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Em memoria de minha prima Mariana Passos Neves.



“Mathematics may be defined as the subject in which we never know what we are talking
about, nor whether what we are saying is true”

Bertrand Russell (1872-1970)
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RESUMO

Este estudo teve como objetivo implementar um modelo biomecanico, de segmentos
articulados, associado a solucdo inversa que permita a andlise em trés dimensodes das forcas de
reacdo proximais € momentos proximais resultantes para diferentes gestos do membro superior.
O modelo implementado é composto por cinco segmentos rigidos (mao, antebraco, braco,
escdpula e tronco) conectados. A resolucdo das equagdes de movimento de Newton-Euler € feita
através da solucdo inversa. Para registro cinemético foram utilizadas cinco cameras digitais, com
freqiiéncia de amostragem de 50 campos/seg. O modelo implementado foi avaliado de quatro
formas: estimativa da acurdcia da medida tridimensional obtida pela cinemetria, comparacdo
quantitativa e qualitativa dos resultados parciais oferecidos pelo modelo implementado com
resultados obtidos por instrumentos de mensuragdo direta (eletrogonidmetro e eletromiografia) e
calculo da propagacdo do erro nos valores de forca de reacdo resultante € momento proximal
liquido. Os resultados sugerem que o modelo apresenta resultados coerentes. A acurdcia do
sistema de videogrametria estimada foi, em média, de 1,7 (+ 1,5) mm. As medidas angulares da
cinemetria e eletrogoniometria divergiram em até 36°. O erro propagado no célculo da forca de
reacdo proximal pode chegar até 25% e até 100% no cdlculo do momento proximal. O sinal
eletromiografico e o momento proximal apresentaram sincronismo temporal. O modelo foi capaz
de avaliar as forcas de reacdo proximal resultantes e momentos proximais liquidos nos diferentes

gestos.

Palavras-chave: Membro superior. Ombro. Biomecanica.



ABSTRACT

The goal of this study was to implement a link segments biomechanical model, associate
to the inverse solution for three dimensions analysis of proximal reaction force and proximal net
moments during upper limb movement. The implemented model is composed by five connected
rigid segments (hand, forearm, arm, scapula and trunk). The resolution of Newton-Euler
movement equations is done through the inverse solution. For kinematics acquisition five digital
cameras were used, with a frequency sample of 50 fields/sec. The implemented model was
evaluated in four ways: accuracy estimation of the three-dimensional measurements, quantitative
and qualitative comparison of the partial results offered by the implemented model with results
obtained by instruments of direct measurements (electrogoniometer and electromyography) and
calculation of the error propagation in proximal reaction force and proximal net moment values.
The results suggest that the model presents coherent results. The estimated accuracy
videogrammetry system was, on average, of 1.7 (x 1.5) mm. The joint angular values obtained by
kinematics system and electrogoniometer diverged in 36°. The error propagation in proximal
reaction force values can arrive up to 25% and up to 100% for proximal net moment. The
electromyographic sign and the proximal moment presented temporary synchronism. The model
was able to evaluate the proximal reaction force and proximal net moment during upper limb

movement.

Key words: Upper extremity. Shoulder. Biomechanics.
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SCA
SCG
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Forga de reacao distal
Forca de reacdo proximal
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Vetores unitdrios ao longo dos eixos (x, y, z) do sistema de

coordenadas

Incisura Jugular

Joint Rotation Convention

Comprimento da Haste

Massa

Método do Centro de Rotacao Médio

Momento distal

Meétodo dos Eixos Instantaneos

Momento causado pela for¢a de reacdo distal
Momento causado pela for¢a de reagao proximal
Modelo de Segmentos Articulados para o Membro Superior
Momento proximal

Método de Regressao Linear

Método do Sphere-Fitting

Marcador Técnico

Origem do sistema de coordenadas (global ou local)
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Processo Estildide da Ulna
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Esternoclavicular (ponto mais ventral)

Sistema de Coordenadas Articular

Sistema de Coordenadas Global

Sistema de Coordenadas Local



T8
TB

X,y Z

X, Y, Z

Processo espinhoso da oitava vértebra tordcica
Triceps Braquial

Velocidade angular

Eixos do sistema de coordenadas local

Eixos do sistema de coordenadas global

Aceleragdo angular
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1 INTRODUCAO

As pesquisas na drea da Biomecanica t€m focalizado parte de seu interesse na avaliacao
das forgas internas do corpo humano (BASSET et al, 1990; VEEGER et al, 1991; VAN DER
HELM et al, 1992; HAPPEE e VAN DER HELM, 1993; WITTEN et al, 1996; FELTNER e
TAYLOR, 1997; RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998; PRAAGMAN et al, 2000;
LOSS, 2000; CHANG et al, 2000; BUCLHER et al, 2002; CANEIRO, 2004). A preocupacio em
quantificar as forgas articulares volta-se, justamente, para a melhor compreensdo dos mecanismos
de lesdo articular (BUCHLER et al, 2002). O termo forcas internas refere-se tanto as forcas
articulares, bem como, as for¢as musculares (PRAAGMAN et al, 2000; CHANG et al, 2000).
Desta forma, alguns trabalhos buscam quantificar as forcas internas envolvidas em atividades
esportivas, enquanto que outros se voltam para a anélise destas for¢as durante atividades de vida
diaria (FELTNER e TAYLOR, 1997; SOGAARD et al, 2001; LAURSEN, SOGAARD e
SJOGAARD 2003). A partir disso, a elaboracdo de estratégias preventivas das lesdes musculo-
esqueléticas e articulares torna-se uma tarefa mais objetiva (ANDREWS, HARRELSON E
WILK, 2002; WINTER, 2005). Nao obstante, a quantificacdo das forcas articulares ¢ ttil para a
elaboragao de préteses articulares (MURRAY e JOHNSON, 2004).

Existem diferentes maneiras de se obter informacdes sobre a magnitude das forcas
articulares. A mensuragdo destas forcas pode ser realizada direta ou indiretamente. A mensuracao
direta envolve, geralmente, o uso de sensores que sao implantados na articulac@o a ser estudada.
Parte dos estudos, realizados com mensuracdo direta, € aplicado em animais. A mensuracao
direta, em humanos, torna-se dificil devido a questdes éticas e tecnoldgicas. Desta forma, uma
alternativa € a mensuracgdo indireta destas forcas. A mensuragdo indireta envolve, na maior parte
das vezes, modelos biomecanicos que visam representar, matematicamente, a estrutura corporal
desejada. Esta representacdo tende a ser mais simples que o objeto de estudo. Em outras palavras,
os modelos biomecanicos apresentam simplificagdes da realidade (WINTER, 2005). Existem

diferentes tipos de modelos biomecanicos, cada um adaptado e estruturado para a andlise a que se
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propde. Os modelos biomecanicos também apresentam limitacdes e restricdes, no entanto, 1SS0
nao reduz sua relevancia para a compreensao do movimento humano (NIGG e HERZOG, 1999).

O modelo de segmentos articulados € bastante aplicado para andlise de gestos esportivos
e, até mesmo, ocupacionais (FELTNER e TAYLOR, 1997; SOGAARD et al, 2001). Geralmente,
o uso deste modelo estd associado a equacdes de movimento de Newton-Euler (ZATSIORSKY,
2002).

A solugdo destas equacdes pode ocorrer de duas maneiras. Na chamada solucdo direta, a
incognita, na equacdo, € a aceleracdo linear ou angular. J4 na solugcdo inversa (indireta), a
incognita € uma das varidveis de for¢a (normalmente a for¢a de reacdo proximal do segmento).
Portanto, para aplicacao da solucdo inversa sdo necessdrias informagdes cinematicas, cinéticas e
antropométricas. Estas informagdes, geralmente, sdo obtidas pelo uso de sistemas de video e
células de carga, respectivamente. A maior parte dos modelos biomecanicos encontrados na
literatura operam com a solugdo inversa (VAN DER HELM, 1994 A; HAPPEE e VAN DER
HELM, 1995; WINTER, 2005).

Os modelos de segmentos articulados associados a solugdo inversa apresentam limitagdes
e simplificagdes. Por exemplo, os resultados de for¢ca de reacdo proximal e momento proximal
obtidos através deste modelo sdo resultados liquidos. Além disso, ndo € possivel discriminar
quanto de forca cada musculo gera durante a execucdo de um gesto, pois se trata de um problema
indeterminado (WINTER, 2005). A elaboracdo de modelos miisculo-esqueléticos busca contornar
estas limitagdes, permitindo a estimativa da forca e momento muscular exercida por cada
musculo e a estimativa da forga articular (BASSET et al, 1990; HAPPEE e VAN DER HELM,
1995, PRAAGMAN et al, 2000). A solucdo para o problema de indeterminagdo pode ser feita
através do método de redugdo ou pelo método de otimizagdo. Estes métodos sdo obtidos,
geralmente, através de maiores custos computacionais (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995;
RIBEIRO et al, 2005; FAVRE et al, 2005).

O modelo miisculo-esquelético, além de modelar os segmentos e as articulacdes, modela
as estruturas musculares e, por vezes, articulares destes segmentos (KARLSSON e
PETTERSON, 1992; VAN DER HELM, 1994 b; PRAAGMAN et al, 2000; BUCLHER et al,
2002). Assim como o modelo de segmentos articulados, ele também pode operar com a solugdo
inversa. Entretanto, apesar de mais completo, os modelos miisculo-esqueléticos ainda apresentam

certos problemas. Para tornar possivel a quantificacdo da forca gerada por cada musculo, este
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modelo necessita de um maior nimero de varidveis independentes (como distancia perpendicular
de cada musculos, drea de seccdo transversa dos mesmos). Estas varidveis, na maior parte das
vezes, sdo retiradas da literatura ou de andlises anatdmicas realizadas em cadaveres (VEEGER et
al, 1991; VAN DER HELM et al, 1992; FAVRE et al, 2005). A implementacdo de dados da
literatura ou de estudos baseados em caddveres apresenta a conveni€ncia de otimizar o tempo
despendido para o modelamento, no entanto, presume que estes dados utilizados como varidveis
de entrada no modelo sejam iguais ao individuo analisado (ZATSIORSKY, 2002). Isto aumenta a
probabilidade de propagacdo de erro nos cdlculos do modelo (ALLARD, BLANCHI e
AISSAOUI 1995).

A estrutura dos modelos biomecéanicos depende da natureza do gesto a ser analisado.
Gestos que ocorrem, predominantemente, em um plano podem ser modelados em duas dimensdes
sem perda de informacgdes importantes. A maior parte dos movimentos de membro inferior
ocorrem em um plano, desta forma, a andlise biomecanica, em duas dimensdes, ndo fica
prejudicada nestes casos (WITTEN et al, 1996). Entretanto, durante a andlise cinemdtica e
cinética da marcha, apesar da mesma ocorrer predominantemente no plano sagital, a andlise
tridimensional pode ser fundamental para melhor compreensdo desta atividade (VAUGHAN,
DAVIS e O’CONNOR, 1999). O mesmo ndo ocorre para os membros superiores, visto que, os
movimentos ocorrem em mais de um plano, simultaneamente (VAN DER HELM, 1994 a).
Portanto, os estudos realizados em duas dimensdes para andlise do complexo do ombro sdo
limitados, por ndo proporcionarem informacao suficiente para andlise do gesto motor. Por outro
lado, a elaboracdo de um modelo em trés dimensdes é extremamente complexa (VAN DER
HELM e VEEGER, 1996). Além disso, a complexidade biomecanica dos membros superiores
torna ainda mais desafiador este modelamento (MESKERS et al, 1998).

Os modelos de segmentos articulados associados a técnica da solucdo inversa ja foram
aplicados para anédlise de forcas de reacdo proximal e momentos proximais em gestos motores
esportivos ou ocupacionais (VAN DER HELM e VEEGER, 1996; WITTEN et al, 1996). A
caracterizacdo do comportamento das forcas articulares pode auxiliar na elaboracio de estratégias
preventivas, tanto no esporte como em atividades ocupacionais (VAN DER HELM e VEEGER,
1996; SOGAARD et al, 2001; LAURSEN, SOGAARD e SJOGAARD 2003; WINTER, 2005).

A estruturacdo de um modelo de membros superiores pode seguir diferentes principios,

dependendo do objetivo desejado. Para tornar possivel a implementacio de um modelo para
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andlise das cargas no membro superior, durante diferentes gestos do membro superior, pretende-
se implementar um modelo de segmentos articulados associado a solucdo inversa. A escolha por
este modelo deveu-se a maior simplicidade deste tipo de modelo em relagao ao modelo miisculo-
esquelético, bem como a aplicabilidade dos modelos de segmentos articulados (VAN DER

HELM, 1994; AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; HASE et al, 2002).
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2 OBJETIVO GERAL

O objetivo deste trabalho € implementar um modelo, de segmentos articulados, associado
a solucdo inversa que permita a andlise em trés dimensdes das for¢as de reacdo proximais e

momentos proximais resultantes para diferentes gestos do membro superior.

2.1. Objetivos especificos

e (alcular as forgas de reac@o proximais resultantes e momentos proximais liquidos.

e Avaliar o modelo proposto através do (a):
— Acuricia do sistema de cinemetria;
— Comparagdo dos resultados de angulo articular do cotovelo medido pelo
eletrogonidometro € a cinemetria;
— Comparagdo dos resultados de momento proximal resultante com o sinal
eletromiografico de musculos agonistas do movimento;
— Propagacdo do erro no célculo das forcas de reacdo proximais resultantes e dos

momentos proximais liquidos.

2.2. Estrutura do texto

O restante do texto estd estruturado da seguinte ordem: revisdo bibliografica, recursos
metodoldgicos, resultados e discussdo, conclusdes, referéncias bibliografias e apéndices.

O capitulo 3 apresenta revis@o bibliografica referente a cinematica e modelos de membros
superiores, com especial atencdo para centro de rotagdo da articulacdo gleno-umeral. O capitulo
4, Recursos Metodologicos, descreve os procedimentos metodoldgicos utilizados nos
experimentos deste trabalho, bem como, o processamento dos dados de cinemetria,
eletromiografia, a estrutura do modelo implementado e a forma de avaliagdo adotada para este
modelo. No capitulo 5, Resultados e Discussdes, em um primeiro momento sdo apresentados
alguns resultados cinematicos, considerados por nds, criticos. Posteriormente, os resultados de

forca de reacdo proximal e momento proximal sdo apresentados e discutidos. A seguir,
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apresentamos o0s resultados da avaliacdo do modelo. O capitulo 6 apresenta as conclusdes do
trabalho em topicos. O apéndice A apresenta uma tabela contendo as freqiiéncias de corte
utilizadas para filtrar os dados cinematicos. O apéndice B apresenta o termo de consentimento

informado utilizado no presente estudo.
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3 REVISAO BIBLIOGRAFICA

O conhecimento do comportamento das cargas impostas as articulagcdes do corpo humano
permite maior controle sobre as mesmas, otimizando a elaboracdo de préteses e de planos
preventivos de lesio (PRAAGMAN et AL, 2000; MURRAY e JOHNSON, 2004). Além disso, a
quantificacdo das forcas e momentos associados a gestos esportivos ou as atividades de vida
didria, permite melhor compreensio dos mecanismos envolvidos nos eventos lesivos
(SOGAARD, LAURSEN e SJOGAARD, 2001; HONG, CHEUNG e ROBERTS, 2001). Existem
diferentes formas de se quantificar as cargas impostas as articulacdes do corpo humano. A
mensuragdo direta, através de sensores, € feita geralmente, em animais. A aplicacao desta técnica
em seres humanos é restrita devido a questdes éticas e tecnoldgicas. J4 a mensuracdo indireta
envolve o uso de modelos mateméticos, que visam representar o gesto analisado e quantificar as
cargas impostas as articulacoes (NIGG e HERZOG, 1999; LOSS, 2000; WINTER, 2005).

O modelamento do corpo humano € feito, na maior parte das vezes, através da
representacdo dos segmentos corporais como segmentos rigidos e interconectados (HOGFORS,
SIGHOLM, HERBERTS, 1987; KARLSSON e PETERSON, 1992; VAN DER HELM et al,
1992; LOSS, 2000; WINTER, 2005). A movimentacdo destes segmentos segue as leis de
movimento de Newton. Este tipo de modelamento do corpo humano é denominado de Segmentos
Articulados (VAN DER HELM, 1994 a; AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; WINTER, 2005).
Com base neste modelo e na aplica¢do das equagdes de movimento de Newton-Euler, é possivel
quantificar as for¢as de reacdo proximal e momentos proximais (WITTEN et al, 1996; FELTNER
e TAYLOR, 1997; WINTER, 2005). As equacdes de Newton-Euler sao descritas abaixo:

>F=macwm 3.1

SM=H (3.2)
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Em que:

> F = somatorio das forgas >'M = somatério dos momentos

m = massa

a,, = aceleragdo  linear  do H= taxa de variagio do momento
centro de massa. angular.

A aplicacdo destas equagdes no modelo de Segmentos Articulados pode ser feita de duas
maneiras, pela solucdo direta (dindmica direta) ou pela solucdo inversa (dindmica inversa)
(NIGG e HERZOG, 1999; AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; WINTER, 2005). No caso da
solugdo direta, as varidveis de forca e massa do segmento sdo conhecidas, sendo as incégnitas as
aceleracoes (linear e angular) do segmento em questdo. Ja na solucdo inversa, as aceleragdes sao
conhecidas e a incdgnita passa a ser uma ou mais for¢as envolvidas no movimento (Figura 3.1).
A aplicacdo da solugdo inversa necessita de dados cinemadticas e cinéticos (forcas externas, como
por exemplo, for¢a de reacdo do solo) para tornar possivel a solu¢do das equacdes de Newron-
Euler. As informacdes cinemadticas sdo, geralmente, obtidas através da filmagem do gesto
analisado (VAN DER HELM, 1994 a, FELTNER e TAYLOR, 1997). A partir da dupla
derivacdo do deslocamento de cada segmento analisado sdo obtidos os valores de aceleracao
(linear e angular). A informacdo da forca externa € obtida, geralmente, pelo uso de células de

carga.

F — > F = m.a — Dupla Integral — Deslocamento

Deslocamento — Dupla Derivada — ZF =m.a—F

Figura 3. 1 Solucao direta e inversa.

Sendo F = forca; m = massa; a = aceleracdo.

A solucdo inversa apresenta algumas vantagens em relacdo a solucdo direta. A
elaboracdo do modelo de segmentos articulados com solucdo inversa é mais simples e a
quantidade de segmentos a serem modelados é menor. Provavelmente, isso justifique o maior

nimero de modelos estruturados com esta solucdo (WINTER, 2005). Em vista disso, serdo
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apresentados e discutidos modelos desenvolvidos para membros superiores através da solugdo
inversa.

Como citado anteriormente, para elabora¢do de qualquer modelo sdo necessdrias algumas
simplificacdes da realidade. Estas simplificacdes, muitas vezes sao responsaveis pelas limitagcoes
que o modelo apresenta (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995). O modelo de segmentos articulados
associado a técnica da solugcdo inversa ndo é diferente dos outros e apresenta algumas
simplificacdes em sua estrutura e algumas limitacdes em seus resultados, conforme listado
abaixo:

- o0s segmentos corporais sdo considerados corpos rigidos interconectados por
articulacdes;

- em alguns casos, as articulacdes sao consideradas como dobradigas;

- amassa do segmento € fixa e é localizada em seu centro de massa;

- 0s segmentos apresentam a localizacdo de seu centro de massa fixo, ao longo do
movimento;

- o momento de inércia do segmento € fixo ao longo de toda amplitude de movimento;

- o comprimento de cada segmento permanece constante ao longo de todo o0 movimento;

- o modelo ndo permite distinguir situacdes de co-contracdo muscular;

- desta forma, os resultados fornecidos de forca de reacdo e momento proximal sdo
resultados liquidos. Estes resultados de forca de reacdo ndo se referem as forcas de contato entre
as superficies cartilaginosas (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; WINTER, 2005).

Na busca de contornar estas limitagdes, alguns autores sugerem maneiras de melhorar a
estrutura do modelo (BASSETT et al, 1990; KAUFMAN et al, 1991). Através de modelos
Miisculo-Esqueléticos ou de modelos de Elementos Finitos é possivel operar com situacdes de
co-contragdo, que consiste na contracdo simultanea de musculos agonistas e antagonistas (VAN
DER HELM, 1994 a; PRAAGMAN et al, 2000; BUCLHER et al, 2002). Ao considerar situagdes
de co-contragdo, os modelos Miisculo-Esqueléticos permitem uma estimativa das forcas intra-
articulares (forcas de contato). Os resultados de for¢a de reac@o obtidos por modelos Miisculo-
Esqueléticos sao diferentes, tanto em magnitude como comportamento, daqueles obtidos por
modelos de Segmentos Articulados. Nos modelos Miisculo-Esqueléticos, como o préprio nome
diz, as estruturas musculares sdio modeladas (PRAAGMAN et al, 2000; WINTER, 2005). Nos

modelos de Elementos Finitos, estruturas articulares e ligamentares sdo, também, modeladas.
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Estes dois modelos fornecem resultados de forca de reagdo e momento muscular que nio sao
liquidos. Obviamente, este aperfeicoamento do modelo € feito através de maiores custos
computacionais (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; CHANG et al, 2000; WINTER, 2005).
Quando as estruturas musculares sao também modeladas, considerando as equacdes 3.1 e 3.2, o
nimero de varidveis desconhecidas é maior que o nimero de equacdes possiveis. Isto devido a
redundancia do sistema musculo-esquelético (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995). Existem muitos
musculos sinergistas para executar uma mesma fungdo. Este problema é denominado problema
de distribuicdo de forcas. Existem basicamente duas formas de resolucdo através do método de
distribuicdo de forcas. Uma delas € aumentar o nimero de equacgdes de restricdo (método da
otimizag¢do) e a outra € diminuir o nimero de varidveis desconhecidas (método da reducgdo) (AN,
KAUFMAN e CHAO, 1995). O método da otimizagdo busca nao simplificar a sinergia muscular.
Este método procura uma solugdo 6tima que maximiza ou minimiza algumas acdes musculares.
Assume-se que a distribuicdo das forgas musculares respeita certas regras e estratégias de
recrutamento motor que sdo governados por critérios fisioldgicos e eficiéncia motora (DUL et al,
1984; KAUFMAN et al, 1991; VAN DER HELM, 1994 a; AN, KAUFMAN e CHAO, 1995). No
método da reducdo musculos de mesma funcdo sdo ‘agrupados’ e a eletromiografia € utilizada
para verificar musculos que se encontram desativados e excluir os mesmos da equacdo. Desta
forma, € possivel reduzir em parte o nimero de varidveis desconhecidas. A desvantagem deste
método € a impossibilidade de quantificar a for¢a gerada individualmente pelos musculos em
questdo (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995).

Existem restricdes para a elaboracdo de modelos biomecanicos que quantifiquem as
cargas impostas ao membro superior. Estas restricoes devem-se basicamente a questOes
operacionais da andlise do movimento humano no espaco e, mais especificamente, a
complexidade biomecanica da articulagio do ombro (VAN DER HELM e VEEGER, 1996;
KELKAR et al, 2001). No entanto, ndo parece ser esta a razdo pela qual os trabalhos voltados
para andlise das cargas no membro superior sejam mais escassos que aqueles voltados para
andlise do membro inferior (VEEGER e PASCOAL, 2006). Além disso, alguns trabalhos que se
dedicaram a andlise do membro superior muitas vezes sdo aplicados em situagdes estiticas ou
quase-estaticas (SOGAARD et al, 2001, PASCOAL, 2001). Um aspecto importante na
elaboracdo de modelos de Segmentos Articulados que utilizam dados obtidos pela cinemetria

como varidveis independentes € a forma como sdo descritos estes parametros cinematicos. Existe
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um esforco da International Society of Biomechanics (ISB) para padronizar a descri¢dao
cinemadtica do corpo humano. O principal objetivo € de encorajar a comunicagdo e troca de
informacdes entre pesquisadores e clinicos (WU et al, 2005). Trés artigos foram publicados pela
ISB para padronizar esta descricdo cinemadtica. Nestes documentos, sdo especificadas as
convengdes dos sistemas de coordenadas local (SCL) e global (SCG), bem como, as convengdes
para quantificagdo dos angulos articulares (WU e CAVANAGH, 1995; WU et al, 2002; WU et
al, 2005).

