pode afetar a e�iênia meânia de ambos os músulos e ter onsequênias no seu onsumo

metabólio. O aumento no nível de omplaênia do tendão afeta de maneira diferente a e�i-
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ênia e o onsumo metabólio dos músulos do trieps sural, sendo o gastronêmio mais sensível

a essas mudanças. Alterações na miroestrututura do tendão de Aquiles deorrentes do enve-

lheimento podem ausar um aumento no nível de omplaênia desse tendão além de maior

aderênia entre os diferentes feixes que o ompõem, o que pode afetar também o funionamento

independente dos músulos gastronêmio e sóleo. Conluímos, portanto que o aumento no nível

de omplaênia do tendão de Aquiles pode ter um importante papel nas alterações na biome-

ânia da marha observadas em idosos. Espei�amente, pode ontribuir para a diminuição

da potênia gerada no tornozelo durante a fase de impulsão, para a diminuição da veloidade

do andar e para um aumento no onsumo energétio durante a realização dessa tarefa.
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Capítulo 6

Considerações Finais

Nos dois estudos aqui apresentados determinamos as forças nos músulos do membro inferior

de adultos durante o andar em dois diferentes ambientes, fazendo uso de modelos matemátios

do orpo humano e medidas de variáveis biomeânias externas a ele. Apesar das simpli�ações

neessárias para se modelar a omplexa estrutura que é o sistema músulo-esquelétio humano,

os resultados de nossa simulação desreveram de maneira realista os níveis de ativação musular

que são observados experimentalmente nessa tarefa. Nossos resultados nos permitiram quanti-

�ar a arga a que os músulos e as artiulações do membro inferior estão sujeitos durante o

andar em ambiente aquátio e terrestre e veri�ar o importante papel dos tendões para a eono-

mia de energia nessa tarefa, bem omo para o funionamento adequado das �bras musulares.

Esses resultados também forneem parâmetros para que possamos entender melhor omo se dá

o ontrole do andar humano em ambiente aquátio e terrestre e para ompreender as altera-

ções na biomeânia da marha deorrentes do envelheimento. Esperamos, om isso, forneer

parâmetros para que os pro�ssionais da área da saúde possam elaborar intervenções ada vez

mais e�ientes para a manutenção da ondição físia e reabilitação do sistema loomotor, tanto

da população adulta quanto idosa.
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