3.1. Sistemas de Coordenadas Global, Local e Articular

Em estudos de movimento tridimensional, um segmento rigido apresenta seis graus de
liberdade, assim, sdo necessdrias seis coordenadas independentes para descrever sua posi¢ao e
orientacdo espacial. Destas seis, trés sdo coordenadas cartesianas e trés sao angulos de rotacgdo.
Para descricdo destas coordenadas s3o necessédrios diferentes sistemas de coordenadas
(ZATSIORSKY, 1998; VAUGHAN, DAVIS e O’'CONNOR, 1999).

A seguir, sdo apresentadas as convengdes sugeridas pela ISB em relacdo a orientagdo dos
SCG e SCL. A orientagdo dos eixos X, y € z € a mesma para os dois tipos de sistemas de
coordenadas (global e local). O eixo x tem dire¢do pdstero-anterior, o €ixo y orientacdo vertical
(para o SCG) e longitudinal ao segmento (para o SCL) e o eixo z orientagdo médio-lateral (Figura
3.2).

A padronizacdo do sistema de coordenadas articular (SCA) baseia-se na definicao
proposta de Grood e Suntay (1983) para a articulacdo do joelho. As vantagens na utilizacdo do
sistema de coordenadas articulares proposta por estes autores sdo: (1) conceitual, na medida que
facilita a comunicacido entre clinicos e pesquisadores, visto que utiliza eixos engastados nos
segmentos proximal e distal e (2) inclus@o dos cdlculos para translagdes articulares clinicamente
relevantes. Este método, denominado de Joint Rotation Convention (JRC), utiliza para identificar
a atitude relativa entre dois segmentos corporais, trés eixos espaciais, os quais formam um
sistema de coordenadas nao ortogonal (ZATSIORSKY, 1998). O SCA ¢ estruturado com um eixo
fixo no segmento proximal, outro no distal e um eixo flutuante. O primeiro eixo engastado no
segmento proximal € perpendicular ao plano sagital. O segundo eixo € o eixo flutuante (definido
como o produto vetorial entre o primeiro e terceiro eixo). O terceiro eixo € alinhado ao eixo
longitudinal do segmento distal (GROOD e SUNTAY, 1983; ZATSIORSKY, 1998). A Figura

3.3 ilustra a convengdo do SCA.
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Figura 3. 2 Orientacio dos sistemas de coordenadas global e local.
Sendo s = 1,2,3......8; Sistema de coordenadas global: X,Y,Z. Sistema de coordenadas local: x,,y;,z, (adaptado de

WU e CAVANAGH, 1995).

Flexdo-Extensdo

Abdugio-Adugio ’

I’I 3 Rotagio Int - Ext
L]

Figura 3. 3 Sistema de Coordenadas Articular (SCA).

O eixo 1 é fixado no segmento proximal, o eixo 3 fixado no distal e o eixo 2 € o produto

vetorial entre o eixo 1 e o eixo 3. As rotagdes em torno do eixo 1 descrevem a flexo-extensao,
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rotacdes em torno do eixo 2 descrevem a abducdo e em torno do eixo 3 a rotacdo interna e
externa (ZATSIORSKY, 1998).
Considerando um sistema de coordenadas local definido por X,y,z e seus respectivos

vetores unitarios i,j,k, o eixo flutuante é dados por:

£=j,xK, (3.3)

em que:
f = eixo flutuante;
Ja = vetor unitério j do sistema de coordenada local do segmento distal;

k, = vetor unitdrio Kk do sistema de coordenada local do segmento proximal;

Assim, os angulos articulares sdo calculados através das equacgdes a seguir:

a=sen(tj,) (3.4)
B=sen(k, j,) (3.5)
y=sen'(fk,) (3.6)

em que:
sen”'= arco seno;

a = angulo de flexdo-extensao;
S = angulo de abdug¢io-adugao;

y= angulo de rotagdo interna-externa;

A descricdo cinemdtica utilizando os angulos de Euler ou de Cardan é preconizada pela
ISB (WU e CAVANAGH, 1995; WU et al, 2005). Esta conven¢do admite que a orientacdo de um
segmento no espaco pode ser dada por trés rotagdes consecutivas em torno de eixos de
coordenadas. Existem seis diferentes possiveis seqiiéncias de rotacdes para os angulos de Euler e
seis para os angulos de Cardan. S@o considerados como angulos de Euler aquelas seqiiéncias em
que a ultima rotacdo ocorre em torno do mesmo eixo que a primeira (por exemplo, Y x’ y’’). As
seqiiéncias de rotacdo que utilizam trés eixos distintos sdo denominadas de angulos de Cardan

(por exemplo, Z x’ y’’) (ZATSIORSKY, 1998; WU et al, 2005).
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Caso a seqiiéncia de rotacdes adotadas seja Z x y, os resultados sdao os mesmos daqueles
obtidos pelo método JRC (WU et al, 2005). Isto, pois, a primeira rotacdo ocorre em torno do eixo
médio lateral do segmento proximal e descreve a flexo-extensdo articular. A segunda rotacao
ocorre em torno do eixo x’ (ja rodado) do segmento distal e refere-se a abdugao-aducao. A dltima
rotacdo ocorre em torno do eixo y’’ (rodado em torno de Z e x) do segmento distal e descreve a
rotacdo articular interna e externa (ZATSIORSKY, 1998; WU et al, 2005). A segunda rotacdao
ocorre no eixo X, o qual € perpendicular ao primeiro e terceiro eixo de rotagdo. Isso é equivalente
a rotagdo em torno do eixo flutuante pelo método JRC (WU et al, 2005).

Articulagdes que possuem trés graus de liberdade t€ém a possibilidade de, conforme a
seqiiéncia de rotac@o adotada, ter um dos angulos de Euler/Cardan indefinidos matematicamente
(ZATSIORSKY, 1998). Esta situa¢ao é denominada de gimbal lock. Assim, para o ombro, a ISB
ndo adota a seqiiéncia Z x y. Isto foi feito na tentativa de evitar as posi¢des de indeterminacao
matematica (WU et al, 2005). A seqiiéncia sugerida para o ombro é a Y x y. A primeira rotacdo
ocorre em torno do eixo y do segmento proximal, no caso o tronco. Esta rotagdo determina o
plano de elevacdo do brago, o qual descreve a orientagdo deste segmento no plano transversal,
em relacdo ao tronco. O valor zero estd vinculado a posi¢do do braco no plano coronal, 90°
refere-se a posicdo do brago no plano sagital e valores negativos referem-se a extensao horizontal
do ombro. Portanto, a primeira rotacdo refere-se a localizagdo do brago no plano transversal. A
segunda rotagdo, em torno do eixo x do SCL do brago, refere-se ao dngulo de elevagdo do braco.
O valor zero refere-se a posi¢do anatomica. Qualquer movimento do brago em relagdo ao térax é
determinado por este angulo, o qual é sempre negativo para movimentos como flexao, extensao e
abducdo de ombro (WU et al, 2005). O segundo angulo de Euler, nesta seqiiéncia, s6 tem
significado anatdémico, quando informado o primeiro angulo de Euler (angulo que descreve o
plano de elevacio) (DOORENBOSCH, HARLAAR e VEEGER, 2003; WU et al, 2005). A
terceira rotacdo ocorre em torno do eixo y do SCL do braco. Este angulo refere-se a rotacao
interna e externa do ombro. Valores positivos referem-se a rotagdo interna, € negativos a rotacao
externa (WU et al, 2005). Apesar de sugerido pela ISB, Sénk e Cheze (2006) questionam esta
seqiiéncia YXy e sugerem que para a abducao a seqii€éncia Xzy. Para os gestos de flexao e flexao
horizontal de ombro, os autores ndo encontraram nenhuma seqii€éncia que promovesse resultados

satisfatorios.
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3.2. Biomecdnica do Membro Superior

Dentre as principais articulacdes do membro superior, o complexo articular do ombro se
destaca por sua complexidade, principalmente, quando o intuito € elaborar um modelo
biomecanico do mesmo (VAN DER HELM e VEEGER, 1996). O complexo articular do ombro €
composto pela articulacdo esternoclavicular, acrémio-clavicular, escapulo-tordcica e gleno-

umeral (GU) (KAPANDIJI, 2000).

Ligamento Ligamento
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Figura 3. 4 Complexo articular do ombro.
(Extraido de Andrews, Harrelson e Wilk, 2000).

A articulacio GU apresenta grande amplitude de movimento, em detrimento de uma
maior instabilidade articular (KAPANDIJI, 2000). As caracteristicas anatomicas da GU
conduzem, por vezes, a suposicdo de que esta articulacdo apresenta altas magnitudes de
translacOes da cabeca do umero em relacdo a glendide (KELKAR et al, 2001). No entanto, a
presenca de atividade muscular reduz consideravelmente estas translagdes (GRAICHEN et al,
2000). De fato, maiores translagdes sdao presentes em articulacdes com menor congruéncia. Visto
que a articulacdo GU € considerada congruente, as translagdes desta articulagdo sdo reduzidas
(GRAICHEN et al, 2000; KELKAR et al, 2001).

A congruéncia da articulagdo € determinada pela diferenca entre os raios de curvatura das
superficies articulares em questdo. Quanto mais préximo de zero a diferenga, mais congruente a
articulacdo. Os valores do raio da cabeca do umero e glendide encontram-se muito préximos,
sendo 25,5 mm e 27,2 mm, respectivamente. Entretanto, esta relacdo de proximidade existe se as
superficies cartilaginosas estiverem preservadas. A presenca de artrose articular torna mais

discrepantes os valores de raio de curvatura da cabeca umeral e glendide. A instabilidade da GU
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se deve a pequena drea de contato entre a superficie da cabeca do imero e a glendéide (KELKAR
et al, 2001).

Graichen et al (2000), através do uso de ressondncia magnética aberta, compararam a
quantidade de translacdo do imero em relacdo a glendide durante a elevagao passiva e ativa do
braco. Durante a elevacdo passiva do imero, encontraram picos de translagdes de 2 e 2,5 mm, na
direcdo cranio-caudal e antero-posterior, respectivamente. J4 durante a elevacao ativa do braco,
as translagdes reduziram significativamente, atingindo picos de 1mm (cranio-caudal) e 2 mm
(antero-posterior). Durante a elevacdo ativa, houve trechos angulares em que a translagdao no
sentido stpero-inferior foi igual a zero. A translagdo médio-lateral da cabega do imero € reduzida
em virtude da restricdo 6ssea que a glendide impde ao imero (KELKAR et al, 2001).

A magnitude de translacio na GU € dependente do gesto analisado e da condicdo
neuromuscular do individuo (GRAICHEN et al 2000). Maiores translagdes sdo observadas em
extremos de amplitude de movimento (ADM) (KELKAR et al, 2001). Em individuos com
auséncia de lesdes musculotendineas ou disfun¢Oes neuromusculares do manguito rotador,
espera-se que a magnitude de translacdo GU seja pequena (GRAICHEN et al 2000, KELKAR et
al, 2001).

Considerando estes resultados, a determinacdo do centro de rotacdo da articulagdio GU
passa a ser critica, visto que a mesma € necessdria para estruturacdo do modelo de Segmentos
Articulados associado a solucdo inversa. Diferentes formas de quantificar o centro de rotacao da

GU podem conduzir a diferentes magnitudes de for¢as de reacdo proximal e momento proximal.

3.3. Centro de Rotacdo do Ombro

Para a elabora¢do de modelos matematicos que descrevam a cinematica dos segmentos e
os momentos articulares associados, faz-se necessdria a identificacdo dos centros ou eixos de
rotacdo de cada segmento corporal, assim como, algumas simplificacdes (HOLZREITER, 1991).
Considerar os segmentos como corpos rigidos e as articulacdes como modelos de dobradi¢ca ou
‘bola-soquete’ sdo simplificacdes comumente feitas e que permitem a implementacdo de um
modelo matemético (HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999).

O termo Centro de Rotacdo (CR) € utilizado para descricao de articulacdes do tipo ‘bola-
soquete’ e o termo eixo de rotacdo (ER) para articulacdes do tipo ‘dobradica’ (GAMAGE e
LASENBY, 2002). No caso do membro superior, um exemplo de articulagdo do tipo ‘dobradica’

€ a articulagdo do cotovelo e um exemplo do tipo ‘bola-soquete’ a articulacio GU. O centro de
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rotacdo pode ser definido como o ponto que apresenta velocidade angular zero (GAMAGE e
LASENBY, 2002) e sobre o qual um segmento tende a rodar (McGINNIS, 2002).

Considerando uma articulagdo do tipo ‘bola-soquete’, o segmento que se move descrevera
uma esfera em torno do CR. Por outro lado, em uma articulacdo do tipo ‘dobradica’, o
movimento de um segmento em relacio ao ER descreverd um circulo em torno do ER
(HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999).

Devido a complexidade da articulagio GU, alguns trabalhos mais antigos buscaram
descrever o CR, apenas, em movimentos bi-dimensional, isto reflete a dificuldade de estimar o
CR da GU (CRgy) em trés dimensdes (POPPEN e WALKER, 1976; JACKSON et al, 1977). Um
problema comum para a estimativa do CR em 3D € a necessidade de trés pontos anatdbmicos nao
colineares (STOKDIJK et al, 2000). A principal dificuldade encontra-se, justamente, na
delimitacdo destes pontos no brago. Apenas os epicondilos medial e lateral sdo de facil
identificacdo. O terceiro ponto seria 0 CRgy propriamente dito (STOKDIJK et al, 2000). Para
estimar a localizacdo do CRgy no espaco, existem diferentes formas descritas na literatura. De
maneira didatica, apesar de diferencas operacionais, podemos dividir os métodos em dois grupos.
O primeiro deles admite o centro geométrico da cabeca umeral como sendo igual ao CR e, além
disso, assume que o mesmo seja fixo (VAN DER HELM, 1992; MESKERS et al, 1998). O
segundo admite o centro cinemdtico sendo igual ao CR e o mesmo é considerado moével
(HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999; GAMAGE e LASENBY, 2002; CEREATTI et
al, 2004). As subdivisodes destes dois grupos sao descritas abaixo:

— Centro Geométrico

® Meétodo de Regressdo Linear (MRL)

® Meétodo do “Sphere-Fitting” (MSF)
— Centro Cinemaético

e Método dos Eixos Instantdneos (MEI)

®  Método do Centro de Rotacdo Médio (MCRM)

Com excecdo do MSF, todos os outros necessitam a identificagdo da posicao de pontos
anatomicos de referéncia no espaco (MESKERS et al, 1998; HALVORSEN, LESSER e
LUNDBERG, 1999; VEEGER 2000; GAMAGE e LASENBY, 2002). Os pontos de referéncia
podem, por vezes, deslocar-se em relacdo ao referencial anatomico, devido a movimentos da pele

(CAPOZZO et al, 1996). Se significativos estes deslocamentos promovem erros nos resultados
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obtidos (CAPOZZO et al, 1996; HALVORSEN, LESSER ¢ LUNDBERG, 1999). O uso de
marcadores técnicos € uma alternativa para reducdo destes erros (SCHMIDT et al, 1999). O
marcador técnico (MT) consiste de uma faixa ou manguito que € fixado no segmento. Neste MT
sao adicionados marcadores reflexivos adicionais para estimar a orientacdo do segmento no
espaco. Para isso, s@o necessdrios 3 pontos ndo colineares (SCHMIDT et al, 1999).

O MEI consiste em identificar o eixo instantaneo de rotagcdo, ou, também chamado de
‘ponto de pivd 6timo’ entre dois instantes de tempo (WOLTRING, 1990). A localizacdo do CR
no espacgo € definida por um vetor em relagdo ao SCL da escdpula (STOKDIJIK et al, 2000). O
calculo do CRgy, a partir deste método, apresenta grande sensibilidade a pequenos deslocamentos
angulares, com maiores niveis de erros associados nestas situacdes (VEEGER, 2000). Trechos
angulares em que a velocidade angular encontra-se abaixo de 0,25 rad/seg tornam impreciso este
método (VEEGER, 2000; STOKDIJIK et al, 2000).

O MCRM ¢ uma adaptagdo do MEI. Ao contrdrio do MEI, que calcula a cada dois
instantes o CR, o MCRM considera um determinado intervalo de tempo. A estimativa do CR €
feita a partir do cdlculo da média de vetores de posicdo em um determinado intervalo de tempo
(HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999, GAMAGE e LASENBY, 2002). Halvorsen,
Lesser e Lundberg (1999) sugerem a aplicacdo de uma funcdo de minimos quadrados, na
diferenca dos vetores tragados pelos pontos de referéncia, para identificacdo do CR médio. Este
método apresenta a inconveniente necessidade de encontrar um intervalo de deslocamento 6timo
para determinacdo do CR médio. Os autores compararam o MEI com o proposto (método dos
minimos quadrados). Os resultados sugerem que o método proposto € menos sensivel a presenga
de erros na posi¢ao dos pontos de referéncia, devido a movimentacdo da pele. A estimativa do
CR pelo método dos minimos quadrados apresenta boa performance em casos de erros
gaussianos (GAMAGE e LASENBY, 2002). No entanto, da mesma forma que o MEI, o MCRM
proposto por Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999) apresenta o problema inerente ao Método de
Releaux, quando existe translacdo pura do segmento. Neste caso, os deslocamentos entre duas
posicdes do segmento rigido serdo paralelos e o problema serd insolivel (HALVORSEN,
LESSER e LUNDBERG, 1999).

Em uma tentativa de otimizar a estimativa do CR, Gamage e Lasenby (2002) propdem um
novo método dos minimos quadrados para estimar o CR. O método proposto por estes autores

admite que os segmentos tracam uma esfera em torno do CR e, estes segmentos, nao
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necessariamente devem ser considerados como rigidos. Os resultados obtidos foram comparados
com os resultados de Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999) e de Silaghi et al (1998). As
desvantagens do método de Silaghi et al (1998) consistem na necessidade de calcular uma média
ponderada e seus cdlculos ndo resultam em uma solu¢do fechada. Uma das desvantagens do
método de Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999) encontra-se, como citado anteriormente, na
necessidade de encontrar o intervalo ideal para o cdlculo do CR.

Cereatti et al (2004) na busca de um critério para determinar o intervalo de deslocamento
ideal para o método proposto por Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999), sugerem uma adaptacao
do mesmo. A partir desta adaptacdo, comparam o método proposto por Halvorsen, Lesser e
Lundberg (1999) e por Gamage e Lasenby (2002). Seus resultados demonstram que estes
métodos conduzem a uma solucdo idéntica. A diferenca, entre eles, encontra-se no custo
computacional. O método adaptado de Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999) opera com equacdes
quadraticas, enquanto que o método de Gamage e Lasenby (2002) opera com equagdes lineares
(CEREATTI et al, 2004). No entanto, Halvorsen (2003) demonstrou que o método proposto por
Gamage e Lasenby (2002) contém distor¢des em seus resultados e, obviamente, isto gera
alteracdes na resposta do centro de rotagdo. Halvorsen (2003) propde, entdo, uma forma de
compensar estas distor¢oes, método denominado de BCLS (‘Bias compensated least square
method’). Os resultados demonstraram que o BCLS apresenta maior acurdcia (HALVORSEN,
2003).

O MRL foi baseado em métodos realizados para determinar o centro de rotacdo da
articulacdo coxo-femoral. Alguns autores investigaram a relacdo entre aspectos geométricos da
pelve e o CR da articulacdo coxo-femoral (BELL et al, 1989; SEIDEL et al., 1995). Meskers et al
(1998), em uma analogia a estes estudos, desenvolveram o MRL. Este método baseia-se na
predi¢ao do CR a partir de pontos de referéncia da escdpula. Desta forma, os autores propdem
uma equagdo de regressdo que expressa a relacdo entre a posi¢do dos pontos anatdomicos
escapulares e 0 CRgy (MESKERS et al, 1998).

No MSF, admite-se a cabeca umeral como sendo uma esfera perfeita e descreve-se o
CRgu como sendo equivalente ao centro geométrico de uma esfera ajustada a cavidade glendide,
utilizando o raio da cabeca umeral (VAN DER HELM et al. 1992). Breteler et al (1999),
utilizando este método, propdem indmeros parametros para o modelamento do ombro (dentre

eles, o CR).
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Veeger (2000) comparou os resultados da localizacdo do CRgy no espago, obtidos através
do MEI e do MSF. Seus resultados indicam que ambos métodos conduzem ao mesmo resultado.
O autor ndo encontrou movimentos sistematicos do CRgy. Visto que este estudo foi aplicado em
caddveres, ndo havia presenga de atividade muscular, o que reduziria ainda mais os niveis de
translacdo da cabeca umeral (GRAICHEN et al, 2000). Portanto, em individuos saudaveis,
possivelmente, a aplicagdo do MEI resulte em pequenas variacdes do CRgy.

Stokdijk, Nagels e Rozing (2000) compararam os resultados obtidos com o MSF, MEI e o
MRL em uma anélise in vivo. Visto que o MSF havia sido aplicado apenas em cadaveres, o uso
de um dispositivo eletromagnético (denominado de Flock of Birds™) e um modelo artificial de
membro superior tornaram possivel uma extrapolacdo da coleta e, conseqiientemente, a analise
do CRgy através do MSF. Os resultados sdo apresentados em relacao ao SCL da escédpula e os
métodos conduziram a diferentes resultados. Os autores concluiram que o MRL nao € adequado,
pois apresenta restricdes para mensuracdo em pacientes e, além disso, ndo € fidedigno e seu valor
no eixo X parece ser incorreto. Ao contrdrio, os outros dois métodos testados pareceram ser
fidedignos. Os autores sugerem o uso do MEI por apresentar menores custos computacionais.

tm

Além disso, o uso do MSF exige o uso do Flock of Birds™, bem como, de um modelo artificial de
membro superior.

Wau et al (2005) também sugerem o uso do MEI ou do MRL para determinagdo do CRgy.

3.4. Modelamento de Membros Superiores

A partir de uma descricdo cinemdtica e cinética completa, bem como mensuragdes
antropométricas acuradas, podemos calcular as forcas de reacdo proximal resultantes € momentos
proximais liquidos (WINTER, 2005). Isso é feito através da solugdo inversa das equagdes de
movimento de Newton-Euler ou Lagrange (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; ZATSIORSKY,
2002; WINTER, 2005).

As equacdes de movimento lineares sdo, geralmente, calculadas em relagdo ao SCG. Com
o objetivo de prover resultados com algum significado anatémico, bem como, aplicabilidade
clinica, € comum apresentar os resultados de for¢ca em relagao a um sistema de coordenada fixado
ao segmento (sistema de coordenada local) (ZATSIORSKY, 2002; VAUGHAN, DAVIS E
O’CONNOR, 1999; WINTER, 2005).

O célculo da equacdo de movimento angular, ao contrdrio da equacdo de movimento

linear, é, preferencialmente, feito em relagao ao SCL do segmento analisado (PRAAGMAN et al,
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2000; WINTER, 2005). A vantagem de calcular o0 momento proximal, em relacio a um SCL
engastado no segmento €, justamente, a simplificacio do cdlculo do momento e produto de
inércia (ZATSIORSKY, 2002).

Expressar e analisar os resultados dos momentos articulares em relacdo ao SCL do
segmento ou em relacdo ao SCA € mais vantajoso que operar com esses dados expressos no SCG.
Quando expressos no SCL do segmento analisado, os momentos apresentam algum significado
anatdmico (VAUGHAN, DAVIS e O’CONNOR, 1999; PRAAGMAN et al, 2000;
ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005). Vaughan, Davis e O’Connor (1999) apresentam os
dados de momento em relagdo a um SCA, o qual € estabelecido através do método JRC para
calcular os momentos articulares. A vantagem deste método encontra-se na facil interpretacdo e
associagdo clinica e anatdmica dos resultados (VAUGHAN, DAVIS e O’CONNOR, 1999).

A seqiiéncia de cdlculo é feita do segmento distal para proximal. Na medida em que as
equacdes de momento sio feitas em relagdo ao SCL de cada segmento, € necessdrio expressar o
momento proximal do segmento distal para o SCG, para depois, re-expressd-lo no SCL do
segmento proximal. Esta € a inconveniéncia de calcular os momentos articulares no SCL. No
entanto, este cdlculo feito em relacdo ao SCG € ainda mais trabalhoso (ZATSIORSKY, 2002).

O modelamento de membros superiores tem sido feito utilizando diferentes tipos de
modelos: segmentos articulados, neuromusculares e miisculo-esquelético (KAUFMAN et al,
1991; RUNCINAM e NICOL, 1993; SUZIKI, YAMAZAKI, MATSUNAMI, 2000;
PRAAGMAN et al, 2000; CHANG et al, 2000). O tipo de modelo depende, claramente, do
objetivo da pesquisa. Nos casos em que o interesse ¢ de quantificar as forcas de rea¢do proximal
€ momentos proximais, encontra-se na literatura modelos de segmentos articulados ou miisculo-
esqueléticos, enquanto que, quando o objetivo foi de quantificar a parcela de contribui¢io de cada
musculo no momento muscular resultante, o modelo utilizado foi o neuromuscular ou miisculo-
esqueléticos (HOGFORS, SIGHOLM, HERBERTS, 1987; BASSETT et al, 1990; KARLSSON e
PETERSON, 1992; CHANG et al, 2000).

A caracterizagdo do comportamento das forcas de reacdo proximal e momentos proximais
pode auxiliar na elabora¢do de programas de prevengdo para lesdes, sejam estas ocupacionais ou
desportivas (SOGAARD et al, 2001). Além disso, esta caracterizacdo pode auxiliar na
compreensdo da razdo pela qual alguns esportes apresentam maior ou menor indice de lesdes

musculo-tendineas e ou articulares (VAN DER HELM e VEEGER, 1996).
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Feltner e Taylor (1997) aplicaram o modelo de segmentos articulados com solucdo
inversa em 3 dimensdes (3D) para quantificar as forcas de reacdo proximal e momentos
proximais no membro superior durante o arremesso de pélo aquatico. Os autores comparam estes
parametros cinéticos entre dois tipos de arremesso do pdlo-aquatico. Rodgers, Tummarakota e
Lieh (1998) utilizaram o modelo de segmentos articulados com solucdo inversa em 3D para
avaliar a propulsdo dos individuos em cadeira de rodas. O modelo consistia de trés segmentos
rigidos (mao, antebraco e braco). Os resultados de forcas de reacdo proximal e momentos destes
trabalhos sdo resultados liquidos e expressos no SCL.

Hong, Cheung e Roberts (2001) aplicaram um modelo 3D de segmentos articulados com
solugcdo inversa para analisar o gesto de arremesso de beisebol. O modelo consistia de seis
segmentos articulados (cintura pélvica, tronco, bragos e antebraco-mao dos dois membros
superiores). O gesto de arremesso envolve a movimentacdo ambos membros superiores € a
relacdo entre estes, pode interferir na qualidade do arremesso (HONG, CHEUNG e ROBERTS,
2001). A relevancia deste modelo foi de, justamente, elaborar um modelo que permitisse a analise
bilateral dos segmentos superiores.

Sogaard et al (2001) preocuparam-se com atividades ocupacionais. Através de um modelo
de Segmentos Articulados aplicado com solucdo inversa, avaliaram as cargas impostas ao
membro superior durante dois gestos de limpeza de chdo. Os autores ainda fizeram o uso da
eletromiografia para registrar os niveis de atividade elétrica de alguns musculos do membro
superior. O objetivo era estabelecer diferencas no comportamento das forgas de reagdo proximal,
para entdo, elaborar estratégias de prevengdo para distirbios ocupacionais. No entanto, seus
resultados sugerem ndo haver diferencas entre as forcas de reagdo proximal, nas duas técnicas de
limpeza. Com base neste modelo, Laursen, Sogaard e Sjogaard (2003) elaboraram outro modelo
de otimizacao para predizer o nivel de atividade muscular durante o gesto de limpeza de chdo. O
nivel de atividade muscular era baseado nos dados cinéticos obtidos pelo modelo de segmentos
articulados. No entanto, este tipo de relacdo deve ser analisado com cautela, visto que a
correlacdo entre o sinal eletromiografico e forca desenvolvida pelo musculo varia conforme a
por¢ao muscular analisada (CORREIA, SANTOS e VELOSO, 1993).

Van der Helm (1994 a e b) elaborou um modelo miisculo-esquelético que permite estimar
a contribui¢do individual de cada musculo no momento resultante liquido. A otimizacdo da

solugdo inversa foi feita com o auxilio da eletromiografia. Este modelo foi utilizado, por Happee
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e Van der Helm (1993 e 1995) e Van der Helm e Veeger (1996). Em virtude das dificuldades de
simular, em modelos, gestos dindmicos no ombro, Van der Helm e Veeger (1996) optaram por
realizar uma andlise estdtica da propulsdo da cadeira de rodas. O problema em modelar gestos
dinamicos encontra-se na dificuldade em obter dados cinemadticos da escdpula (VAN DER
HELM, 1994 b, VAN DER HELM e VEEGER 1996). Os autores sugerem que a partir da analise
do gesto em pequenos intervalos de ADM, € possivel uma extrapolacdo para situacdes dindmicas.
Happee e Van der Helm (1993 e 1995) utilizaram o mesmo modelo miisculo-esquelético para
andlise de gestos rapidos e direcionados.

Haze e Yamazaki (1997) elaboraram modelo miisculo-esquelético para andlise do de
movimento de todo o corpo. A relevancia do modelo encontra-se, justamente, na representacao
do corpo humano através de 19 segmentos rigidos conectados por articulagdes do tipo bola-
soquete e 156 miusculos. Além disso, o modelamento das estruturas musculo-tendineas ¢é
extremamente complexo. Este modelo muisculo-esquelético foi entdo aplicado para andlise do
remo (HASE et al, 2002 a, HASE et al, 2002 b). Os autores em seus resultados afirmam que, em
virtude da estrutura do modelo, ndo foi possivel calcular com boa acurdcia a carga imposta a
articulacdo do ombro.

Murray e Johnson (2004) utilizaram um modelo de segmentos articulados para quantificar
forcas de reacdo proximal resultantes e momentos articulares liquidos do membro superior
durante atividades de vida didria.

Além de auxiliar na compreensdo de estratégias motoras em gestos esportivos, na
elaboracdo de programas de prevencdo para lesdes, sejam estas ocupacionais ou desportivas
(SOGAARD et al, 2001), o desenvolvimento de modelos biomecanicos permitem uma andlise
detalhada das forcas e momentos envolvidos em determinadas tarefas. Isso auxilia a elaboracdo
de préteses, na medida que permitem melhor compreensao das cargas as quais a articulagao esta
exposta (MURRAY e JOHNSON, 2004).

Murray e Johnson (2004) afirmam que a andlise das cargas impostas aos membros
inferiores se concentra, basicamente, na marcha. Ao contrario, existe uma variedade muito
grande de gestos possiveis para o membro superior. Existe a necessidade de um maior
conhecimento das cargas, comumente, impostas as articulacdes do membro superior (MURRAY

e JOHNSON, 2004). Com isso, os modelos biomecéanicos podem predizer a carga mecanica em
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situagdes ocupacionais, no sentido de prevenir sobrecarga e lesdes articulares (PRAAGMAN et
al, 2000).

Apesar de permitir a andlise da contribuicdo de cada musculo no torque resultante, bem
como, analisar as co-contra¢des musculares, modelos miisculo-esqueléticos apresentam algumas
desvantagens. Além do custo computacional, citado anteriormente, o modelo utiliza-se de
parametros adicionais que servirdo como varidveis independentes do modelo. Entdo, além dos
parametros inerciais inerentes a aplicagdo de modelos articulados associado a solugdo inversa,
s30 necessarios outros parametros geométricos, e fisioldgicos. Estes parametros referem-se as
estruturas articulares, dsseas e musculo-tendineas (VEEGER et al, 1991; VAN DER HELM et al,
1992). Na medida que se aumenta o nimero de parametros estimados dentro do modelo, como
varidveis independentes, a propagacdo de erro dentro dos resultados fornecidos pelo modelo
tende a aumentar (ALLARD, BLANCHI e AISSAOUI, 1995; CANEIRO, 2004). Portanto,
apesar de otimizado, este tipo de modelo também apresenta restri¢oes.

A estruturacdo de um modelo de Segmentos Articulados € o primeiro passo para
elaboracdo de modelos mais complexos (ZATSIORSKY, 2002). Considerando a necessidade de
um maior conhecimento das cargas a que o membro superior estd exposto (MURRAY e
JOHNSON, 2004), o menor nimero de publicacdes vinculadas ao membro superior (VEEGER e
PASCOAL, 2006), parece razodvel investir na estruturacdo de um modelo biomecanico, de

segmentos articulados, para o membro superior.
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4 RECURSOS METODOLOGICOS
4.1. Definicdao Operacional das Varidveis

4.1.1. Parametros Cinéticos

— Forca de reaciao (proximal e distal) resultante

Resultado liquido dos esfor¢cos musculares e articulares sobre a articulagdo. Estas forcas
serdo avaliadas indiretamente, a partir das equacdes de movimento de Newton-Euler
(ZATSIORSKY, 2002). A forca de reacdo proximal é a incdgnita da equacdo de movimento
linear.

— Forca intra-articular (Forca de contato “0ss0-0ss0”)

Forca Intra-articular (também denominada de for¢a de contato “0sso-0ss0”) sdo as forcas
de contato entre as superficies cartilaginosas. Estas for¢as dependem da forca muscular produzida
e no presente trabalho nao serdo mensuradas ou estimadas (WINTER, 2005).

— Momento proximal liquido

E 0 momento total produzido em uma articulag¢do, sendo, portanto a soma dos momentos
passivos e ativos. Serd estimado através da resolucdo das equacdes de movimento de Newton-
Euler (ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005). O momento proximal € a incdgnita da equacio de
movimento angular.

Para gestos realizados em velocidade angular lenta e em amplitudes de movimento que
ndo atingem o extremo da amplitude articular, o momento proximal liquido pode ser
compreendido como representante do momento muscular (WINTER, 2005).

— Momento muscular (Momento misculo-tendineo)

E o momento articular ativo produzido pelas estruturas musculo-tendineas
(ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005). Esta varidvel ndo sera calculada ou estimada. No
entanto, para os gestos com velocidade angular lenta e, realizados em amplitudes de movimento
que ndo atingem o extremo da amplitude articular, 0 momento muscular serd considerado como

equivalente ao momento proximal liquido.
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4.1.2. Parametros Cinemadticos

— Deslocamento

Variacgao linear ou angular da posi¢ao de um determinado segmento. O deslocamento sera
obtido através da cinemetria ou eletrogoniometria.
— Velocidade

Variagdo da posicdo de um determinado segmento em um intervalo de tempo. E uma
grandeza vetorial, sendo matematicamente calculada a partir da primeira derivac¢do da posigao.

— Aceleracao

Mudanca de velocidade em um intervalo de tempo. E uma grandeza vetorial, sendo

matematicamente calculada a partir da segunda derivagao da posic¢ao.

4.2. Amostra

Com a finalidade de implementar o modelo proposto, foram analisados diferentes gestos
motores que sdo utilizados como varidveis independentes do modelo. Portanto, a amostra deste
trabalho é composta por gestos motores do membro superior. Optou-se por gestos motores que
envolvessem diferentes movimentacOes articulares da escapula, braco e antebraco, na tentativa
verificar se 0 modelo é genérico para estes diferentes gestos. Os gestos analisados foram: flexao,
extensao, abdugao e flexao horizontal de ombro; e flexao de cotovelo.

A execugdo destes gestos foi realizada sem nenhuma carga externa. Os gestos analisados
foram realizados por um individuo do sexo masculino, de idade de 25 anos, 1,79 metros de altura

e 80 kg.

4.3. Caracterizacdo da pesquisa

Este estudo caracteriza-se por ser do tipo ex-post-facto, descritivo e com delineamento
semi-experimental.

Antes de qualquer envolvimento com este trabalho, o individuo assinou o Termo de

Consentimento Informado (Apéndice B), consentindo formalmente a participacdo desta pesquisa.

4.4. Instrumentos de Pesquisa

- Microcomputador Pentium R III 900 MHz;
- Conversor A/D (16 bits, Computer Boards);



42

- Eletromiégrafo Bortec (Bortec Eletronics Inc. Calgary Canadd). O EMG possui um
amplificador que permite o uso seleciondvel de ganhos de x1, 100, 200, 500, 1k, 2k e Sk e
dotado de pré-amplificadores distantes dez centimetros dos eletrodos. Possui oito canais,
destes, seis foram utilizados.

- Eletrodos de superficie, descartdveis, da marca Kendall (Meditrace — 100; Ag/AgCl; diametro
de 2,2 cm com adesivo de fixagdo, na configuragc@o bipolar). A distancia entre os eletrodos
foi de 2,5 cm;

- Eletrogonidmetro - Biomectrics Ltda (Cwmfelinfach, Reino Unido), modelo XM 180;

- Balanga Filizola, modelo 31, com resolucdo de 0,1 kg;

- Metronomo eletronico;

- Cinco Cameras de video (modelo JVC GR-DVL9800);

- Cinco Fitas de video mini DV (marca Panasonic, modelo DVM60);

- Calibrador Tridimensional, da marca Peak Performance®;

- Marcadores reflexivos em formato de esfera com 15 mm de didmetro;

- Paquimetro Mytutoio (com resolucao de 0,05 mm);

- Software Matlab® 7.0;

- Software Windaq® (Dataq Instruments, Inc. Akorn, USA);

- Software Adobe Premier ® 6.0;

- Software SAD32 (Sistema de Aquisicio de Dados 32, desenvolvido pela Escola de
Engenharia — UFRGS);

- Software Dvideow — ‘Digital Video for Biomechanics for Windows 32 bits’ (desenvolvido
pelo laboratério de Instrumentacdo para Biomecanica — Faculdade de Educacdo Fisica —

UNICAMP).

4.5. Procedimentos Metodologicos

A partir dos modelos apresentados, optou-se pela implementacao do modelo de segmentos
articulados. Como apresentado anteriormente, existem formas de aperfeicoar este modelo.
Entretanto, a implementacdo destes aperfeicoamentos é obtida em troca de maiores custos
computacionais. Assim, propde-se o modelo de segmentos articulados, associado a solugcdo
inversa, o qual permite a andlise das forcas e dos momentos resultantes que causam variagdes na

velocidade do segmento, no caso, os segmentos do membro superior (ZATSIORSKY, 2002).



43

A estrutura de um modelo de segmentos articulados envolve a representacdo de um corpo
como uma cadeia cinemdtica de multiplos segmentos. Cada segmento corporal apresenta
caracteristicas inerciais proprias e estas sdo, na maior parte dos estudos, estimadas através de
equagdes de regressdo. Com relagdo a descricao cinemadtica dos segmentos, posicao e orientacao
dos mesmos sao determinadas através da cinemetria (ENGIN, 1980; WITTEN et al, 1996;
FLETNER e TAYLOR, 1997; RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998; VAN DER
HELM, 1994 a; PRAAGMAN et al, 2000). A seguir, sdo descritas as etapas da coleta, bem como,
os critérios metodoldgicos adotados referentes a cinemetria, cinética e varidveis antropométricas

para a aplicagdo do modelo proposto.

4.5.1. Parametros Cinemadticos

Para aquisi¢cdo das varidveis cinematicas, foram utilizadas cinco cameras de video digitais
(JVC GR-DVL9800), o tempo de abertura das cameras (shutter) foi ajustado em 1/250, com
freqiiéncia de amostragem de 50 campos por segundo. No suporte de cada camera foi fixado um
iluminador com mesma direcdo Optica da camera, para aumentar o contraste entre o marcador
reflexivo e o restante da imagem. Para captura das imagens foi utilizado o software Adobe
Premier 6.0 ®. A digitalizacdo dos pontos de interesse foi feita através do software Dvideow. A
reconstru¢do espacial dos pontos e, conseqiientemente, dos segmentos corporais, foi feita neste
mesmo software. A reconstrucao espacial dos segmentos foi feita através da localizagcdo espacial
de pontos anatdmicos de interesse. Para isso, marcadores reflexivos foram posicionados em
pontos anatdmicos utilizados como referéncia para tornar possivel a identificacdo dos segmentos
corporais.

A defini¢do dos pontos anatdomicos utilizados como referéncia foi aquela proposta por Wu

et al (2005). A Figura 4.1 apresenta estes pontos de maneira esquematica.
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Figura 4. 1 Ilustracao dos pontos anatémicos de referéncia.

Para identificacdo dos pontos anatdmicos de referéncia foram utilizados marcadores
reflexivos passivos. Estes pontos sdo descritos na Tabela 4.1 e encontram-se discriminados para

cada segmento corporal.
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Tabela 4. 1 Pontos Anatomicos de Referéncia

Toérax Clavicula Escapula Umero Antebraco  Mio
IJ: incisura SC: ponto mais  AC: ponto mais  GU(¥): PER: 2°
jugular ventral da ventral da centrode  processo metacarpo
articulacdo articulacdo rotacdo da estiléide do
esternoclavicular acrdmioclavicular  gleno- radio
umeral
PX: AC: ponto mais AM: angulo EM: PEU: 5°
processo ventral da medial da epicondilo  processo metacarpo
xiféide articulagao escapula. medial estildide da
acrOmioclavicular ulna
C7: Al angulo - EL:
processo inferior da epicondilo
espinhoso escéapula lateral
da sétima
vértebra
cervical
T8: AA: angulo
processo acromial, ponto
espinhoso mais dorso-lateral
da oitava do acrémio
vértebra
tordcica

PC: processo
coracéide, ponto
mais ventral do
processo
coracoéide

(*) Obtido através de equagdes de regressdo (Meskers et al, 1998 — utilizado para velocidades angulares
do brago préximas de zero) ou pelo método cinemadtico (Halvorsen, Lesser e Lundberg, 1999 — utilizado para

velocidades angulares maiores que 0,25 rad/seg).

Os marcadores anatdomicos (MA) do EM e EL néo foram utilizados durante a coleta dos
gestos, em virtude da interferéncia da movimentacdo da pele em relacio aos marcadores
reflexivos. Para reduzir essa interferéncia, foi utilizado um marcador técnico (MT), o qual foi

posicionado no brago do individuo (SCHMIDT et al, 1999). O MT consiste de uma faixa (tecido
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com velcro) com duas hastes rigidas ortogonais fixadas a ela (figura 4.2). As hastes estdo
dispostas em formato de ‘T’ e, na extremidade de cada uma, é fixado um marcador reflexivo

totalizando trés marcadores reflexivos nao colineares.

Figura 4. 2 Marcador Técnico

Sistema de Coordenadas Global e Local

Para descricdo do movimento no espaco foram utilizados dois tipos de sistemas de
coordenadas. Um deles € o sistema de coordenada global (SCG) e outro é o sistema de
coordenada local (SCL) (WINTER, 2005). O SCG refere-se ao sistema de coordenadas do
ambiente em que se realizard a coleta (Figura 4.2). As posi¢des dos marcadores reflexivos,
utilizados durante a coleta, sdo descritas em relacio a este sistema. Para estabelecer este sistema
de referéncia, um calibrador tridimensional da marca Peak Performance, foi utilizado. Todas as
imagens foram, entdo, calibradas no software Dvideow. A tabela de calibracdo é fornecida pelo
fabricante, ndo sendo necessdrias mensuragdes das coordenadas de cada ponto do calibrador. A
resolugcdo desta tabela de calibracdo é de 0,1 milimetro. O calibrador foi posicionado de tal
maneira que, durante a filmagem dos gestos, o eixo ‘X’ € pdstero-anterior, o eixo ‘Y’ € infero-

superior e o eixo ‘Z’ é médio-lateral em relagdao ao corpo do individuo.
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Figura 4. 3 Calibrador Tridimensional e Sistema de Coordenada Global.

O SCL € o sistema de coordenadas aplicado individualmente em cada segmento do
membro superior. O uso do SCL visa estabelecer uma relacao entre o deslocamento do segmento
distal em relacdo ao segmento proximal e desta forma permitir o cédlculo dos movimentos
articulares, bem como, permite expressar os resultados de for¢a de reacdo resultante € momento
proximal liquido em relagdo ao segmento, conferindo a estes dados um significado anatémico
(FELTNER e NELSON, 1996). Desta forma, as variacdes angulares adquirem um sentido, se
aproximando as definicdes anatOomicas e cinesioldogicas (KOH, GRABINER e BREMS, 1998;
WU et al, 2005).

A vantagem da utilizacdo de um MT ¢é a de reduzir a interferéncia da movimentagao da
pele e musculos no posicionamento do marcador reflexivo. Visto que o segmento é considerado
rigido, ndo existem variacdes na posicao relativa entre duas regides do mesmo segmento. Assim,
a posi¢cdo entre os pontos anatdmicos de referéncia do EM e EL em relacdo a um sistema de
coordenada local fixado no MT se mantém sempre a mesma. Para calculo da posi¢do dos EM e

EL em rela¢do ao SCL do MT foi utilizada a seguinte equacao:
MA]'" =[R] (MA] -0,,) @.1)

Em que:
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[MA]"" = coordenadas (X, y, z) dos marcadores anatomicos (EM ou EL) no SCL do MT.
[R]T = transposta da matriz de rotacdo, determinada pela relacdo de orientagdo espacial

entre o SCL do MT e o SCG.
[MA]€ = coordenadas (X, Y, Z) dos marcadores anatdmicos (EM ou EL) no SCG.
Oy = Origem do SCL do MT em relacdo ao SCG.

As coordenadas espaciais do [MA]G sdo obtidas a partir da reconstru¢do espacial da

filmagem estética. Portanto, a partir do MT, € possivel obter as coordenadas espaciais dos MA’s

através da mudanca de base entre o SCL do MT e o SCG, conforme a equagdo abaixo:

MA] =[R[MA]" +0,, (4.2)

Em que:

[MA]¢ = coordenadas (X, Y, Z) dos marcadores anatdmicos (EM ou EL) no SCG.

[R] = matriz de rotacdo determinada pela relacdo de orientacdo espacial entre o SCL do
MT e o SCG.

[MA]"" = coordenadas (X, y, z) dos marcadores anatomicos (EM ou EL) no SCL do MT.

Oy = Origem do SCL do MT em relacdo ao SCG.

Este célculo € realizado para cada instante de tempo analisado.

Centro de Rotacao Gleno-umeral e Eixo de Rotacao do Cotovelo e Punho

O centro de rotacdo gleno-umeral (CRgy) foi estimado através do Método Cinemdtico
(HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999), quando a velocidade angular de movimento do
ombro for maior que 0,25 rad/seg (STOKDIJK, NAGELS e ROZING, 2000; VEEGER, 2000;
WU et al, 2005). Para os gestos em que a articulagdo do ombro apresenta uma velocidade angular
menor que o valor citado anteriormente, bem como situagdes em que a articulacdio do ombro
permanece estdtica, o0 CRgy foi estimado através do Mérodo de Regressdo Linear (MRL)

(MESKERS et al, 1998). As equagdes de regressao utilizadas foram:
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CR." = PC,0,2434+ Al 0,2341+ (Al — AA)0,1590 + PC,0.0558 +18,9743 (4.3)
CR." =—(AC—AA)0,394+ PC 0,1732+ AI 0,1205—(AC - PC)0,1002-3,8791 (4.4)

CR." = PC_1,0255— PC,0,2403 + (TS — PC)0,1720~9,2629 (4.5)

Em que:
X, Y, z (subscrito) = referente ao eixo de coordenada do SCL da escépula;
GU (sobrescrito) = gleno-umeral;

CR = centro de rotagdo.

As equacdes do método Cinemaditico estao descritas abaixo:

b= (Apz(—p TP, D .7)
2

AP = Ap’ 4.8)

CR,, = (AP"AP) "' AP"D 4.9)

Em que:

n (subscrito) = nimero do quadro;
p = posi¢do inicial do segmento;

p’ = posicao final do segmento;

b = vetor coluna do produto escalar;

Ap = deslocamento do segmento;

AP = matriz contendo os deslocamentos;

CRgy = centro de rotacdo da gleno-umeral;

O eixo de rota¢ao do cotovelo foi estabelecido pelo ponto médio entre o EL e 0 EM e o

eixo de rotacdo do punho foi determinado pelo ponto médio entre os PER e PEU (WU et al,

2005).
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Definicao dos Sistemas de Coordenadas Local
O SCL para cada segmento foi definido, conforme descrito por Wu et al (2005) e
encontram-se definidos a seguir. As Figuras 4.4, 4.5, 4.6, 4.7 e 4.8 apresentam esquematicamente

a definicao do SCL para os segmentos térax, escapula, brago, antebraco e mao respectivamente.

Térax
O,= origem do sitema de coordenada, coincidente com a 1J.
Y, = linha que conecta o ponto médio entre PX e T8 com o ponto médio entre 1IJ e C7,
direcionada para cima.
Z, = linha perpendicular ao plano formado entre 1J, C7 e o ponto médio de PX e T8,
direcionada para direita.

X = linha perpendicular comum aos eixos Z; e Y, direcionada para frente.

Figura 4. 4 Sistema de coordenadas local do térax.

As equacdes utilizadas, para definir o SCL do térax, foram:

(IJ+C7) (PX+T8)
L_ 2 2
Volw+cr) (ex+18)] (4.10)
||

2 2
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Kk = (C7-1J)x(T8-PX) @11
|(C7-13)x(T8-PX))
i =k, 4.12)
3. <K |
Em que:
t (subscrito) = sistema de coordenadas do tdrax;
i, j, k = vetores unitarios do SCL;
Escédpula
O, = origem do sitema de coordenada, coincidente com a AA.
Z. = linha que conecta os pontos AA e AM, direcionada para o AA.
X = linha perpendicular ao plano formado por ALAA e Z., apontando para frente.
Y. = linha comum perpendicular aos eixos X;e Z;.
Figura 4. 5 Sistema de coordenadas local da escapula (vista posterior).
As equacdes utilizadas, para definir o SCL da escédpula, foram:
Vae = AA- Al (4.13)
K
k = _Va xK, (4.14)

“ |((Va,xK,)
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. (AA-Aar)

i, _—”(AA—AI)” (4.15)
. _ (k,xi,)

J. = ”(ke Xie] (416)

Em que:
e (subscrito) = sistema de coordenadas da escépula;

i, j, k = vetores unitarios do SCL;

Brago
Oy = origem do sistema de coordenada, coincidente com o centro de massa do brago.
Y, = linha que conecta o ponto GU e o ponto médio entre EL e EM, direcionado para o
ponto GU.

Xy = linha perpendicular ao plano formado por EL, EM e Yy, direcionada para frente.

Zp = linha comum perpendicular aos eixos Xy e Yp.

Figura 4. 6 Sistema de coordenadas local do braco.

As equacdes utilizadas, para definir o SCL do dmero, foram:
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i, 4.17)
H(CR _[EL+EMDH
GU 2
Vaul = (EL-CR,) (4.18)
|(EL-CRg )|
Vau?2 = (EM-CR,, ) (4.19)
|(EM-CRg, )|
. (Vaulx Vau?2) 4.20)
" |(Vaulx Vau2)| '
Kk, = Bxi) 4.21)

|G, <, )

Em que:

Vaul = vetor auxiliar 1 do brago;

Vau2 = vetor auxiliar 2 do brago;

b (subscrito) = sistema de coordenadas do brago;

i, j, k = vetores unitarios do SCL;

Antebraco

O, = origem do sistema de coordenada, coincidente com o centro de massa do antebraco.
Y, = linha que conecta o ponto médio entre PER e PEU, com o ponto médio entre EL e
EM.

Xa = perpendicular ao plano PER, PEU e ponto médio entre EM e EL, direcionada
anteriormente.

Z,=linha comum perpendicular aos eixos X, e Y,, direcionada lateralmente.



Figura 4. 7 Sistema coordenada local antebraco.

As equacdes utilizadas, para definir o SCL do antebrago, foram:

N ((EL;EM)_(PER;—PEUD
[(252)(==)

EL+EM)_PERJ

Vaantl =
H( EL +EM j _ PER)H
2
(EL ZEM)_PEUJ
Vaant?2 =
H([EL + EM) ~ PEU)H
2
(Vaantlx Vaant2)

K |(Vaantlx Vaant2)|
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4.22)

(4.23)

(4.24)

(4.25)
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K = i) (4.26)

Em que:

Vaantl = vetor auxiliar 1 do antebrago;

Vaant2 = vetor auxiliar 2 do antebraco;

a (subscrito) = sistema de coordenadas do antebraco;

i, j, k = vetores unitarios do SCL;

Mao

O, = origem do sistema de coordenada, coincidente com o centro de massa da mao.

Y, = linha que conecta o ponto médio entre o segundo e quinto metacarpo com 0 ponto
médio entre PER e PEU.

Xm = perpendicular ao plano PER, PEU e ponto médio entre o segundo e quinto
metacarpo, direcionada anteriormente.

Zn = linha comum perpendicular aos eixos X, e Y, direcionada lateralmente.

Figura 4. 8 Sistema coordenada local mao.

As equacdes utilizadas, para definir o SCL da mao, foram:

2

H( — ( PER er PEU DH

e[

Vaml =

4.27)
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(SOMC_(PER;PEUD

Vam2 = (4.28)
(5°MC _(PER +PEUDH
2
- (VamleamZ) (4.29)
||(Vam1><Vam2)||
((PER + PEUJ ~ (2°MC + 5°MCD
Jn = : : (4.30)
(PER + PEUj _(2°MC+S°MC)
2 2
k= nXin) 431)

Em que:

Vaml = vetor auxiliar 1 da mao;

Vam?2 = vetor auxiliar 2 da mao;

m (subscrito) = sistema de coordenadas da mio;

i, j, k = vetores unitarios do SCL;

Os movimentos anatdomicos serdo definidos através da rotagdo do SCL distal em relacao
ao SCL proximal. As rotacdes dos SCL foram descritas utilizando-se os angulos de
Euler/Cardan. A seqiiéncia de rotagdes aplicada aos SCL foram as sugeridas por Wu et al (2005).
De maneira geral, as seqii€ncias respeitam as seguintes premissas:

- considerando que os SCL proximal e distal encontram-se alinhados, a primeira rotacao
ocorre em torno de um eixo do SCL proximal;

- a segunda rotacdo ocorre em torno de um dos eixos do SCL distal em movimento;
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- a terceira rotagdo ocorre em torno de um dos eixos rodados do SCL distal em
movimento. Na medida do possivel, o tltimo eixo de rotacdo deve encontrar-se alinhado ao eixo
longitudinal do segmento em movimento (WU et al, 2005).

No entanto, nem sempre a seqii€ncia geral descrita acima é adequada para alguns
segmentos corporais. Isso, pois esta seqiiéncia de rotagdes pode induzir a situagcdo de gimbal lock,
a qual se caracteriza pela indefinicdo matemdtica do valor da rotacdo em um determinado eixo
(ZATSIORSKY, 1998). Uma seqiiéncia especifica € determinada para cada segmento. A
seqiiéncia de rotacdo para os segmentos do braco e tronco € a seguinte: Yxy. Sendo que ‘Y’
refere-se ao SCL proximal (para o braco) ou SCG (para o tronco), ‘x’ refere-se ao SCL local

(braco ou tronco) e ‘y’ refere-se ao SCL local (brago ou tronco) (WU et al, 2005). A seqii€ncia de

rotacdo utilizada para cada segmento corporal € discriminada na Tabela 4.2.

Tabela 4. 2 Seqiiéncia de Rotacao adotada para cada segmento corporal

Tronco Escdpula Brago  Antebraco Maio
Sistema de (;oqrdenada SCG  Tronco Tronco Braco Antebrago
Referéncia
Seqiiéncia de Rotagdo Yxy Yxz Yxy ZXy ZXy

SCG = Sistema de Coordenada Global, SCL = Sistema de Coordenada Local. X,Y,Z (maitisculas) referem-se aos
eixos do SCG. X,y,z (minusculas) referem-se aos eixos do SCL.

A posicao anatdmica foi adotada como posi¢ao referéncia (zero graus). A seguir é descrita
a convencdo adotada para os movimentos articulares, conforme sugerido por Wu et al (2005). O
movimento de prono-supinac¢do é descrito como o movimento do radio em relagdo a ulna. Com a
finalidade de aplicar o modelo de segmentos articulados, o antebraco foi considerado como um
unico segmento. Desta forma, o movimento de prono-supinacdo € considerado como a rotagao
em torno do eixo longitudinal do antebrago (BIRYUKOVA, 2000).

Especificamente em relacdo aos movimentos do ombro, o angulo de elevagdo refere-se a
elevacdo do braco em relagdo ao tronco. O angulo de elevacdo é sempre negativo quando

descrever os movimentos de flexdo, extensdo e abducdo de ombro. Apenas para o0 movimento de

aducdo de ombro, o angulo de elevacdo serd positivo. Neste tipo de convengdo, o angulo de
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elevacdo s6 tem algum significado quando o plano de elevacdo é conhecido (DOORENBOSCH,
HARLAAR e VEEGER, 2003). O plano de elevacao ¢ a rotacdo em torno de y do tronco (Tabela
4.3). Este angulo informa a posi¢ao do brago no plano transversal do tronco (WU et al, 2005). A
Tabela 4.3 descreve os angulos de Euler/Cardan para as articulagdes do membro superior e

tronco.

Tabela 4. 3 Ordem de decomposicao dos dngulos de Euler/Cardan e respectiva descri¢io, de acordo com Wu
et al (2005).

Ordem Angulo Descricdo

Plano de elevagdo. Rotagdo em torno do eixo y do SCL do térax

y 0° € abducao. 90° flexdo. Valores negativos referem-se a extensao.
Braco X o Elevacgdo / Depressdo do brago. Rota¢do em torno do eixo x do SCL do brago.
¢ 0° refere-se a posicao anatdmica. Elevacao é negativa.
, Rotagdo Interna e Externa. Rota¢do em torno do eixo y do SCL do brago.
v 0° posicao anatomica. Rotacdo interna (+) e externa (-).
, Flexao e extensao de cotovelo. Rotagdo em torno do eixo z do brago.
v Flexao (+) e hiperextensao (-).
Antebraco  x 0 Angulo de carregamento
¢ (angulo entre o eixo longitudinal do antebraco e o plano de flex-ext do cotovelo).
0 Prono-supinag@o. Rotagdo em torno do eixo y do SCL do antebrago.
y Pronacdo (+) e supinagao (-).
, Flexao e extensao de punho. Rotagc@o em torno do eixo z do antebraco.
v Flexdo(+) e extensdo (-).
~ Desvio ulnar e radial. Rotacd3o em torno do eixo x da mao.
Mio X (0]

Desvio ulnar (+) e radial (-).

O célculo destes angulos foram feitos através da decomposicdo da matriz de rotagdo [R], a
qual € determinada pela relagao entre os SCL proximal e distal. A matriz [R] é uma matriz 3:3 e
varia na medida que a orientacdo dos SCL alteram-se. Assumindo uma determinada seqiiéncia,

9,99,

por exemplo, Zx’y’’:
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cos@ 0O senf|1 O 0 cosy —seny 0
[R]=] O I 0 (|0 cos¢ —seng|seny cosy O (4.32)
—sen@ 0 cos@ |0 seng cos¢ 0 0 1

cosy cos@+senysenbseng -senly cos @+ cosysenbseng  cos gsend
[R]= seny cos ¢ cos i cos ¢ —seng

—cosysenf + cos sengsenly  senysenf + cossengcoslyy  cosfcos @ (4.33)

Os elementos combinados da matriz (4.32) representam os co-senos diretores entre dois
sistemas de coordenadas. Desta forma, € possivel, decompondo a matriz, obter os angulos de

rotacao em torno de cada eixo. Assim:

¢=sen” (-R(2,3)) (4.34)

6= cos'{m) (4.35)
cos @

y =cos’ (mj (4.36)
cos @

Os trés angulos artciulares y, ¢, 0 referem-se aos movimentos de flexao, abducdo (angulo
de carregamento, no caso do cotovelo) e rotagdo interna e externa (prono-supina¢do para o
cotovelo). Para a seqiiéncia Yx’y’’, evidentemente, os elementos combinados da matriz [R] serdo
outros.

Devido a natureza ndo vetorial dos deslocamentos angulares finitos, a velocidade angular
nao pode ser calculada como a derivada dos angulos de orientagdo. Assim, a velocidade angular

foi calculada através da equagdo de Poisson (ZATSIORSKY, 1998):
o= R |[RT (4.37)

Em que:

[co]: velocidade angular;
[R] = derivada da matriz [R];

[R]" = transposta da matriz [R].
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Os valores de aceleracdo angular foram obtidos como a primeira derivada da velocidade

angular (WINTER, 2005).

4.5.2. Parametros Antropométricos

A mensuracdo da massa do individuo foi feita na balanca citada anteriormente. A partir da
massa do individuo, foram estimadas as massas, momento de inércia e localiza¢ao do centro de
massa para cada segmento (mao, antebrago, braco, escdpula e tronco) com base em dados
antropométricos da literatura (ZATSIORSKY, 2002). Os coeficientes para localiza¢do de centro
de massa e valores de massa e momento de inércia para cada segmento estdo detalhados abaixo,

com seus respectivos desvios padrao (Tabela 4.4).

Tabela 4. 4 Parametros antromprométricos.

Segmento CM (%) m(%) Iy (kgem®) Ty(kgem’) L, (kgem?)

Maio 63,09 0,614 13,2 8,76 5,37
(¥4,85) (+0,083) (#4.,2) (£2,9) (£2,0)

Antebraco 57,26 1,625 64,7 12,6 60,2
(#3,26) (+0,14) (*14.,3) (+3.8) (*13,5)

Braco 55,02 2,707 1273 38,95 114,4

(#4,19) (+0,243)  (£33)5) (¥13,9) (£33.,5)

CM = localizag@o do centro de massa ao longo do eixo longitudinal do segmento (percentual do comprimento do
segmento) a partir da articulacio proximal; m = massa do segmento (percentual do peso corporal); I, = momento
de inércia em torno do eixo pdstero-anterior do segmento; Iy, = momento de inércia em torno do eixo longitudinal
do segmento; I,, = momento de inércia em torno do eixo médio-lateral do segmento. Valores em parénteses

equivalentes ao desvio padrio encontrado (ZATSIORSKY, 2002).

4.5.3. Eletrogoniometria e Eletromiografia

O eletrogonidometro e o eletromidgrafo foram conectados a um conversor analégico
digital. Os dados de eletrogoniometria-cinemetria e eletromiografia-cinemetria foram coletados
em dias diferentes. Neste estudo, foram monitorados seis musculos: deltdide anterior (DA),
deltéide médio (DM), deltéide posterior (DP), biceps braquial (BB), triceps braquial (TB) e
peitoral maior (PM) (porcao esternal). A freqiiéncia de amostragem do sinal eletromiogréafico foi
de 2000 Hz por canal. Para o registro dos sinais eletromiograficos foram observados os padrdes

sugeridos por Merletti (1999) (recomendados pela Sociedade Internacional de Eletrofisiologia e
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Cinesiologia) e as referéncias de Soderberg e Knutson (2000), (recomendadas pela Sociedade
Internacional de Biomecanica e Sociedade Brasileira de Biomecanica). O critério de escolha dos
musculos a serem monitorados durante a coleta de dados foi feito com base na literatura que
descreve a magnitude e comportamento da distdncia perpendicular de musculos do membro
superior (OTIS et al, 1994; MURRAY, DELP e BUCHANAN, 1995; LIU et al, 1997;
KUECLHE et al, 1997; HUGHES et al, 1998). Musculos com maior distancia perpendicular para
os movimentos descritos anteriormente e com ventres mais superficiais foram escolhidos.

O eletrogoniometro foi utilizado para registro dos angulos de flexo-extensao do cotovelo.
A disposicdo do eletrogonidometro foi aquela sugerida pelo fabricante. A haste mével foi
posicionada no eixo longitudinal do antebrago, enquanto que a haste ‘fixa’, foi posicionada no
eixo longitudinal do brago (Figura 4.9). O valor angular ‘zero’ foi considerado como extensao

completa. O registro do eletrogoniometro foi feito a uma freqii€éncia de amostragem de 500 Hz.

Figura 4. 9 Eletrogoniometro

4.5.4. Etapas da Coleta

- Etapa [
A coleta foi realizada em dois dias. No primeiro, foram coletados os dados de

eletrogoniometria e cinemetria. Em outro dia, foram coletados os dados de eletromiografia e
cinemetria. A coleta, para ambos os dias, seguiu uma determinada ordem, sendo dividida em trés
etapas. A primeira delas envolveu a preparacdo do individuo, o posicionamento do
eletrogonidometro e marcadores reflexivos (para o primeiro dia de coleta) e eletrodos e
marcadores reflexivos (no segundo dia de coleta). Em relagdo ao posicionamento dos eletrodos,
na area determinada para a fixa¢do dos mesmos, foi feita tricotomia e higienizada com algodao
embebido em 4lcool, para reducdo da impedincia da pele e melhor captacdo do sinal
eletromiografico. Os eletrodos, em configuracdo bipolar, foram posicionados paralelos as fibras

musculares nos ventres dos muasculos DA, DM, DP, BB, TB e PM.
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A segunda etapa refere-se a filmagem estdtica com o individuo portando todos MA’s, bem
como, o MT. Esta filmagem serviu para estabelecer a relacdo espacial entre os MA’s e MT. Na
terceira etapa foram coletados os gestos motores de membro superior (filmagem dindmica). A
etapa III envolveu a execucao dos gestos sem carga externa.

A ordem de execucao do movimento foi a descrita abaixo:

Gesto 1) Flexao de ombro;

Gesto 2) Extensdo de ombro;

Gesto 3) Abdug¢do de ombro;

Gesto 4) Flexao horizontal de ombro;

Gesto 5) Flexao de cotovelo;

Durante a coleta de dados de cinemetria e eletrogoniometria, foram feita duas séries de
quatro repeticdes para a flexdo-extensdao de cotovelo. Pela maior variabilidade do sinal
eletromiografico, durante a coleta de dados de cinemetria e eletromiografia, foram feitas cinco
repeticoes para cada um dos gestos. A velocidade de execugdo dos gestos foi monitorada através
de um metrénomo eletronico, o qual foi ajustado para uma velocidade angular de 45°/seg.

As cameras foram posicionadas em diferentes localizagdes no ambiente de coleta. A
disposi¢do das cameras estd ilustrada na Figura 4.10. As cAmeras foram dispostas de tal maneira
que, ao longo de todo o evento, pelo menos duas cameras deveriam captar cada ponto reflexivo,
para ser possivel a reconstrucdo espacial dos segmentos, posteriormente. Apds a filmagem do
gesto, foram digitalizadas as cenas de interesse. Desta forma, € possivel identificar a posicao de
cada ponto reflexivo em cada quadro filmado. Nos casos em que apenas uma ou nenhuma camera
filmou o marcador reflexivo, as coordenadas dos mesmos foram estimadas a partir de rotinas
estruturadas no software Matlab®. Isso s6 aconteceu com os pontos anteriores do térax, os quais

apresentam deslocamentos muito pequenos.
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Figura 4. 10 Disposicao das Cameras 1, 2, 3,4 e 5 e a orientacao do sistema de coordenada global.

- Etapa II

Primeiramente, foi filmado o individuo em sedestracdo com o ombro em abduc¢do. Esta
posicdo foi adotada para que todos os pontos reflexivos fossem mais facilmente identificados
pelas cinco cameras. O individuo portava tanto o MT como os MA’s. A filmagem estdtica teve

duracdo de cinco segundos (figura 4.11).

Figura 4. 11 Filmagem estdtica de uma das cinco cimeras.

A imagem acima foi editada, ndo representando o enquadramento real desta cAmera durante a filmagem.

- Etapa III
Esta etapa consistiu da filmagem dinamica, nela, o individuo realizou os gestos motores
descritos. Durante essa etapa, foram utilizados todos MA’s, com excecao daqueles do cotovelo,

mais o MT (Figura 4.12).
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Figura 4. 12 Filmagem dindmica de uma das cinco cameras.

A imagem acima foi editada, ndo representando o enquadramento real desta cAmera durante a filmagem.

4.5.5. Estrutura do Modelo de Segmentos Articulados

O modelo de segmentos articulados apresenta a vantagem de estimar as forcas de reacdo
proximal resultantes € momentos articulares liquidos de maneira indireta e baixos custos
computacionais (HAPPEE e VAN DER HELM, 1995; WINTER, 2005). O modelo
implementado foi denominado de MOSA-MS (Modelo de Segmentos Articulados — Membro
Superior) e conta com cinco segmentos rigidos (mao, antebraco, braco, escdpula e tronco)
conectados. Para tornar possivel a resolu¢do das equagdes de movimento de Newton-Euler, 0s
modelos de segmentos articulados exigem algumas simplificacdes (FELTNER e TAYLOR,
1997; RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998; ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005).
As simplificacdes “exigidas” para aplica¢do de modelos de segmentos rigidos sdo:

a) os segmentos corporais sdo considerados corpos rigidos interconectados por
articulacoes;

b) as articulacdes sdo consideradas do tipo dobradicas;

¢) a massa do segmento € fixa e € localizada em seu centro de massa;

d) a localiza¢ao do centro de massa dos segmentos € fixa ao longo do movimento;

e) o momento de inércia do segmento € fixo ao longo de toda amplitude de movimento;

f) o comprimento de cada segmento permanece constante ao longo de todo o movimento;

g) 0 modelo nao prevé situagdes de co-contragdo muscular;

h) os resultados fornecidos de forca de reac@o sao resultantes e os resultados de momento

proximal sdo liquidos (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995; WINTER, 2005).
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No entanto, para aplicacdo deste modelo para os membros superiores e,
conseqiientemente, implementacdo do MOSA-MS sado necessdrias algumas modificagcdes nestas
condicdes descritas. Na medida em que, gestos com movimentos amplos do braco permitem uma
movimentacdo relativa da escdpula e os marcadores reflexivos, a aplicacdo das equagdes de
regressdo propostas por Meskers et al (1998) torna-se contra-indicada. Desta forma, o método
utilizado para estimar o CRgy € aquele proposto por Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999). A
aplicacdo deste método, interefere, especificamente, nos itens “b” e “f”. Apesar de ser razoavel
modelar o CRgy como uma articulacido do tipo bola-soquete (VEEGER et al, 1997), o método
cinematico (proposto por HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999) contabiliza translacdes
articulares. Desta forma, a articulagdo do ombro nao € mais uma articulacao do tipo bola-soquete
e o comprimento do segmento do braco pode nao ser constante (visto que € o mesmo &
considerado como a distancia entre o centro de rota¢ao proximal, ombro, e distal, cotovelo).

Em virtude das possiveis imprecisdes nas medidas cinemdticas da escdpula, nos gestos
mais amplos de braco, a mesma € utilizada apenas para estimar o CRgy nos gestos de baixa ou
nenhuma velocidade angular do braco. Desta forma, podemos dizer que o membro superior foi
considerado como possuindo sete graus de liberdade. Os trés graus de liberdade do ombro sao
atribuidos a abducgdo-aducdo, flexdo-extensao e rotacdo interna e externa do imero em relagcdo ao
tronco. Dois graus de liberdade do cotovelo correspondem a flexdo-extensdo e prono-supinagao,
enquanto que o punho apresenta dois graus de liberdade referentes aos desvios ulnar-radial e
flexdo-extensdo (BIRYUKOVA, 2000). As convengdes adotadas para o momento proximal (Mp)

do ombro, cotovelo e punho estdo descritas na Tabela 4.5.
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Tabela 4. 5 Convencao adotada para o momentos proximal quando expressos em relacio ao sistema de
coordenadas articular (SCA).

Ombro Cotovelo Punho

Flexdo + + +
Extensao - - -
Aducio + +
Abducdo - -
Rot Int +
Rot Ext -
Flex Horiz +
Ext Horiz -
Pronagdo +
Supinagdo -
Desvio Ulnar +
Desvio Radial -

Rot Int: rotagdo interna. Rot Ext: rota¢do externa. Flex Horiz: flexdo horizontal. Ext Horiz: extensdo horizontal.

As equacdes de movimento utilizadas no modelo foram as de Newton-Euler (AN,
KAUFMAN e CHAO, 1995; ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005). Optamos pelo uso destas
equagdes em virtude das mesmas serem as mais comumente utilizadas (FELTNER e TAYLOR,
1997; RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998; WINTER, 2005). A equacdo de
movimento linear e de movimento angular sdo aquelas citadas anteriormente (equacdo 3.1 e 3.2)

e encontram-se descritas abaixo:

>F =macm

SM=H

Dentro do MOSA-MS, os dados cinematicos, cinéticos e antropométricos sdo utilizados
como varidveis independentes do modelo. As varidveis dependentes sdo as forcas de reacdo
proximal e os momentos proximais liquidos envolvidos. A Figura 4.13 apresenta,

esquematicamente, as relagdes entre as varidveis dependentes e independentes.
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Variaveis Variaveis
Independentes Dependentes

Parimetros

Cinéticos Forgas de
| Reaglo
Parametros i Wodslode Eroximal
Cinematicos Segmentos = Momento
Articulados i .
| Proximal

Pardmetros = e i
Antropométricos S

Figura 4. 13 Representacio esquematica do modelo e sua relacio com as variaveis dependentes e
independentes.

Considerando as equagdes de movimento apresentadas anteriormente, a identificacao das
forgas presentes no segmento corporal analisado, permite a resolucao das equacdes de movimento
linear e angular. A andlise de um Diagrama de Corpo Livre (DCL) permite melhor discriminagdo
e andlise de todas as for¢as e momentos que atuam em um determinado segmento corporal. A
Figura 4.14 apresenta o DCL de um determinado segmento corporal e as forcas e momentos que

atuam no mesmo.

Frp Mp
— F
Segmento i

Md

Psi i
Frd

Figura 4. 14 Diagrama de corpo livre de um segmento corporal.
Frp = forca de reacdo proximal. Mp = momento proximal. Py = peso do segmento i. Md = momento distal. Frd =

forca de reacdo distal.
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A partir do DCL apresentado, podemos re-escrever a equagdo (3.1) em relacdo a cada

eixo de coordenada, conforme abaixo:

Frp . +Frd =m_a, (4.38)
Frp,+Frd +P;=ma, (4.39)
Frp +Frd, =ma, (4.40)
Em que:
X,y ou z (subscrito) = eixo de P,; = Forca peso do segmento i
coordenada; m; = massa do segmento i
Frp = Forc¢a de reacdo proximal; a = aceleracao

Frd = Forca de reacao distal;

Com base na equagdo 3.1, se conhecidas as aceleracdes lineares, a for¢a peso do segmento
e a forga distal que atua sobre o mesmo, a varidvel for¢a proximal (for¢a de reacdo) passa a ser a
Unica incégnita. As equacdes 4.38, 4.39, 4.40 sdo aplicadas para andlise das forcas que envolvem
um Unico segmento. Conforme o nimero de segmentos aumenta, dentro da cadeia cinética, a
complexidade das equag¢des de movimento se torna proibitiva. Desta forma, o procedimento
adotado € a repeticdo da aplicagdo destas equacdes para cada segmento, um por Vvez
(ZATSIORSKY, 2002). O célculo destas equagdes, dentro da solucdo inversa, respeita a ordem
distal — proximal.

A partir de agora, com a finalidade de evitar confusdes de nomenclatura, o segmento
proximal serd denominado de segmento i e o segmento distal de segmento i+1 (Figura 4.15).
Assim, dado um segmento i+1, a for¢a externa é considerada como forca distal e a forca proximal
€ a unica incOgnita na equacdo (Figura 4.15). Quando analisado o segmento adjacente i, a forca
distal do mesmo € a forca de reacdo da forca proximal do segmento i+1. A forca de reacdo distal
(Frd) do segmento i, apresenta a mesma magnitude que a forca de reagdo proximal (Frp) do
segmento i+1, porém, com sentido contrdrio. Desta maneira, é possivel o cédlculo das for¢as de
reacdo proximal resultantes das articulagdes proximais (AN, KAUFMAN e CHAO, 1995;
ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005).
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Frp;
— I\/IpI
Segmento £ Md.,,
Fe
Segmento #+1 T~
Frpz+1
P e T
¢ Md, Frd,
Y
PI+1
X
Z

Figura 4. 15 Diagrama cinético representando a lei de “aciio e reacio” para as forcas e momentos.
P;: peso segmento i, P;;: peso segmento i+1, Md;: momento distal segmento i+1, Mp;: momento proximal

segmento i, Frd;: forca de reagdo distal segmento i, Frp;: forca de reacido proximal segmento i, Fe: forca externa.

As equacgdes de movimento lineares foram calculadas em relacdo ao SCG. Entretanto,
para que os resultados de forca tenham algum significado anatémico, bem como, aplicabilidade
clinica, os mesmos sdo analisados em relacdo a um sistema de coordenada fixado ao segmento
(sistema de coordenada local) (VAUGHAN, DAVIS E O’CONNOR, 1999; ZATSIORSKY,
2002; WINTER, 2005). Para isso, utiliza-se a mudanga de base de um sistema de coordenada

global para outro local, conforme a equacio abaixo:

[Fr]" =[R] [Fr]° (4.41)

Em que:

[Fr]" = forca de reagdo resultante (X, y, z) no sistema de coordenadas local.

[R]T = matriz de rotacdo determinada pela relacdo de orientac@o espacial entre o sistema
de coordenada local do segmento e o sistema de coordenada global.

[Fr]° = forca de reacdo resultante (X, Y, Z) no sistema de coordenadas global.
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O mesmo procedimento € realizado para o cédlculo de momento proximal (Mp) (Figura
4.15). A equacdo 3.2 refere-se aos momentos envolvidos no gesto analisado. Esta equacao refere-
se ao efeito rotacional que as forcas aplicadas ao segmento impde ao mesmo. A solucdo das
equagdes de movimento angular respeita também a ordem distal-proximal. A discriminacdo das
forcas que geram momentos torna o Mp a tnica incégnita na equacdo 3.2. Este momento liquido
pode ser interpretado como o torque produzido pelos musculos, ligamentos, cdpsula nesta
articulacdo, desde que os movimentos sejam realizados em baixas velocidades e as amplitudes
ndo sejam extremas. A resolucdo da equagdo de movimento angular € descrita em relacdo ao SCL
(PRAAGMAN et al, 2000; ZATSIORSKY, 2002; WINTER, 2005). As equagdes para célculo do

momento proximal utilizada foi a descrita abaixo:

SM, =10, -(I,-1,)0,0, (4.42)
M, =1a -(I.-1)oo, (4.43)
SM. =lLa -(I,-1 oo, (4.44)

Em que:

X, y ou z (subscrito) = eixo de coordenada local;
M = momento expresso no SCL;

I = momento de inércia do segmento i

a = aceleracdo angular do segmento i;

w = velocidade angular do segmento i;

Como citado, a seqiiéncia de célculo € feita do segmento i+1 para o segmento i. O termo

ZM refere-se a todos momentos envolvidos em um determinado segmento, nomeadamente:

Mp, momento distal (Md), momento gerado pela for¢a de reacdo distal (Mfrd), momento
gerado pela forca de reagdo proximal (Mfrp). Visto que o centro de rotacdo, para fins de
calculo, é o centro de massa do segmento, a for¢a peso do mesmo ndo gera momento algum. Na
medida em que as equacdes de momento sdo feitas em relagdo ao SCL de cada segmento, €

necessario expressar o momento proximal do segmento i+1 para o SCG, para depois, re-
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expressa-lo, rodado, no SCL do segmento i (ZATSIORSKY, 2002). Para isso, utilizamos a

equacdo descrita abaixo:

[Mp]° =[R]Mp]* (4.45)

Em que:

[Mp]G = momento proximal (X, Y, Z) no sistema de coordenadas global.

[R] = matriz de rotagdo determinada pela relagdo de orientacdo espacial entre o sistema de
coordenada local do segmento e o sistema de coordenada global.

[Mp]"= momento proximal (x, y, z) no sistema de coordenadas local.

O Mp© do segmento i+1 é o Md® do segmento i com sentido contrério (Figura 4.15). Para
tornar possivel o célculo do MpG do segmento i, o MdC deve estar expresso no SCL deste

segmento. Para isso, a equacao abaixo € utilizada:

Md]" =[R] [Md]’ (4.46)
Em que:
[Md]L = momento distal (X, y, z) no sistema de coordenadas local.
[R]T = transposta da matriz de rotacdo, determinada pela relacdo de orientacdo espacial

entre o sistema de coordenada local do segmento e o sistema de coordenada global.

[Md]G = momento distal (X, Y, Z) no sistema de coordenadas global.

Os momentos articulares foram expressos em relacdo ao SCA, conforme descrito por

(VAUGHAN, DAVIS e O’CONNOR, 1999). Para isso, as seguintes equacdes foram utilizadas:

_ G
M, .. =Mk, (4.47)
Mabdu—adu = MS f (448)
MRotInt—Exr = MS 'jd (449)

Em que:
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My,y..: = momento flexor / extensor;
M.bdu-aa: = momento abdutor / adutor;

MRgoins-Exe = momento rotagdo interna / externa;

MS = momento proximal expresso no SCG;

k, = vetor unitdrio k do segmento proximal;
f = eixo flutuante;

Ja= vetor unitdrio j do segmento distal;

4.6. Processamento dos dados

Para processamento dos dados de eletromiografia, eletrogoniometria e cinemetria foram
utilizados os softwares SAD32, Matlab ®7.0 e Dvideow. Para elaboracdo, aplicacio e

processamento estatistico do modelo proposto foi utilizado o software Matlab® 7.0.

4.6.1. Cinemetria

O processamento dos dados cinemadticos foi feito através do software Dvideow. A
digitalizagdo das imagens foi semi-automatica. Para digitaliza¢do das imagens, foram adotados os
mesmos algoritmos utilizados por Araidjo (2002) e Andrade (2002). Os algoritmos foram os
seguintes: inversio, erosdo, getmarkers. Os algoritmos inversao e erosdo estdo vinculados ao pré-
processamento da imagem, com a finalidade de melhorar o contraste e contorno do marcador na
imagem. Ja o algoritmo get markers calcula os contornos do marcador na imagem pré-processada
(ANDRADE, 2002). Uma descri¢do mais detalhada de como opera este software encontra-se
descrito na literatura (FIGUEROA, LEITE e BARROS, 2003). A reconstrucao espacial dos dados
de cinemetria foi realizada dentro deste mesmo software, o qual utiliza o0 método DLT (Direct
Linear Transformation), proposto por Abdel-Aziz e Karara (1971) (FIGUEROA, LEITE e
BARROS, 2003).

Os dados de posicdo obtidos pela reconstrug¢ao espacial foram utilizados como varidveis
de entrada do modelo proposto. A filtragem dos dados cinemdticos foi feita através do filtro
digital passa-baixa Butterworth, ordem 3. A determinagdo da freqiiéncia de corte utilizada foi
feita através do método da Andlise Residual, proposto por Winter (2005). Através deste método,

determinamos um valor de freqiiéncia de corte para cada coordenada espacial global (X,Y,Z) de
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cada referéncia anatomica. As freqiiéncias de corte utilizadas para cada referéncia anatomica
estdo detalhadas na (Tabela A.1).

Pelo fato das coletas envolverem diferentes instrumentos de medida, foram necessarios
dois tipos de sincronismo: o sincronismo entre cada uma das cameras e o sincronismo entre a
filmagem e o eletrogonidometro/eletromidgrafo. O sincronismo entre as cameras foi feito através
do canal de dudio. Um estimulo sonoro foi produzido previamente a execucao de cada gesto. Este
estimulo é de facil identificacdo no software Dvideow (Figura 4.16), permitindo assim, a

sincronizagao das cameras.

00,34.00] (32:33:28) 1.0 |y:-L.00_ POINT: 1 FRAME: 3552 [2_[Cam: 1

Figura 4. 16 Sincronismo pelo canal de audio do software Dvideow.

O sincronismo entre a cinemetria e eletromiografia/eletrogoniometria foi feito através de
um sincronismo eletronico, conectado no mesmo conversor A/D do
eletrogoniometro/eletromidgrafo (LOSS et al, 1997). Este sincronismo emite uma luz a qual era
registrada em uma das cameras utilizadas para a cinemetria, simultaneamente uma variacao de
tensdo elétrica € enviada ao conversor analdgico-digital. Desta forma, foi possivel a

sincronizagdo entre todos instrumentos de medida utilizados.

4.6.2. Eletrogoniometria e Eletromiografia

Os dados obtidos através da eletrogoniometria foram processados com o software
Matlab® 7.0. O filtro utilizado foi Butterworth, passa-baixa, ordem 3. A freqiiéncia de corte foi

determinada pelo método da Andlise Residual (WINTER, 2005).
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Os dados de eletromiografia foram processados no software SAD32. Os dados de
eletromiografia foram filtrados com filtro digital passa banda, Butterworth, com freqiiéncia de
corte entre 20 e 600Hz, ordem 3. O sinal eletromiografico foi quantificado através do valor RMS,
em intervalos de 500 milisegundos, com janelamento Hamming. Este processamento sera
nomeado, no presente trabalho, como ‘“envelope RMS” pela aparéncia envoltéria que assume o
sinal apds o processamento. O sinal eletromiogrédfico, j4 suavizado, foi normalizado pela

contragdo voluntaria maxima (CVM) de cada por¢cao muscular (DA, DM, DP, BB, TB, PM).

4.6.3. Integracdo dos dados de eletromiografia, eletrogoniometria e cinemetria

Para contornar as diferencas de freqii€ncia de amostragem utilizadas para cada
instrumento de medida (eletrogonidmetro, eletromiogrifo e cinemetria) foi necessario
subamostrar os dados de eletromiografia e eletrogoniometria. Desta forma, foi possivel uma
andlise integrada entre eletrogoniometro-cinemetria e eletromiografia-cinemetria. Para isso, os
dados de eletromiografia (ja processados) e eletrogoniometria foram sub-amostrados para 50 Hz.
A opg¢do de subamostrar os dados de eletromiografia e eletrogoniometria para o valor de 50 Hz se
deve, unica e exclusivamente, a otimizacdo do processamento computacional dos dados. Os
dados eletromiogréficos s6 foram subamostrados apds os procedimentos de filtro e envelope
RMS (Figura 4.17), de forma que ndo houve comprometimento com relagdo as componentes de

freqiiéncias, pois estas ja haviam sido eliminadas por ocasido do processamento prévio.

Arquivo Edigcdo Agquisicdo Analise Processamento Grafice Ajuda
c:/Daniel-UFRGS/Coletas/18-11-05/emna/coll8-11. SAD

Atividade EMG (% CUM)

9z Y 100 104 108
tempo {s)
! peit ant,FB,ENu [ Delt ant,FB,EHU,SUB,R, flex ombro

Figura 4. 17 Envelope RMS do sinal eletromiografico do masculo deltéide anterior durante a flexao de
ombro.
Em vermelho envelope RMS com freqiiéncia de amostragem de 2000 Hz, em preto o mesmo sinal, porém sub-

amostrado para 50 Hz.



75

Na medida em que o processamento adotado do sinal eletromiogréfico, através do
envelope RMS, elimina variagdes bruscas dos valores de amplitude do sinal, o sinal suavizado
apresenta, conseqiientemente, componentes de freqiiéncia de baixa magnitude (LOSS et al,
1998). Assim, a subamostragem do mesmo ndo representa nenhuma perda na caracteristica do
sinal, ndo comprometendo, portanto, a andlise dos dados (os maiores componentes de freqii€éncia
nao chegaram a 10 Hz, para todos os envelopes RMS). A Figura 4.18 apresenta o envelope RMS
de todos miusculos (DA, DM, DP, BB, TB, PM) no dominio da freqiiéncia. Visto que todos os
gestos analisados foram coletados em um mesmo arquivo, estas figuras referem-se ao envelope

RMS de todos os gestos analisados.
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frquivo fdicdo Auisicio Anlise Processanento Gréfico Ajuda

° ‘ freaineia o) ° * renitnia ()
B Delt Ant,FB,ENU,FFT.H W pelt M, FBLENU, FFT.M
a) Deltoide Anterior. b) Deltéide Médio.
Arquive fdicdo u?uinlcln Andlise Processamento Grafico Ajuda — Arquivo fdigdo n‘guu,;u Andlise "rocessamento (rafico Aiuda
. o
’ : froqincia ) ° * ° ‘ T
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W Triceps,FB, ENU,FFT.N Peit Maior,FB,ENU, FFT.M
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Figura 4. 18 Envelope RMS do sinal eletromiografico dos misculos deltéide anterior (a), deltéide médio (b),
deltéide posterior (c), biceps (d), triceps (e) e peitoral maior (f) no dominio da freqiiéncia.
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4.7. Avaliagdo do Modelo Proposto

A valida¢cdo de um modelo biomecanico € um processo por vezes inviavel, por restri¢des
éticas e tecnoldgicas. Isto se torna ainda mais critico quando se trata de modelos que visam
estimar as for¢as de reacdo proximal ou articulares dos segmentos corporais (NIGG e HERZOG,
1999). Desta forma, nos propusemos a realizar uma avaliacdo do modelo proposto, através da
comparacdo quantitativa de resultados parciais que o modelo oferece, juntamente aos resultados
obtidos com outros instrumentos ndo invasivos, conforme propdem Nigg e Herzog (1999). O
processo de avaliagcdo do modelo foi feito de quatro formas. Uma delas avalia o erro associado a
reconstrugcdo espacial através da estimativa da acurdcia da medida tridimensional obtida pela
cinemetria, outras duas voltaram-se para uma compara¢do quantitativa e qualitativa dos
resultados parciais oferecidos pelo modelo implementado com resultados obtidos por
instrumentos de mensuragdo direta (eletrogonidmetro e eletromiografia). Por ultimo, foi
calculado a propagacdo do erro nos valores de forca de reacdo resultante € momento proximal
liquido.

A acuricia do sistema de video foi medida através da seguinte equacio (ANDRADE,

ARAUJO e BARROS, 2004):

a2 =b>+p’ (4.50)

Em que:

a = acuracia da medida;

b = bias das medidas. E o desvio entre o valor médio do conjunto das medidas
experimentais (cinemetria) e o valor esperado;

p = € a precisao da medida, é¢ a medida da dispersdao de um conjunto de dados em relacao
ao seu valor médio, calculado pelo desvio padrao das medidas experimentais (cinemetria).

A medi¢do do comprimento de uma das hastes do marcador técnico foi feita com um
paquimetro (resolucdo de 0,05 mm) e pela cinemetria. A medida do paquimetro foi utilizada
como medida de referéncia para a aplicacdo da equacdo 4.50. A haste € composta por uma
estrutura em madeira e duas esferas reflexivas em cada extremidade. Cada esfera reflexiva

apresentava um diametro de 15 mm. O comprimento da haste do ponto mais distal de uma esfera

reflexiva até o ponto mais distal da outra esfera foi de 246,50 mm. O comprimento da haste (L),
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do centro de uma esfera ao centro da outra esfera reflexiva, foi de 231,50 mm (Figura 4.19). Esta

medig¢do foi feita apenas uma vez.

Comprimento entre extremos das esferas reflexivas
(246,50 mm)

\

@) haste @

Comprimento entre centros das esferas reflexivas
(231,50 mm)

Figura 4. 19 Comprimento da haste.

E: esfera reflexiva.

O valor médio medido pela cinemetria foi feito pela diferenca entre os vetores que
definem cada um dos marcadores reflexivos, distal e proximal, da haste conforme equacao 4.51.
Considerando que o tempo de coleta para todos gestos foi, aproximadamente 20 segundos, temos

um cédlculo médio do comprimento da haste de, pelo menos, 1000 quadros.

(4.51)

Em que:

i = cada de quadro;

n = o numero total de quadros;

Ly = comprimento médio da haste
P, = ponto proximal

Pa = ponto distal

Foi feita a comparacdo quantitativa dos resultados obtidos através do modelo e pelo
instrumento de mensuragdo direta (eletrogonidometro). O eletrogonidmetro foi utilizado para
mensurar o angulo articular do cotovelo durante o gesto de flexo-extensao desta articulacdo. Os

dados obtidos por esta mensuragdo direta foram comparados quantitativamente com os valores de
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angulo articular medido pela cinemetria. Esta comparagdo foi feita conforme proposto por Bland
e Altman (1995), em que se calcula o coeficiente de correlagdo entre a diferenca das medidas dos
dois instrumentos utilizados e a média das medidas dos dois instrumentos. A equacdo utilizada

foi a descrita abaixo:

0;—0¢

Jlo2 42} —ap’co?

Corr[E-C,(E+C)/2]= (4.52)

Em que:

Corr = correlagdao entre a diferenca e a média de medidas realizadas por diferentes
instrumentos;

E = dados obtidos pela eletrogoniometria;

C = dados obtidos pela cinemetria;

0'2 = variancia dos dados de eletrogoniometria;
O'é = variancia dos dados de eletrogoniometria;

p = correlacdo entre as medidas feitas pelo eletrogonidmetro e a cinemetria.

Na medida em que 0o MOSA-MS e a eletromiografia nio medem o mesmo evento (a EMG
mede ativacdo elétrica enquanto o MOSA-MS mede o momento proximal) ndo é possivel aplicar
o método proposto por Bland e Altman (1995). Assim, foi feita uma avaliacdo qualitativa dos
resultados de momento proximal liquido e sinal eletromiografico. Espera-se que exista uma
sincronia entre a atividade eletromiografica de musculos motores primdrios € o inicio do
momento proximal calculado pelo modelo.

Para estimar a propagacdo do erro nos cdlculos de forca de reacdo resultante € momento
proximal liquido, foi utilizado o método das derivadas parciais proposto por Kleine e McClintock
(KLEINE, 1985 — apud PRIEB, 2002). Considerando y uma fun¢do de n varidveis independentes
(equacao 4.53) e considerando que o erro de y apresenta um comportamento Gaussiano, este erro

pode ser calculado como:

y=flx,x,x5..x,) (4.53)
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d ' (9 ’ d ’
e, =% [y.Ale +[y.Ax2J +...+[ay.Axn] (4.54)

Em que:
y = funcdo de n varidveis independentes;
X, = n-€sima variavel independente;

Axn = erro da n-ésima varidvel independente;

e, = erro de y;

Estes calculos foram feitos para as varidveis de for¢a de reacdo proximal e momento

proximal de cada articulacdo do membro superior (ombro, cotovelo e punho).



80

5 RESULTADOS E DISCUSSOES

Os resultados serdo apresentados na seguinte ordem: primeiramente, apresentamos
resultados criticos vinculados a descricdo cinematica. Apds, apresentamos os resultados de forca
de reacdo resultante e resultados de momento proximal liquido obtidos através do modelo.

E importante destacar que existem, por vezes diferencas metodoldgicas entre o presente
estudo e outros encontrados na literatura, o que compromete certas comparacoes de resultados de
forca e momento proximal. Posteriormente, sdo apresentados os resultados obtidos na avaliacao
do modelo.

Apenas os resultados de for¢a de reag@o resultante proximal e momento proximal liquido
de cada segmento sdo apresentados. Desta forma, a forca de reacdo liquida se refere a forca de
reacdo proximal (Frp) e o momento proximal liquido se refere ao momento proximal (Mp) do

segmento.

5.1. Descrigdo Cinemadtica

5.1.1. Centro de rotagdo do ombro

O modelo de segmentos articulados para o membro superior (MOSA-MS) pode estimar o
centro de rotacdo da gleno-umeral (CRgy) através de dois métodos. Quando o gesto analisado
envolveu velocidades angulares do braco menores que 0.25 rad/seg, o método utilizado foi o
Meétodo de Regressdo Linear (MRL), proposto por Meskers et al (1998). Nos gestos em que a
velocidade angular o brago foi maior que 0.25 rad/seg, o método utilizado foi o Método do
Centro de Rotacdo Médio (MCRM), proposto por Halvorsen, Lesser e Lundberg (1999). A
Figura 5.1 apresenta as coordenadas espaciais do CRgy estimadas através do Método de
Regressdo Linear e do ponto de referéncia do acromio (AA) no SCG durante o gesto de flexo-
extensdo de cotovelo. Podemos perceber que existe um comportamento similar entre 0 CRgy € o

AA. Além disso, a diferenca nas coordenas espaciais € pequena, sugerindo que o CRgy encontra-
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se nos limites anatobmicos do complexo articular do ombro. O CRgy fica abaixo, um pouco mais a

frente e mais medial que o AA, em relagdo a origem do SCG.
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Figura 5. 1 Coordenadas espaciais do centro de rotacdo da gleno-umeral (CRgy), estimado através do
Método de Regressio Linear e do ponto de referéncia do acromio (AA) no sistema de coordenadas global
durante o gesto de flexo-extensao do cotovelo. Subscrito refere-se ao eixo de coordenada global (X, Y, Z).

Ao contrario, quando estimado através do método MCRM (HALVORSEN, LESSER e
LUNDBERG, 1999), as coordenadas do CRgy nido acompanham o comportamento das
coordenadas do AA (Figura 5.2). Ndo obstante, as coordenadas do CRgy sugerem que o mesmo
se encontra por vezes proximo a regido articular do ombro e, por outras, muito distante do
mesmo. Na medida que um dos principios dos modelos que utilizam solucdo inversa é,
justamente, assumir que as articulacdes sdo do tipo dobradica ou bola soquete, métodos
cinemdticos para estimar o centro de rotacdo de uma articulagdo podem ser criticos para a

implementacdo do modelo.

‘ — Ry — CRGUy — Ry
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Figura 5. 2 Coordenadas espaciais do centro de rotaciao da gleno-umeral (CRgy), estimado através do
método MCRM (Halvorsen, Lesser e Lundberg, 1999) em relacio ao Sistema de Coordenadas Global (SCG)
durante o gesto de flexdo do ombro. Subscrito refere-se ao eixo de coordenada global (X, Y, Z).
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A principal limitagdo dos métodos cinemdticos para estimar o CRgy estd vinculada ao
paralelismo do segmento em dois instantes de tempo subseqiientes. Esta condicdo estd presente
quando existe apenas translacdo do segmento. Nestas situacoes, a tendéncia € de as coordenadas
espaciais do centro de rotagdo encontrarem-se distantes da articulacio anatdmica
(HALVORSEN, LESSER e LUNDBERG, 1999; GAMAGE e LASENBY, 2001). Apesar de
alguns trabalhos sugerirem que a articulagio do ombro pode ser considerada como uma
articulacdo do tipo bola-soquete (VEEGER et al, 1997), outros trabalhos encontraram pequenas
magnitudes de translacdo da cabeca do imero em relacdo a glenéide (GRAICHEN et al, 2000;
KELKAR et al, 2001). Kapandji (2000) apresenta duas regides, denominadas de centros de
dispersdo, nas quais se concentram os €ixos de rotagdo instantaneos do ombro, durante a abducdo.
Segundo este autor, entre 0 e 50° de abdugao o centro de rotacdo do ombro se concentra em uma
determinada regido (C1 — Figura 5.3) e entre 50 e 90° de abdu¢@o em outra regiao (C2 — Figura
5.3 - b). Existem, como ilustrado, uma descontinuidade na regido 3-4 (Figura 5.3 - a), a qual
provavelmente estd vinculada a translacdo pura do imero em relacdo a glendide. De qualquer
forma, a atividade muscular reduz, consideravelmente, a magnitude destas translagcoes

(GRAICHEN et al, 2000).

90°

50°

a) b)

Figura 5. 3 Centro instantineo de rotacio do ombro durante a abducao de ombro (a e b). Existem dois
centros de dispersdo (C1 e C2) nos quais se concentram a localizacao do centro de rotacido do ombro
(Adaptado de Kapandji, 2000).

Portanto, a solucao encontrada foi adotar o MRL para estimar o CRgy, mesmo em gestos
com movimenta¢do da escdpula. Sabemos que podem existir erros associados a movimentacao

dos pontos da escdpula em relacdo ao marcador reflexivo. No entanto, estes possiveis erros de
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medida acarretam em menores erros de estimativa do CRgy, se comparados com o método
MCRM.

Existem estudos que apresentam medidas geométricas e antropométricas para serem
utilizadas em modelos biomecanicos para o membro superior (VEEGER et al, 1991; VAN DER
HERLM et al, 1991; VEEGER et al, 1997; BRETELER, SPOOR e VAN DER HELM, 1999).
Outros trabalhos comparam métodos de estimativa do CRgy (MESKERS et al, 1998;
STOKDIK, NAGELS e ROZING, 2000; VEEGER, 2000). Breteler, Spoor e Van der Helm
(1999) apresentam a localizacdo do CRgy em relacdo ao SCL do tdérax, enquanto outros estudos
apresentam as coordenadas do CRgy do ombro em relagdo a escapula (MESKERS et al, 1998;
STOKDUK, NAGELS e ROZING, 2000; VEEGER, 2000). Visto que a orientacdo do SCL da
escdpula € prejudicada pela movimentagdo relativa dos marcadores reflexivos e referéncias
anatdmicas, qualquer comparagdo entre as coordenadas do CRgy no SCL da escdpula estimadas
em nosso estudo com outros perde o sentido.

A Tabela 5.1 apresenta a média da localizacio do CRgy para cada um dos gestos
analisados em nosso estudo. O CRgy encontra-se expresso em relacdo ao SCL do térax. Nesta
mesma tabela, apresentamos as coordenadas do CRgy obtidas por Breteler, Spoor e Van der
Helm (1999).

A origem do SCL do térax € a incisura jugular, os eixos x,y e z do SCL do térax se
referem ao eixo postero-anterior, caudal-cranial e médio-lateral. Assim, é de se esperar que os
maiores valores de coordenadas espaciais estejam associados ao eixo z. Os resultados, apesar de
diferirem um pouco, sdo, de certa forma, similares. Nossos resultados foram estimados a partir
das equacdes de regressdao propostas por Meskers et al (1998). Sénk e Cheze (2006) também
analisaram situacdes dindmicas do membro superior utilizando marcadores reflexivos na
escapula. O CRgy foi estimado através de marcadores reflexivos da escapula e imero, porém nao
€ especificado como este procedimento foi feito. Assim como estes autores, verificamos que os
marcadores reflexivos fixados na AC e AA acompanhavam a movimentagdo destas
estruturas Osseas. Com o intuito de minimizar possiveis deslocamentos dos marcadores
reflexivos em relacdo a referéncia 6ssea, Senk e Cheze (2006) utilizaram um marcador reflexivo
extra, em relacdo ao nimero de marcadores sugeridos pela ISB (Figura 5.4). Segundo os autores,

o marcador reflexivo extra, posicionado entre o TS e o AA apresenta uma trajetoria estavel.
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Tabela 5. 1 Média e desvios-padrio das coordenadas espaciais do centro de rotacio da gleno-umeral em
relaciio ao sistema de coordenada local do térax para cada gesto analisado.

X (cm) y (cm) Z (cm)

Flexdao Ombro -0,89 -0,35 18,47
(0,75) (1,31) (1,02)

Extensao Ombro -1,89 2,39 19,5
(0,23) (0,37) (0,21)
Abduc¢ao Ombro 4,58 -0,36 18,86
(0,81) (1,66) (0,6)
Flexdo Cotovelo -3,59 2,07 19,58
(0,55) (0,35) (0,11)
Flex Horinzontal -4,01 2,71 17,29
(1,32) (1,33) (0,9)
Breteler, Spoor e Van der Helm (1999)* -8,11 -1,79 16,37

* Os estudo de Breteler, Spoor e Van der Helm (1999) utiliza outra conven¢do para o sistema de coordenadas do

torax. Portanto, seus resultados foram adaptados para o mesmo sistema de coordenadas utilizado por nosso estudo.

Figura 5. 4 Sistema de coordenadas local da escapula e marcadores reflexivos extra da escapula. Extraido
de Sénk e Cheze, 2006.

Al = angulo inferior da escdpula; TS = angulo medial da escdpula; SS = marcador reflexivo extra; AA = angulo
acromial; AC = acrdmioclavicular. O sistema de coordenadas local da escdpula apresenta as mesmas convengdes
adotadas pela ISB, no entanto, o uso do marcador SS € uma sugestdo dos autores para recalcular a trajetéria dos

marcadores TS e Al

Durante nosso experimento, as referéncias anatdmicas que podem se movimentar em
relacdo as referéncias anatomicas e desta forma, causar erros na estimativa do CRgy, sdo TS, Al e
PC. Portanto, as varia¢des na localizacdao do CRgy em relagdo a origem do SCL do térax estdo

vinculadas a movimentacdo dos pontos da AC e AA. Na medida que, durante os gestos
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analisados, a escapula se movimenta em relacdo ao térax, variacdes antero-posteriores € médio-
laterais da localizacdo do CRgy s@o esperadas. Elas representam o acompanhamento do CRgy
junto a escdpula. A Figura 5.5 ilustra o resultado obtido pelo Método de Regressdo Linear para
estimar o CRgy durante gestos com movimentagao associada da escdpula. Esta figura representa
as coordenadas espaciais do CRgy € do AA em fun¢do do tempo durante a flexdo de ombro.

Como podemos observar, o0 CRgy tem um comportamento bastante similar ao AA.
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Figura 5. 5 Coordenadas espaciais do centro de rotacdo da gleno-umeral (CRgy), estimado através do
Método de Regressao Linear (MesKers et al, 1998) em relacao ao sistema de coordenadas global e do ponto
de referéncia do acromio (AA) durante o gesto de flexdo do ombro. Subscrito refere-se ao eixo de
coordenada global (X, Y, Z).

Wau et al (2005) afirmam que para a maior parte dos movimentos do membro superior, o
CRgu € uma estimativa grosseira, visto que apenas a articulacdo gleno-umeral aproxima-se de
uma articulagd@o tipo bola-soquete. Apesar dos possiveis erros de estimativa do CRgy através do
Método de Regressdo Linear, nossos resultados sdo, de certa forma, similares aqueles
encontrados por Breteler, Spoor e Van der Helm (1999). Além disso, estimar o CRgy através

deste método tornou possivel a resolu¢ao das equagdes de movimento de Newton — Euler.

5.2. Forga de reagdo proximal

O MOSA-MS estima a magnitude da forca de reacdo resultante para cada articulagdo do
membro superior (punho, cotovelo, ombro). No entanto, com a finalidade de ndo tornar muito
extensa a apresentacdo dos resultados obtidos neste trabalho, decidimos apresentar apenas os
dados de forca de reacdo resultante da articulacdo envolvida no gesto analisado (por exemplo,

para o gesto de flexdo de ombro apresentamos os resultados da articulacio do ombro, para o
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gesto flexo-extensdo de cotovelo, apresentamos os dados de for¢ca da articulacdo do cotovelo).
Todos resultados de forca que serdo apresentados a seguir estao expressos no SCL.

A Figura 5.6 mostra a descri¢do do movimento de flexao de ombro através dos angulos de
Euler. O aumento da magnitude do plano de elevacdo junto ao angulo de elevacdo mostra que o
gesto ocorre proximo ao plano sagital do tronco. Isso representa, portanto, o movimento de flexao
de ombro. Além disso, o terceiro angulo de Euler descreve a rotacdo externa que ocorre ao longo
da flexdo. O individuo parte com o ombro levemente rodado interno e roda externo ao longo da
execu¢do do gesto. Na fase excéntrica, o individuo realizou uma leve extensdo e isto estd
representado através dos valores negativos que o plano de elevacdo adota entre as execucdes do

movimento.
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Figura 5. 6 Angulos de Euler durante o gesto de flexiio de ombro.

Rot Int: rotagdo interna. Rot Ext: rota¢do externa.

A Figura 5.7 apresenta os valores de forca de reacdo resultante para a articulagdo do
ombro, durante o gesto de flexdo ombro. Quando o ombro se encontra préximo da posicao
neutra, o maior componente de for¢a de reagao € o y, (longitudinal) e sua magnitude é préxima
ao peso do segmento de todo membro superior (aproximadamente 38 N). Quando o individuo
realiza a flexdo de ombro, préximo aos 90° de flexao, o maior componente de forca de reacdo € o
Xp € Zp, com magnitudes muito proximas. Isso se justifica em virtude da leve rotacdo externa do

ombro (Figura 5.6).
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Figura 5. 7 Forca de reacao proximal (Frp) do brago durante o gesto de flexdo de ombro. Valores de forca
expressos no sistema de coordenada local do braco.

Xb, Ybs Zp: Sistema cartesiano do segmento do braco.

A Figura 5.8 apresenta os valores de forca de reacdo resultante para a articulagdo do
ombro, durante o gesto de extensdo do ombro. Da mesma forma que durante o gesto de flexdao de
ombro, préximo a posi¢do neutra de ombro, a maior componente de for¢a de reacdo € o y, com
valores préximos ao peso do membro superior. Ao realizar a extensdo, existe um aumento do

componente X, da Frp. As magnitudes da Frp da componente z, sdo pequenas, permanecendo
abaixo de 10 N.
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Figura 5. 8 Forca de reagao proximal (Frp) do braco durante o gesto de extensao de ombro. Valores de
forca expressos no sistema de coordenada local do braco.

Xbs Ybs Zb: Sistema cartesiano do segmento do brago.

Ao longo da abdu¢do do ombro, o eixo z, orienta-se verticalmente. Conseqiientemente, na

amplitude de abducdo maxima, o peso do membro superior age, predominantemente, sobre ele
(Figura 5.9).
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Figura 5. 9 Orientacio do sistema de coordenada local do braco, durante a abducao de ombro.
Xbs Yo, Zp: Sistema cartesiano do segmento do brago. X, y;, Z: Sistema cartesiano do segmento do tronco. X,Y,Z =

Sistema de Coordenadas Global.

O comportamento da componente y, da Frp, durante a abdu¢do de ombro, se mantém
assim como nos casos de flexdo e extensdo desta articulagdo (Figura 5.10). A magnitude do
componente 7z, aumenta, nos maiores graus de abdug¢do em virtude da orientacdo do SCL do

brago (Figura 5.9).
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Figura 5. 10 Forca de reacio proximal (Frp) do braco durante o gesto de abducio de ombro. Valores de
forca expressos no sistema de coordenada local do braco.

Xbs Ybs Zb: Sistema cartesiano do segmento do brago.

Ao longo da flex@o horizontal de ombro, as magnitudes das componentes da Frp ndo
apresentam grandes variacoes (Figura 5.11). A maior magnitude de Frp encontrada foi no eixo z

(médio-lateral), com valor de 35N aproximadamente.
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Figura 5. 11 Forca de reacio proximal (Frp) do braco durante o gesto de flexdo horizontal de ombro.
Valores de forca expressos no sistema de coordenada local do braco.

Xb, Ybs Zp: Sistema cartesiano do segmento do braco.

A Figura 5.11 apresenta os valores de forca de reacdo resultante para a articulacdo do
cotovelo, durante o gesto de flexo-extensdo do cotovelo. A maior componente da Frp quando o
cotovelo estd préximo a extensdo completa € o y,, com valor proximo de 17 N. Esta € a forca de
reacdo a forca peso dos segmentos da mao e antebraco, que somadas atingem o valor aproximado
de 17,5 N. Conforme o individuo realiza a flexdo de cotovelo, a orientacao do eixo x, fica mais
vertical e a forca peso age predominante sobre este eixo. A for¢a no eixo z, € muito baixa,

ficando em torno de 5 N.
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Figura 5. 12 Forc¢a de reacio proximal (Frp) do braco durante o gesto de flexao de cotovelo. Valores de
forca expressos no sistema de coordenada local do antebraco.

Xa» Vas Zot Sistema cartesiano do segmento do antebrago.

E importante destacar que os resultados de Frp, apresentados neste trabalho, sdo

resultantes, eles ndo se referem as forcas de contato internas que agem nos segmentos. A Frp
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neste modelo contabiliza, apenas, as forcas inercial e gravitacional que agem no segmento, na
medida que os esforcos musculares acabam neutralizados pelos esfor¢cos capsulo-ligamentares.
Forcas de contato entre superficies cartilaginosas (por vezes denominadas for¢as ‘0ss0-0sso0’),
forcas ‘ligamento-osso’ e forgas ‘tenddo-osso’ dependem do nivel de atividade muscular, o qual
ndo € levado em consideracio no presente modelo (VAN DER HELM et al, 1994a;
ZATSIORSKY, 2002; FAVRE et al, 2005). Nao obstante, o gesto analisado no presente estudo é
realizado em cadeia cinética aberta (CCA). Desta forma, a Frp, depende unica e exclusivamente
da aceleracgao linear e da massa do segmento. Ao contrario, gestos realizados em cadeia cinética
fechada (CCF), como por exemplo, a marcha (durante a fase de apoio), a Frp depende nao
apenas da aceleracdo linear e da inércia do segmento, mas também da forca de reacdo do solo.
Esta forga, por ter maior magnitude que o componente inercial, provoca for¢as compressivas na
articulacdo (VAUGHAN, DAVIS e O’CONNOR, 1999; WINTER, 2005). Para o membro
superior, visto que grande parte dos gestos sdo realizados em CCA, as for¢as de reacdo proximal
sdo dependentes da forca inercial e gravitacional (MURRAY e JOHNSON, 2004). E muito
provavel que as forcas articulares de contato sejam muito maiores que aquelas estimadas em
modelos de segmentos articulados associados a solucdo inversa (ZATSIORSKY, 2002). Além
disso, espera-se que o comportamento destas forcas seja diferente, em virtude do acréscimo da
forca muscular na equacdo de movimento linear (LOSS et al, 2006). Loss et al (2006)
compararam os resultados de obtidos através de um modelo de segmentos articulados associado a
solugdo inversa com resultados obtidos com um modelo miisculo-esquelético. O gesto analisado
foi a flexo-extensdo de joelho em CCA. Ao considerar a atividade muscular, os autores
encontraram forcas até 4 vezes maiores que aquelas encontradas pelo modelo de segmentos
articulados associado a solugdo inversa. Fora isso, as forcas articulares foram compressivas para
o modelo miisculo-esquelético, enquanto que o outro modelo encontrou forgas de tracdo no
joelho.

O estudo de Murray e Johnson (2004) assemelha-se muito ao nosso trabalho. Estes
autores avaliaram as for¢as externas e momentos na articulagdo do ombro e cotovelo durante dez
atividades de vida didria. Para isso, os autores utilizaram um modelo de segmentos articulados
com solugdo inversa. A maior magnitude de forca de reacdo resultante (no eixo longitudinal do
braco) foi de 51,5 N e esteve vinculada ao gesto de erguer uma carga externa de 5 N na altura da

cabeca. Em nosso estudo, a maior magnitude de Frp, no eixo longitudinal do braco foi de,
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aproximadamente, 35 N, durante o gesto de abdu¢do do ombro. Outro gesto analisado por Murray
e Johnson (2004) foi erguer uma carga na altura do ombro, o qual é muito similar ao gesto de
flexdo do ombro realizado em nosso estudo. Seria interessante, comparar os resultados de forgca
destes gestos, no entanto, os autores informam apenas a magnitude do momento proximal do
ombro encontrada para esta atividade.

Rodgers, Tummarakota e Lieh (1998) avaliaram as forcas e momentos envolvidos na
propulsao da cadeira de rodas através de um modelo de segmentos articulados e solugdo inversa.
Os autores encontraram valores de forg¢as no eixo pdstero-anterior (eixo ‘x’ do SCL do braco) que
variaram de -25 a, aproximadamente, 60 N. As for¢as nos eixos ‘y’ e ‘z’ apresentaram variagoes

em torno de -25 a 25 N.

5.3. Momento proximal

Os resultados de momento proximal apresentados estdo expressos em relacdo ao sistema
de coordenadas articular (SCA) visto que o momento proximal expresso no SCL ndo apresenta
vinculo direto com a nomenclatura anatémica (GROOD e SUNTAY, 1983; VAUGHAN, DAVIS
e O’CONNOR, 1999).

A Figura 5.13 apresenta os momentos proximais do ombro durante o gesto de flexdo de
ombro. O maior momento é o flexor (Mpsiexor), atingindo valores préximos a 9,5 Nm. Além
disso, o individuo parte de uma leve abduc¢do de ombro (Figura 5.6) e realiza uma aducdo
relativa, expressa pelo momento adutor (Mp,q,) relativo (Figura 5.13). Nos menores angulos de
elevacdo, existe um momento abdutor pequeno de 3 Nm e este se aproxima de 0 Nm nos maiores

angulos de elevacao.
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Figura 5. 13 Momento proximal (Mp) do braco durante a flexdo de ombro.
MDP fiexexe = momento proximal flexor (+), extensor (-). MPp upquaqe = momento proximal adutor (+) e abdutor (-).

MDP 1otinvexe = mMomento proximal rotagd@o interna (+) e rotacdo externa (-).

A Figura 5.14 apresenta os valores de momento proximal durante o gesto de abdugado de
ombro. A maior magnitude de momento esteve associado a0 momento abdutor, atingindo valores
proximos de 10 Nm (similar ao Mpgex durante a flexdo de ombro). As magnitudes do Mpgex €
momento de rotacdo interna/externa (MPprotmExt) S0 pequenos, mas sugerem atividade flexora e

rotadora externa.
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Figura 5. 14 Momento proximal (Mp) do braco durante a abduc¢ao de ombro.
MD fiex/ext = momento proximal flexor(+), extensor (-). Mp upuaqe = momento proximal adutor (+) e abdutor (-). Mp

rotinext = Momento proximal rotagdo interna (+) e rotagdo externa (-).
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Durante a extensdao de ombro (Figura 5.15) existe um predominio do momento extensor
(Mpex), atingindo valores em torno de 4,5 Nm. Existe também um momento abdutor (Mp,pau)
associado a leve abducao presente durante este gesto. A magnitude do momento Mpgeex: € baixa,

mas permanece negativa ao longo de toda extensdao de ombro.
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Figura 5. 15 Momento proximal (Mp) do braco durante a extensao de ombro.
MDP fiexrexe = momento proximal flexor(+), extensor (-). MP apdu/ade = momento proximal adutor (+) e abdutor (-). Mp

rotinext = Momento proximal rotagdo interna (+) e rotagdo externa (-).

Para o gesto de flexao horizontal, 0 Mprex apresenta a maior magnitude, atingindo
valores proximos de 10 Nm (Figura 5.16). Este valor estd associado justamente ao instante em
que o ombro estd a 90° de flexdo horizontal. O angulo de 0° de flexao horizontal € equivalente a
posicdo de 90° de abdug@o de ombro (elevagdo no plano coronal). Existe um aumento abrupto do
Mpabau causado pelo orientagdo do brago no plano coronal. Ao longo da flexao horizontal, existe
uma transicdo da magnitude do Mpapg, com a magnitude do Mpgx. Esta variacio estd associada
a transicdo da orientagdo do brago do plano coronal (em 0° de flexdo horizontal) para o plano

sagital (90° de flexao horizontal).
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Figura 5. 16 Momento proximal (Mp) do braco durante a flexdo horizontal de ombro.
MDP fiexrexe = momento proximal flexor(+), extensor (-). MP apgu/ade = momento proximal adutor (+) e abdutor (-). Mp

rotinext = Momento proximal rotagdo interna (+) e rotagdo externa (-).

A variagdao abrupta do Mpapqy €std associada a orientacdo do eixo flutuante do ombro
(Figura 5.16). O eixo flutuante do ombro é o produto vetorial do vetor unitério js (longitudinal do
segmento distal, no caso o brago) e do vetor unitdrio k, (médio-lateral do segmento proximal, no
caso o tronco) (ver equacdo 3.3). Assim, 0 Mpapau depende da orientagdo do eixo flutuante, o
qual depende da orientag¢do de outros dois vetores unitdrios (jq € K,). A Figura 5.17 apresenta a
orientacdo do eixo flutuante unitdrio f em coordenadas globais. O comportamento do Mpapau €
muito similar ao comportamento do eixo f. Visto que o eixo f apresenta uma variagao abrupta em
sua orientacdo nos menores angulos de flexdo horizontal, o Mpapaw apresenta um

comportamento, também, abrupto.
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Figura 5. 17 Eixo flutuante do ombro, durante a flexao horizontal de ombro.

X, Y, Z: coordenadas espaciais em relagdao ao SCG.

Os momentos associados a flexo-extensao de cotovelo estdo apresentados na Figura 5.18.
O maior Mppex ocorre quando o cotovelo encontra-se proximo aos 90° de flexao, como esperado.

A magnitude deste momento atinge, aproximadamente, 2,5 Nm.
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Figura 5. 18 Momento proximal (Mp) do antebraco durante a flexdo de cotovelo.
MD fiex/exe = momento proximal flexor(+), extensor (-). Mp joinvexs = Momento proximal pronagdo (+) e

supinagdo (-).

No estudo de Murray e Johnson (2004), citado anteriormente, o0 maior momento liquido
(14,3 Nm) ocorreu durante o gesto de erguer uma carga externa (5 N) na altura do ombro. Esta

atividade foi realizada com o cotovelo em extensdo sendo, portanto, similar ao gesto de flexdo de
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ombro de nosso estudo. Desta forma, podemos tentar estabelecer algum tipo de comparagdo entre
os resultados. Durante a flexdo de ombro, a maior magnitude para o momento flexor foi de 9,47
Nm. A menor magnitude do Mpgex, encontrado por nds, estd vinculada a auséncia da carga
externa durante o gesto.

Hong et al (2001) utilizaram um modelo de segmentos articulados junto a solucdo inversa
para avaliar o movimento do arremesso no beisebol. O objetivo do estudo foi identificar o padrdao
de comportamento do Mp do tronco, ombro e cotovelo. O momento proximal de abdugdo no
ombro atingiu valores de até 300 Nm. Por terem avaliado um gesto esportivo, é evidente que a
magnitude dos resultados de Mp foi muito maior que aqueles por nds encontrados. No entanto, os
autores estavam mais preocupados com o padrio de movimento adotado pelos atletas e com a
seqiiéncia temporal dos momentos proximais do que com a magnitude dos momentos articulares.

Feltner e Taylor (1997) avaliaram as forcas e momentos articulares resultantes durante o
arremesso do polo aqudtico através de um modelo de segmentos articulados e solugdo inversa.
Foram avaliados treze jogadores praticantes deste esporte. Proximos ao instante do arremesso, os
momentos de abduc¢do, rotacdo interna e flexdo horizontal atingiram, em média, magnitudes
proximas de 60 Nm. Estes valores sdo mais baixos que aqueles encontrados por Hong et al
(2001). No entanto, a velocidade atingida pela bola de beisebol foi, aproximadamente, duas vezes
maior que a velocidade da bola de pélo aquético. Feltner e Taylor (1997), da mesma forma que
Hong et al (2001), utilizaram o modelo de segmentos articulados e solucdo inversa para avaliar a
técnica do arremesso.

A andlise da técnica e padrio de movimento foge a proposta de nosso trabalho, que foi
implementar um modelo de segmentos articulados. No entanto, estes estudos mostram uma das
aplicabilidades deste tipo de modelo.

Da mesma forma que Byriukova et al (2000), parte da inacurdcia das medidas
cinematicas, bem como, dos resultados de for¢a de reacdo resultante € momento proximal liquido
podem estar vinculados a seguintes questoes:

- 0 segmento do antebrago ndo é exatamente um corpo rigido em virtude das rotagdes do
radio em relacdo a ulna;

- 0 segmento da mao nao € rigido em virtude dos deslocamentos dos ossos do carpo;

- o centro de rotacdo do umero pode deslocar-se em relagdo a escdpula. O centro de

rotacdo da gleno-umeral ndo é uma referéncia anatdmica que pode ser localizada diretamente
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através da cinemetria. Wu et al (2005) afirmam que € o centro de rotacdo do ombro € apenas uma
estimativa grosseira.
Apesar disso, os resultados de Frp e Mp estdo coerentes com o esperado. A seguir

apresentamos os resultados vinculados com a avaliagao do modelo apresentado.

5.4. Avaliagdo do modelo

A avaliacdo do modelo implementado foi feita de quatro formas. A seguir apresentamos
os resultados obtidos para: o erro vinculado a reconstrucdo espacial, comparacdo entre o0S
resultados obtidos pela cinemetria e eletrogonidmetro, propagacdo do erro nos calculos de Frp e

Mp e comparacao entre eletromiografia e Mp.

5.4.1. Acurdcia

A acurdcia foi estimada pela reconstrucdo de uma estrutura rigida (haste do marcador
técnico) com marcadores reflexivos fixados na mesma. Para isso, avaliamos o comprimento desta
haste (Ly). O L, foi considerado como a distancia entre o centro das duas esferas reflexivas. O Ly
de referéncia foi de 231,50 mm. Em virtude dos gestos analisados ocorrerem em diferentes
planos do volume de calibragao, calculamos, através da cinemetria, os valores médios do L, para

cada gesto analisado (Tabela 5.2).

Tabela 5. 2 Médias do comprimento da haste (L) e desvios padrao (DP) para cada gesto analisado
(unidades em mm).

Média L, DP

Flex Ombro 232,00 1,40
Extensdao de Ombro 231,80 0,98
Abdu Ombro 232,20 1,00

FE Horiz 232,30 4,70

FE Cotovelo (EMG) 232,00 0,65
FE Cotovelo (eletrog) 232,20 0,68

Todos gestos 232,08 1,56
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Posteriormente, calculamos o L; médio de todos os gestos, bem como os respectivos
desvios padrao. O L, médio obtido através da cinemetria, considerando todos gestos analisados,
foi de 232,10 mm com um desvio padrdo de 1,69 mm.

A Tabela 5.3 apresenta os valores de acuricia estimada, de bias e precisdao do sistema,
para cada gesto, bem como estes valores médios. Todas estas medidas foram feitas em relacao

aos dados cinematicos brutos.

Tabela 5. 3 Acuracia, bias e precisiao das medidas cinematicas para cada gesto analisado e média destas
mesmas medidas, considerando todos gestos analisados.

Acuricia (mm) Bias (mm) Precisdao (mm)
Flex_O 1,49 0,50 1,40
Ext_O 1,03 0,30 0,98
Abdu_O 1,22 0,70 1,00
FEH_O 4,77 0,80 4,70
FE_Cot (EMG) 0,82 0,50 0,65
FE_Cot (eletrog) 0,82 0,50 0,66
Média 1,69 0,55 1,57
DP 1,53 0,18 1,56

Flex_O = Flexao de ombro; Ext_O= Extensdo de ombro; Abdu_O = Abducdo de ombro; FEH_O = Flexao-
extensdo horizontal; FE_Cot. = Flexdo de cotovelo; DP = desvio padrao.

Como podemos observar, em média a acurdcia obtida foi de 1,69 mm, no entanto, o
desvio padrao foi muito alto (1,53 mm), indicando uma grande variabilidade da acuricia. Esta
maior variabilidade foi causada pela acurdcia estimada para o gesto de FEH_O (valor de 4,77
mm). Durante a flexdo horizontal, os pontos reflexivos do MT, por vezes, ficavam obstruidos
pelo tronco, impedindo as cameras, que se encontravam posteriormente ao individuo, identificar
estes pontos. Com um menor nimero de cameras identificando os pontos, € de se esperar uma
menor acurdcia da reconstru¢do espacial (ALLARD, BLANCHI e AISSAOUI, 1995). No caso da
acurdcia estimada para a FEH_O, apesar de ter sido a pior acuricia encontrada, ainda assim, os
erros obtidos pela reconstru¢do espacial, em média, sempre se encontram dentro da regido do
marcador reflexivo.

Se considerarmos que a maior dimensdo do volume calibrado foi de 1,89 metros, e
considerarmos a menor e maior medida de acurdcia obtida durante as filmagens, encontramos

erros relativos a esta dimensdo de no minimo de 0,04% e maximo de 0,25%. Estes valores sdo
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similares aqueles obtidos por outros estudos que utilizaram sistema de videogrametria para
andlise do movimento humano. Andrade (2002), em seu trabalho, que envolvia um protocolo de
andlise de marcha para membros inferiores, superiores, tronco e cabeca, obteve uma acurécia de
5,4 mm. O estudo de Aradjo (2002) envolveu a aplicacdo de um modelo de representacao
biomecanica dos membros superiores e escdpula durante a marcha. Neste estudo, o menor valor
de acuracia estimado foi de 1,9 mm e o maior de 4,6 mm.

O bias estimado, em média, foi de 0,55 mm, com um desvio padrao de 0,18 mm. Isto
evidencia um erro sistematico baixo do sistema Dvideow. Em média, as medidas estimadas do L
foram sempre muito proximas da medida referéncia.

A precisdo estimada no presente trabalho foi, em média, 1,57 mm +1,56. Da mesma forma
que a acurécia, o desvio padrao alto da precisdo deve-se aquela estimada para o gesto de FEH_O
(Tabela 5.3). Pascoal, Van der Helm e Veloso (2001) realizaram um estudo cinematico do
membro superior, no qual, também foram utilizados sistemas de videogrametria e a precisao
estimada variou de 1mm a, aproximadamente, 4,5 mm. Pascoal e Van der Helm (2001), em
documento publicado como adendo ao protocolo de padronizacdo do registro e descricao
cinemadtica do ombro arpesentado por Van der Helm (1996), afirmam que uma precisao de até 3
mm ¢é considerada como aceitidvel. Para a maior parte dos gestos analisados, a precisdao
encontrada ficou abaixo do “limite” considerado como aceitdvel por estes autores. Ainda assim, o
maior valor de precisdo (4,70 mm) encontrado em nosso estudo, apesar de ultrapassar o valor
“limite” de 3mm, encontra-se préxima aos valores relatados por outros estudos que envolveram
registro cinematico por videogrametria (Pascoal, Van der Helm e Veloso, 2001; Aradjo, 2002;
Andrade, 2002).

Os valores estimados de acuricia, bias e precisdo, sugerem que a qualidade da
reconstru¢do espacial estd muito boa. Mesmo os piores casos encontrados, o erro estimado da

reconstru¢do encontra-se dentro do diametro da esfera reflexiva que é de 15 mm.

5.4.2. Cinemetria e Eletrogoniometria

A Figura 5.19 apresenta os dados de angulo articular de flexdo do cotovelo obtidos
através do eletrogonidmetro (E) e pela cinemetria (C). Estas medidas foram feitas em duas séries
de quatro flexo-extensdes de cotovelo, totalizando oito repeticdes do gesto.

Na medida em que estes dois instrumentos, eletrogoniometro e cinemetria foram

utilizados para mensurar o angulo de flexao do cotovelo, € de se esperar que os resultados
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obtidos, por estes instrumentos, sejam muito similares (BLAND e ALTMAN, 1995). Para cada
uma dessas medidas de angulo articular existe um erro associado que torna a medida mais ou
menos acurada (ALLARD, BLANCHI e AISSAOUI, 1995). A partir do momento que nenhuma
das medidas podem ser consideradas como “medida referéncia”’, em virtude de um certo grau de
distor¢do, a comparacdo dos resultados deve ser feita com mais cautela. A auséncia de uma

medida “referéncia” torna dificil classificar um instrumento como mais adequado.

‘ Cinemetria Eletrogoniémclro‘
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Figura 5. 19 Valores Angulares do Cotovelo medidos por dois diferentes instrumentos (cinemetria e
eletrogoniometria) durante.

A utilizacdo da eletrogoniometria junto a cinemetria teve a finalidade de avaliar a
concordancia dos dois instrumentos. Nestas situa¢des, em que se deseja avaliar a concordancia de
dois instrumentos, a andlise da correlac@o entre os mesmos € comumente feita. Pelo fato dos dois
instrumentos medirem o mesmo fendmeno, espera-se para a maior parte dos casos, um alto
coeficiente de correlagdo (BLAND e ALTMAN, 1995). O coeficiente de correlagdo entre a
cinemetria e a eletrogonidometria (Corr[C,E]) foi de 0,98, evidenciando uma correlagdo alta,
conforme Tabela 5.4. Apesar de evidenciar uma correlacdo alta entre as medidas, esta analise nao
deixa evidente o grau de concordancia entre as medidas, visto que as diferencas das medidas
obtidas por cada instrumento nao € evidenciada neste tipo de andlise.

Conforme Bland e Altman (1995), a comparacdo mais adequada entre dois instrumentos
de medida € a andlise da diferenca das medidas em fun¢do da média das medidas dos dois
instrumentos (Figura 5.20). Este tipo de andlise permite avaliar se a diferenca entre as medidas

dos dois instrumentos altera-se conforme a magnitude do fendmeno avaliado varia.
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Figura 5. 20 Angulo de flexiio do cotovelo, medidas pela cinemetria, em funciio das medidas de dngulo
articular do cotovelo com eletrogoniémetro.

Flex Cot: flexdo de cotovelo.

A Figura 5.21 apresenta a diferenca das medidas angulares entre os dois instrumentos (E -
() em funcdo da média destas medidas ((E+C)/2), conforme sugerido por Bland e Altman
(1995). Ao contrario da correlagdo apresentada anteriormente (Corr[C,E]), o coeficiente de
correlagdo da diferenca e da média das medidas (Corr[E-C,(E+C)/2]) foi regular (0,55),

conforme Tabela 5.4.

Tabela 5. 4 Coeficiente de correlacio entre valores angulares de flexdo de cotovelo medidos pela
eletrogoniometria (E) e cinemetria (C), (Corr[C,E]), e coeficiente correlacio entre diferenca dos valores
angulares de cotovelo medidos pela E e C, (Corr[E-C,(E+C)/2]).

Corr[E,C] Corr[E-C,(E+C)/2 ]
Coeficiente de Correlagdo 0,98 0,55

Além disso, através da Figura 5.21, é possivel verificar a influéncia da variacdo do angulo
de flexdo de cotovelo nas diferengas entre as medidas angulares obtidas por cada instrumento. A
maior diferenca de medida foi de, aproximadamente, -36,6°, proximo a 40° de flexdo de cotovelo.
Esta diferenca negativa evidencia que a cinemetria mediu 36,6° de flexdo a mais que o valor
medido pela eletrogoniometria para o mesmo instante do gesto. Importante destacar que a

diferenca entre as medidas nao apresenta grande repetibilidade.
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Figura 5. 21 Diferenca das medidas de angulo articular do cotovelo (eletrogoniometro - cinemetria) em
funcdo da média das medidas de angulo articular do cotovelo ([eletrogoniometro + cinemetria]/2).

A andlise gréfica da diferenca das medidas em func¢do da média das medidas, bem como
do coeficiente de correlagdo da mesma, mostra uma concordancia regular. Nao obstante, a
distribuicao da diferenca em fun¢do da média sugere existir dois trechos de medida. Da amplitude
inicial até, aproximadamente, 40° de flexao média, existe uma correlagdo negativa. Neste trecho,
quanto maior a amplitude média de movimento, maior a diferenca entre as medidas. Em um
segundo momento, proximo a 40° de flexao até o final da amplitude de movimento, existe uma
tendéncia de reduzir a magnitude das diferengas das medidas.

A articulac@o do cotovelo € considerada como uma articulacdo do tipo dobradica, o que
favorece o uso do eletrogoniometro na mesma (LADIN, 1995). O principal foco no erro de
medida do eletrogonidometro estd associado a problemas no posicionamento das hastes do
instrumento no segmento a ser avaliado e a movimentagao relativa entre as hastes e os segmentos
durante a execucao do gesto (WINTER, 2005). Apesar de ter sido posicionado com cuidado, nao
podemos garantir a auséncia completa deste tipo de erro de medida. Em articulacdes com grande
quantidade de tecidos moles adjacentes, existe interferéncia da movimentacdo destes tecidos na
medida angular (LADIN, 1995). Uma das hastes do eletrogoniometro fica fixada no antebrago, o
qual apresenta irregularidades geométricas em virtude dos musculos extensores do punho.

Outro problema volta-se para o “cross-talk”, que € a contamina¢@o da medida angular pela
rotacdo do segmento em um eixo perpendicular aquele do eletrogoniémetro (LADIN, 1995). No
caso do cotovelo, exemplos, deste possivel “cross-talk” sao varia¢des angulares de prono-
supinacdo e do angulo de carregamento do cotovelo. Conforme especificacdes do fabricante

(Biomectrics Ltda), o “cross-talk” pode ocorrer em casos de amplitudes de movimento acima de
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60° e 0 mesmo provocaria medidas de até £3° no angulo mensurado. Assim, podemos excluir a
possibilidade do “cross-talk™ no presente estudo.

Os possiveis problemas presentes na medicdo com o eletrogonidmetro seriam, portanto:
posicionamento das hastes, movimentos de tecidos moles adjacentes a regido de fixacdo das
hastes e imprecisdo na calibragdo do instrumento. O posicionamento das hastes € o movimento
relativo das mesmas em relagdo aos segmentos corporais podem ter influenciado o zero
anatomico. A acuricia do aparelho, conforme fabricante, € de 2° para amplitudes de movimento
acima de 90°. As propagacgdes de erro associadas a cinemetria estdo vinculadas ao instrumento de
medida, processo de calibracdo, identificacio de marcadores reflexivos, posicionamento destes
marcadores nas referéncias anatomicas e reconstrucdo espacial. Cada etapa prévia a reconstrucao
tridimensional propaga a magnitude do erro associado as coordenadas espaciais (ALLARD,
BLANCHI e AISSAOUI, 1995).

Como apresentado anteriormente, os erros de medida associados a localizagdo dos
marcadores reflexivos parecem ser muito pequenos e, para todos os gestos analisados (com
excecao da flexao horizontal), encontra-se dentro dos limites tidos como aceitdveis (PASCOAL e
VAN DER HELM, 2001). Andrade, Aradjo e Barros (2004) afirmam que o teste de acuricia
garante que os resultados de angulos articulares sejam confidveis. A acurdcia encontrada por
estes autores foi de 2,4 mm. Parece assim, que as medidas angulares obtidas por cinemetria sdao
confidveis.

Lavender e Rajulu (1995) afirmam que o eletrogonidmetro €, geralmente, mais acurado
que sistemas de video. Entretanto, o primeiro apresenta restricdes quando o objetivo € monitorar
articulacdes com mais de dois graus de liberdade ou miuiltiplas articulagdes, simultaneamente.
Nestes casos, a andlise por sistemas de video € mais vantajosa (LAVENDER e RAJULU, 1995).

Portanto, apesar de ndo ser possivel determinar qual apresenta menor erro associado, o
uso de sistema de video € a solu¢do mais prdtica para a implementacio de um modelo de

segmentos articulados.

5.4.3. Calculo da propagagdo do erro

A seguir apresentamos os resultados dos cédlculos de propagacao de erro para as forcas de

reacdo proximal resultantes e momentos articulares liquidos. O objetivo destes calculos é
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verificar a influéncia de pequenos erros de medida na magnitude do resultado final das forgas de
reacdo proximal resultantes e momentos articulares liquidos.

Para as equacdes de movimento linear (Eq. 4.36) foi calculada a propagacao de erro para
todas varidveis destas equagdes. Para as equacdes de movimento angular, uma simplificacdo da
andlise da propagacdo do erro foi feita. Visto que a contribuicdo do componente inercial na
magnitude do momento proximal é, praticamente, nula, os célculos de propagagdo de erro foram
feitos apenas para aquelas varidveis que apresentam maior contribui¢do na magnitude do Mp. Em
razdo de uma baixa velocidade angular, na execugdo dos gestos, era esperado que o componente
inercial fosse muito baixo. Como exemplo, a Figura 5.22 apresenta os momentos das varidveis
envolvidas na equacio de movimento angular (equacdes 4.37) durante a flexdo de ombro. E
importante destacar que estas figuras apresentam os médulos dos momentos escalares expressos
no SCL de cada segmento (mao, antebraco, e brago). Portanto, estes momentos niao apresentam
um significado anatdmico ou cinesioldgico.

Através da Figura 5.22 fica claro que o componente inercial, com magnitudes sempre
proximas a zero Nm, tem pouca influéncia na magnitude do Mp de cada segmento. Isso se
repetiu para todos os gestos analisados. As varidveis que apresentam maiores magnitudes no
calculo do momento proximal, para cada segmento, sdo:

- Md (com excec¢do da mao, na qual o mesmo € inexistente);

- Mfrd (momento causado pela forca de reacdo distal);

- Mfrp (momento causado pela forca de reacdo proximal);
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Figura 5. 22 Momentos envolvidos durante a flexdo de ombro para os segmento do membro superior (mao,
antebraco e braco) expressos no sistema de coordenada local de cada segmento.

Mp = momento proximal; C. Inercial = componente inercial; Md = momento distal; Mg, = momento forca de

reacdo proximal; Mgy = momento forca de reacdo distal.

Portanto, calculamos a propagacdo de erro para o cdlculo do Mp considerando apenas as
varidaveis descritas acima (Md, Mfrd, Mfrp). Para aplicar a equacdo de Kleine e McClintock,
consideramos que:

- 0 erro associado a digitalizacdo foi equivalente ao valor da acurdcia média de 1,69 mm
(Tabela 5.3);

- 0 erro associado a localizagdo do centro de massa, ao longo do eixo longitudinal do
segmento, foi equivalente ao erro padrao desta medida antropométrica (ZATSIORSKY, 2002).
Este erro foi determinado para cada um dos segmentos (mao, antebraco e braco);

- 0 erro associado a magnitude da massa do segmento foi equivalente ao erro padrao desta
medida antropométrica (ZATSIORSKY, 2002). Este erro foi determinado para cada um dos
segmentos (mao, antebraco e brago);

- Consideramos como 4 microssegundos o erro associado a base temporal de cada camera

(Barros et al, 2006). Apesar destes autores terem utilizado cdmeras padrio NTSC, enquanto o
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nosso estudo utilizou cameras padrdo PAL (freqiiéncia de amostragem de 50 campos por
segundo), consideramos que a defasagem temporal entre as cameras € a mesma.

- 0 erro associado ao Método de Regressdo Linear, em moddulo, foi considerado como
4,91 mm (MESKERS et al, 1998);

O erro associado as outras varidveis envolvidas nas equacdes de movimento linear e
angular foram todos calculados. Os calculos de propagacdo de erro foram feitos com relacdo ao
moédulo das medidas escalares resultantes da for¢a e momento proximal. Desta forma, nao
discriminamos a propagacdo de erro nos cdlculos de for¢a de reacdo e momento proximal em
relacdo aos componentes X, Y e Z das mesmas. E provivel que exista diferentes magnitudes de
propagacao de erro, conforme a componente analisada.

Com a finalidade de ndo tornar extensa a apresentacdo dos dados de propagacao de erro,
sao apresentados apenas os resultados referentes a articulacdo envolvida no gesto analisado. A
seguir apresentamos os valores de erro propagado para a for¢a de reacdo e momento proximal.

A Figura 5.23 apresenta a propagacao do erro no calculo da Frp para o segmento do braco
(durante a flexdo, extensdo, abdugao e flexao horizontal de ombro) e para o segmento do
antebraco (durante a flexdo de cotovelo). Se analisarmos a contribui¢do das medidas parciais
(estimativa da massa do segmento, estimativa do peso do segmento, aceleracdo do centro de
massa e Frd) envolvidas no cédlculo da Frp, podemos identificar qual medida promove maior
contribuicdo no resultado final da Frp. Existem pequenas variacdes na magnitude do erro
propagado, mas de certa forma, sua magnitude se mantém constante ao longo de toda amplitude

de movimento. O erro propagado é préximo de 25% para estes gestos.
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Figura 5. 23 Erro propagado no calculo da forca de reacdo proximal (Frp)

Frp: forca de reacdo proximal. Erro: erro propagado.

Nas Figuras acima, estd representado apenas o erro adicionado ao valor de Frp

A Figura 5.24 apresenta a contribuicdo de cada varidvel no cdlculo da propagacao do erro

da Frp. Para todos os gestos, o erro associado ao cédlculo da aceleragdo do centro de massa é

responsavel pela maior parcela do erro total propagado. A parcela deste erro fica entre 60 a,

aproximadamente, 80% do erro total. O erro associado ao cdlculo da Frd é responsavel pelo

restante do erro propagado. A parcela do erro associado ao Frd ficou aproximadamente entre 25
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N

e 40% do erro total propagado. O erro associado a estimativa da massa e do peso de cada
segmento €, praticamente, nulo. A Frd no segmento da mdo € zero, pois todos gestos sdo
realizados em CCA. Desta forma, o erro da Frd do antebraco € equivalente ao produto da massa
e da aceleracdo do segmento da mao. A contribui¢cdo do erro da estimativa da massa e peso &,
praticamente, zero. Com 1isso, o0 que temos € uma propagacdo de erro, causada
predominantemente, pelo erro associado a dupla derivacdo da posicao do centro de massa dos
segmentos. Portanto, uma solucdo para reduzir o erro propagado nos cédlculos de for¢a de reacdo
resultante € melhorar a qualidade do calculo da aceleracdo. A dupla diferenciacao dos dados de
posicdo durante o cdlculo das aceleracdes lineares do centro de massa é um problema, também,
relatado por outros autores (RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998; HONG et al, 2001).
Esse processamento acarreta em amplificacdo de ruido no sinal, o que gera componentes de
maior freqiiéncia no mesmo. Durante a seqiiéncia de processamentos do sinal, a amplificacdao do
ruido acaba por interferir no comportamento das forcas e momentos proximais (WOLTRING,
1995; RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998). Uma solu¢do encontrada na literatura é

aumentar a freqiiéncia de amostragem do sinal coletado (WOLTRING, 1995).
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Figura 5. 24 Contribuicao de cada medida no erro propagado no calculo da forca de reacio proximal (Frp).

Erro massa: erro associado a estimativa da massa do segmento. Erro acel: erro associado ao cédlculo da aceleragcao
do centro de massa. Erro Frd: erro associado ao cdlculo da forca de reacdo distal. Erro peso: erro associado a

estimativa do peso do segmento. Os valores de Erro massa e Erro peso estdo sobrepostos, com valores proximos
de zero.

O erro propagado no cdlculo do Mp apresenta maiores variacdes em sua magnitude que o
erro propagado no cdlculo da for¢ca. A Figura 5.25 apresenta o erro propagado para o célculo do
momento para os cinco gestos analisados. Com excecao do erro propagado durante a extensdo de

ombro, para todos os outros gestos existe um aumento no erro propagado quanto maior é a



amplitude de movimento. Nos gestos como flexdo e abdu¢do de ombro, o erro propagado pode

chegar até 50% da magnitude do Mp calculado.
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Figura 5. 25 Erro propagado no calculo do momento proximal (Mp).

Nas Figuras acima, estd representado apenas o erro adicionado ao valor de Mp.
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A Figura 5.26 apresenta a contribui¢do das varidveis Mfrd, Mfrp e Md no erro total
propagado. Conforme aumenta a amplitude de movimento, para todos os gestos existe uma
redugdo do erro propagado pelo Mfrd e um aumento do erro propagado pelo Mfrp. De maneira
geral, o Mfrd apresenta a maior contribui¢do no erro total propagado. Apenas no caso da flexao
de cotovelo, existe uma inversdo na contribuicdo do erro vinculado ao Mfrd e ao Mfrp. O erro

associado ao Md tende a permanecer constante e baixo ao longo da ADM para todos gestos.
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Figura 5. 26 Contribuicao de cada medida no erro propagado no calculo do momento proximal (Mp).

Erro Mfrd: erro associado ao célculo do momento da forca de reaco distal. Erro Mfrp: erro associado ao célculo
do momento da for¢a de reacdo proximal. Erro Md: erro associado ao cdlculo do momento distal.



112

5.4.4. Momento Proximal e Eletromiografia

Os resultados encontrados entre o sinal eletromiografico e o Mp sugerem uma boa
coeréncia dos resultados cinéticos do modelo. Outros autores também utilizaram a
eletromiografia para avaliar o modelo proposto (VAN DER HELM, 1994; VAN DER HELM e
VEEGER, 1996; SOGAARD et al, 2001). Para modelos miisculo-esqueléticos complexos, parece
que a amplitude da eletromiografia nao pode ser utilizada para avaliagdo do modelo. Isso devido
a relacdo incerta entre o sinal EMG e for¢a muscular (VAN DER HELM, 1994). Para modelos
mais simples, como modelo de segmentos articulados, parece existir uma concordancia entre o
sinal EMG e o MP (SOGAARD et al, 2001).

Espera-se que o comportamento do momento proximal e dos musculos agonistas de um
determinado movimento seja, temporalmente, coincidente (SOGAARD et al, 2001). As Figuras
5.27, 5.28, 5.30, 5.31, 5.32 e 5.34 apresentam a atividade eletromiogrifica dos musculos DA,
DM, DP, BB, TB e PM, bem como, do Mp para cada gesto. De forma geral, para todos os gestos
houve uma sincronia temporal entre o Mp e o sinal eletromiografico. Evidentemente, como a
realizacdo dos gestos ndo envolveu nenhuma carga externa, os niveis de atividade
eletromiografico sdao baixos. Além disso, como esperado, os gestos de flexdo e abducdo de ombro
envolveram os maiores niveis de atividade eletromiogréfica.

Para o gesto de flexao de ombro, os musculos com maior distadncia perpendicular sio DA
e DM. O miusculo supra-espinhoso também apresenta, no inicio do movimento, uma boa
distancia perpendicular para flexdo de ombro (KUECHLE et al, 1997). Apesar dos resultados de
Kueclhe et al (1997) ndo incluirem o PM como um dos principais musculos com distancia
perpendicular para flexdo de ombro, outros autores encontraram, através da eletromiografia,
envolvimento do PM (por¢do clavicular) no gesto da flexdo de ombro (INMAN, SAUNDERS e
ABBOTT, 1944; BASMAIJIAN, 1974). Kuechle et al (1997) ndo fizeram distin¢cdo entre a por¢ao
clavicular e esternal do PM, isso pode ter contribuido nos resultados de distincia perpendicular
deste musculo. Nossos resultados mostraram uma atividade sincronizada entre os musculos DA,

DM e PM e o momento flexor de ombro (Figura 5.27).
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Figura 5. 27 Atividade Eletromiografica (% da CVM) e momento proximal (expresso no sistema de
coordenadas articular) durante o gesto de flexdo de ombro.

DA = deltéide anterior; DM = deltéide médio; DP = Deltdide Posterior; Biceps: biceps braquial; Triceps: triceps
braquial; PM = peitoral maior. Mp gexexe = momento proximal flexor(+), extensor (-).

Durante a extensdo de ombro, os musculos DP e TB apresentam comportamento temporal
similar a0 Mpgx;, com niveis eletromiograficos baixos, os quais estdo, em parte, vinculados ao

baixo torque externo causado pelo peso do segmento. Além destes musculos, existe atividade

eletromiografica do DM e por vezes, do DA.
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Figura 5. 28 Atividade Eletromiografica (% da CVM) e momento proximal (expresso no sistema de
coordenadas articular) durante o gesto de extensiao de ombro.

O Mpg,, encontra-se em valores absolutos para melhor visualiza¢do do sincronismo com sinal de EMG.
DA = deltéide anterior; DM = deltéide médio; DP = Deltéide Posterior; Biceps: biceps braquial; Triceps: triceps
braquial; PM = peitoral maior. Mp gy, = momento proximal extensor (-).

A atividade do DM esté vinculada ao Mpapay presente durante o gesto da extensao e a
atividade eletromiografica do DA vinculada ao Mpgex (Figura 5.15) devido a pequena flexao de

ombro na fase de retorno da extensdao de ombro (Figura 5.29).
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Figura 5. 29 Angulos de Euler durante o gesto de extensdo de ombro.

Rot Int: rotagdo interna. Rot Ext: rota¢do externa.

Durante a abdu¢ao de ombro, os musculos envolvidos foram o DA e DM (Figura 5.30).
Estes musculos sdo considerados os motores primdrios da abducdo de ombro (BASMAIJIAN,
1974) e, junto ao supra-espinhoso, apresentam a maior distancia perpendicular dentre os
miusculos do ombro para este movimento (OTIS et al, 1994; KUECHLE et al, 1997; LIU et al,
1997). O misculo DP apresenta distancia perpendicular para aducido de ombro, por esta razao ndo

existe atividade eletromiografica do DP durante a abducédo (LIU et al, 1997).
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Figura 5. 30 Atividade Eletromiografica (% da CVM) e momento proximal (expresso no sistema de
coordenadas articular) durante o gesto de abduc¢iao do ombro.

O Mpy,q, encontra-se em valores absolutos para melhor visualiza¢do do sincronismo com sinal de EMG.
DA = delt6ide anterior; DM = deltéide médio; DP = Deltéide Posterior; Biceps: biceps braquial; Triceps: triceps
braquial; PM = peitoral maior. Mp apq, = momento proximal abdutor (-).

No gesto de flexdo de cotovelo, os maiores niveis de atividade eletromiografica foram do

DA, DM e BB (Figura 5.31). Em virtude do baixo torque externo causado pelo peso dos
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segmentos da mao e antebraco, os niveis de atividade eletromiografica do BB foram baixos.

Mesmo assim, € possivel perceber a sincronia entre 0 MPgx € 0 sinal eletromiogrifico do BB.
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Figura 5. 31 Atividade Eletromiografica (% da CVM) e momento proximal (expresso no sistema de
coordenadas articular) durante o gesto de flexao de cotovelo.

DA = deltéide anterior; DM = deltéide médio; DP = Deltdide Posterior; Biceps: biceps braquial; Triceps: triceps
braquial; PM = peitoral maior. Mp px = momento proximal flexor(+).

A Figura 5.33 apresenta o sinal eletromiografico do BB e do MPr, apenas, para melhor

visualiza¢@o do sincronismo entre as curvas.
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Figura 5. 32 Atividade Eletromiografica (% da CVM) do biceps, deltéide anterior (DA) e momento
proximal (expresso no sistema de coordenadas articular) durante o gesto de flexao de cotovelo.

A atividade eletromiografica do DA e DM estd vinculada a0 Mpapau € Mpriex do ombro
presente durante este gesto (Figura 5.33). Apesar de ser um momento baixo, existe a manuten¢ao

da abducdo ao longo de todo o gesto de flexao de cotovelo.
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Figura 5. 33 Momento proximal (Mp) do braco durante a flexdo de cotovelo.
MDP fiex/exe = momento proximal flexor (+), extensor (-) do cotovelo. MP apduaqe = momento proximal adutor (+) e

abdutor (-) do ombro. Mp ;oinexe = momento proximal rotacdo interna (+) e rotac@o externa (-) do ombro.

Durante o gesto de flexdo horizontal, o sincronismo entre atividade eletromiografica e o
momento proximal, ndo € tdo evidente como nos outros gestos (Figura 5.34). A razdo desta
diferenca € evidente. A direcdo da carga externa (peso do membro superior) € perpendicular ao
movimento da flexdo horizontal. Desta forma, ndo existe uma carga que imponha resisténcia a
flexao horizontal. Existe uma atividade dos musculos DA e DM ao longo de todo o gesto, com
pequenas variagdes em sua amplitude. A atividade do PM encontra-se em fase com 0 Mppiex. No
entanto, a atividade eletromiografica do PM apresenta maiores variacdes em sua amplitude. O
nivel de ativacdo do PM ¢é pequeno, na maior parte do tempo. Existem pequenos intervalos de
tempo, nos quais a atividade do PM se aproxima dos niveis encontrados para o DA e DM. Nao é
de se estranhar a auséncia de atividade do DP, visto que o mesmo € classificado como adutor de
ombro (LIU et al, 1997, WICKHAM e BROWN, 1998). Considerando o DP como adutor, €
plausivel a auséncia de atividade eletromiografica durante este gesto, mesmo sendo ele um

extensor horizontal do ombro (WICKHAM e BROWN, 1998).
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Figura 5. 34 Atividade Eletromiografica (% da CVM) e momento proximal (expresso no sistema de
coordenadas articular) durante o gesto de flexdo horizontal.

DA = deltéide anterior; DM = deltéide médio; DP = Deltdide Posterior; Biceps: biceps braquial; Triceps: triceps
braquial; PM = peitoral maior. Mp g.x = momento proximal flexor(+).

Os resultados apresentados sugerem que existe uma propagacao de erro considerdvel no o
MOSA-MS no calculo das Frp e do Mp. O maior contribuinte para este erro propagado é o erro
associado a dupla derivagdo. Uma forma de minimizar este erro € aumentar a freqii€ncia de
amostragem (WOLTRING, 1995). Apesar destes erros associados, nossos resultados de Frp e
Mp estdo coerentes aos resultados encontrados por outros autores (FELTNER e TAYLOR, 1997;
RODGERS, TUMMARAKOTA e LIEH, 1998; MURRAY e JOHNSON, 2004).

Uma limitacio de nosso modelo é o ndo monitoramento da escdpula. Existem
instrumentos que permitem o registro dos pontos de referéncia da escdpula. No entanto, estes
instrumentos exigem uma andlise estdtica ou quase-estatica do gesto avaliado (VAN DER HELM
e VEEGER, 1996). Uma possibilidade, ndo concretizada em nosso estudo, seria de utilizar
equacgdes de regressao presentes na literatura para estimar a orientagdo da escdpula no espago, em
funcdo do angulo de elevacdo do braco (PASCOAL 2001). Esta € uma possibilidade a ser
considerada, em um futuro préximo, para incrementar a estrutura do presente modelo.

A estruturacido de modelos de segmentos articulados € o primeiro passo para avaliacao das
cargas impostas as articulacdes, bem como, andlises de gestos esportivos e atividades de vida
didria. Com base neste tipo de modelo, podem ser estruturados modelos mais elaborados

(ZATSIORSKY, 2002).
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6 CONCLUSOES

Os resultados deste trabalho conduzem as seguintes conclusdes:

— O modelo é capaz de avaliar as forcas de reacdo proximal resultantes € momentos proximais
liquidos nos diferentes gestos. Os resultados oferecidos pelo modelo parecem ser coerentes.

— A acurdcia do sistema de videogrametria foi adequada e encontrou-se, na maior parte das
situagdes, dentro do limite considerado aceitdvel pela literatura, conferindo confiabilidade aos
dados cinematicos.

— As medidas angulares da eletrogoniometria e cinemetria divergiram, na pior situagdo, em
36,6°, apresentando diferencgas que variam ao longo da amplitude articular.

— A atividade eletromiografica e o momento proximal liquido apresentaram sincronia temporal,
0 que sugere uma coeréncia nos dados de momento proximal do modelo.

— A propagacgao do erro nos célculos de forca de reagdo proximal resultante atinge magnitudes
de até 25%.

— A propagacdo do erro nos cdlculos de momento proximal liquido atinge magnitudes de até

100%.
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Tabela A. 1 Freqiiéncia de corte do filtro digital butterworth, para cada coordenada dos pontos de referéncia
cinematicos, para os diferentes gestos. A freqiiéncia de corte foi determinada através do método da Andlise

Residual (Winter, 2005).

Flex Ombro Ext Ombro Abdu Ombro Flex Horiz Flex Cot

5°MC

2°MC

PER

PEU

MTD

MTM

MTP

AA

N < ¥ N < X N < X N< X N X NY X N< X N< X

2,5
2,6
1.9
24
2,7
2,0
2,0
2,5
1,6
24
24
1.9
2,0
2,3
2,0
1,8
24
1,6
1.9
2,1
1.4
2,5
1,6
2,3

2,7
2,1
2,1
2,7
2,2
2,1
2,3
2,1
2,0
2,4
2,3
2,0
2,5
2,5
2,9
2,0
2,2
2,5
1,8
2,1
1.4
2,2
24
2,3

2,1
2,3
1.9
2,0
2,3
24
1,7
2,6
1.9
1,7
2,2
2,7
0,9
1,6
1,6
2,6
2,3
2,1
1.9
1.4
1,3
2,5
0,8
0,7

0,8
1,1
2,2
2,2
2.9
2,5
1,1
1,7
1,7
2,1
2,7
1,8
1,7
2,6
1,5
1,8
3,0
24
1.4
2,2
2,5
2,7
3,1
2,7

4,2
2,7
2,5
24
2,7
2,0
2,2
2,8
1,7
2,2
2,6
1,6
2,3
2,6
2,5
2,2
2.9
2,8
2,2
2,2
2,0
2,2
1,7
1,8

Continua na pagina seguinte.



Tabela A.1 (continuacdo)

Flex Ombro Ext Ombro Abdu Ombro Flex Horiz Flex Cot

AC

PC

SC

Al

TS

T8

C7

PX

I

N < X N < ¥ N < X N X N<Y X N ¥ N X N X N ®

1,2
1,8
1,1
1,2
1.9
1,2
2,1
1.9
2,2
2,1
2,4
2,7
1.9
2,3
2,0
1.9
1,7
2,3
1,5
1,3
2,6
1.9
2,7
1,6
0,7
0,5
0,6

2,1
2,2
1,3
2,2
2,0
2,4
1,7
1,4
1,6
2.9
1,8
1.9
2,0
2,2
24
1,0
2,3
2,2
1,5
1.4
3,0
2,5
2,2
24
1,0
1,5
0,9

1,1
1,7
1,0
1,0
1.4
1,5
2,0
3,2
2,0
24
2,0
2,4
2,5
3,2
2,2
0.4
0,6
2,9
0,5
3,0
2,8
1,0
1,6
1,2
2,1
2,7
2,3

2.9
3,7
3,7
1,5
3.4
2,5
2,1
2,0
1,8
2,2
1,6
1,7
2,7
2,3
1,8
4,6
1,0
1,0
2,7
1,6
24
3,1
2,1
2.9
2,5
2,3
2,5

1.9
2,0
1,2
2,1
2,2
1,7
2,1
2,1
24
1,5
1,7
2,0
1,5
1,8
2,0
1,1
2,5
1,8
1,5
2,0
2,6
2.9
3,6
4,9
1.4
1,7
1,3
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8.2. APENDICE - B

TERMO DE CONSENTIMENTO INFORMADO

Vocé estd sendo convidado a participar de um estudo sobre avaliacio das cargas articulares do
ombro e cotovelo, o qual pretende investigar as magnitudes das cargas articulares durante
atividades dos membros superiores. Neste sentido, pedimos que vocé leia este documento e

esclareca suas dividas antes de consentir com sua assinatura.

Objetivo do Estudo:
Estabelecer um modelo matematico que permita quantificar as cargas articulares do punho,

cotovelo, ombro.

Procedimentos:
Participar de uma coleta de dados em que sera solicitado ao sujeito realizar movimentos com o

membro superior (mao, antebraco e braco).

Riscos e Beneficios do Estudo:

Primeiro: Nenhuma das etapas do estudo oferecem riscos a saude, tdo pouco o expde a
situacdes constrangedoras.

Segundo: Este estudo poderd contribuir no entendimento cientifico do comportamento das
cargas articulares, permitindo uma maior compreensdo de gestos motores dos membros

superiores e a elaboracdo de programas de prevencdes de lesdes destas articulagdes.

Confidencialidade:
Os dados ficardo resguardados ao pesquisador responsavel e protegidos de revelacdo, nao

sendo autorizado o uso das informagdes de identifica¢do recolhidas.
Voluntariedade:
A recusa do sujeito participante deste estudo serd sempre respeitada, possibilitando que seja

interrompida a rotina de avaliagcdes a qualquer momento, a critério do participante.

Novas informagdes:
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A qualquer momento, o participante podera requisitar informagdes esclarecedoras sobre o

estudo, através de contato com o pesquisador.

Responsavel:

Jefferson Fagundes Loss

Universidade Federal do Rio Grande do Sul

Programa de Pés-graduagao em Ciéncias do Movimento Humano.

Rua Felizardo, 750 — Bairro Jardim Botanico / POA — RS
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