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RESUMO

Contextualizacdo: Uma das formas de conhecimento da fungdo muscular se da por meio de
modelos musculares biomecanicos computacionais (MMB) que utilizam parametros como
area de sec¢do transversa fisiologica (ASTF), comprimento de fasciculo (CF) e angulo de
penacdo para a mensuracdo da forca isométrica méxima de cada musculo. Os MMB
normalmente empregam valores médios coletados de cadaveres, ignorando as caracteristicas
fisioldgicas especificas da populacdo estudada. Objetivo: comparar o torque isométrico
maximo de extensdo de joelhos, em individuos idosos com a estimativa de torque e de forca
maxima muscular maxima de extensdo de joelho utilizando parédmetros mensurados
diretamente e com parametros da literatura. Metodologia: 16 voluntarios idosos com idade
média de 5918 anos realizaram cinco contracfes isométricas maximas de extensdo de joelho
em quatro angulos (30°, 45°, 60°, 75° e 90°). Além disso, foram coletadas imagens de
ressonancia magnetica dos membros inferiores, e de ultrassom do vasto lateral, com os quais
foi possivel estimar os trés parametros necessarios do musculo vasto lateral além da ASTF e
CF dos demais musculos do quadriceps. Resultados: Os valores de torque isométrico maximo
estimado com parametros fisioldgicos propostos pela literatura aproximaram-se mais dos
valores de torque coletados diretamente quando comparados com os valores estimados
individualmente. Consideracdes finais: O modelo superestima a producdo de forgca maxima
dos voluntarios, uma vez que este foi desenvolvido para sujeitos normais e a amostra deste
estudo foi composta por idosos. O modelo tem limitacGes ao ndo considerar forgas contrarias

oriundas de encurtamento muscular e cocontragdes de antagonistas, comuns nesta populagéo.



ABSTRACT

Background: One common way to know muscular function is by computational
biomechanics muscle models (BMM), that use physiological cross-section area (PCSA),
fascicle length (FL) and penation angle to estimate the maximum isometric moment for each
muscle. The input for these BMM usually are mean values obtained from cadaveric
specimens that ignore specifics characteristics from the studied population. Objective:
compare the experimental knee extensor maximum isometric moment (KMiso) with the
KMiso estimated with specific parameters measured individually and with the KMiso
estimated with literature proposed parameters. Methodology: the data obtained from sixteen
elderly volunteers, mean age of 59+8 years, that performed five maximum voluntary
isometric contraction at knee angle of 30°, 45°, 60°, 75° and 90°, and magnetic resonance
images data of the lower limbs and ultrasound images from vastus lateralis which witch were
estimated the aquitecture parameters needed for the model. Results: The KMiso estimated
with literature proposed parameters were closed to the experimental KMiso when compared
with estimated with specific parameter measured individualy, but both significantly
overestimated the experimental KMiso. Conclusions: the BMM estimate higher values of
KMsio independently of the parameters used. This model was created for normal subjects
whereas the elderly people have specific characteristics that the model do not considers during
the estimatives. Such limitations like muscle shortening and increased antagonist
coactivations common in the elderly population create opposite forces that are ignored by the

model.
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1. INTRODUCAO

De acordo com Organizacdo Mundial da Saiude (OMS) o crescimento da
populacdo de idosos é uma tendéncia mundial. Prova disso, € que o numero de idosos tem
crescido acima do numero de pessoas em qualquer outra faixa etaria (BOERMA et al., 2010).
A expectativa de vida nunca foi tdo alta na historia da humanidade (FRONTERA, 2006). No
Brasil, esta tendéncia se repete; a populacdo de pessoas com mais de 65 anos também esta em
constante crescimento e segundo o Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica (IBGE), o
numero de idosos no Brasil tem crescido a taxas acima da populacdo em geral. Em 1990, a
populacéo brasileira era de aproximadamente 147 milhdes de pessoas, onde 0s idosos eram
apenas 6 milhdes representando 4,2% da populacdo. Ja em 2010 o total da populacéo era 192
milhdes de habitantes, onde 11 milhdes tinham mais de 65 anos, o que representa 6.1% da
populacdo. Enquanto a populacdo brasileira cresceu 30%, o nimero de idoso quase dobrou
(aumento de 91%). Segundo uma projecdo feita pelo IBGE, em 2025 a populagéo de idosos
dobrara e em 2050 serdo 39 milhdes, o que representara 16% da populagdo, ou seja, teremos
quase quatro vezes mais idosos do que temos hoje.

Do ponto de vista fisiologico, envelhecimento pode ser definido como a soma
de todas as mudangas que ocorrem em um organisSmo Vvivo com 0 passar do tempo
(WEINERT e TIMIRAS, 2003). E uma das principais mudangas decorrentes do
envelhecimento é a perda significativa na funcdo, forga e estrutura musculoesquelética, além
da diminuicéo dos niveis de massa muscular (LAURETANI et al., 2003; ABELLAN VAN
KAN, 2009). Estas mudancas graduais sdo também conhecidas como processo de sarcopenia.

Além disso, a literatura tem documentado que, com o envelhecimento seguido
pela sarcopenia, ha incidéncia de limitagdes funcionais, dentre elas o caminhar (IEZZONI et
al., 2001). Ainda, de acordo com Frontera (2006), muitos pacientes idosos acreditam que se
tornar fisicamente dependente € o maior dos temores, pois para a maioria deles envelhecer
ndo é um problema, mas perder a independéncia funcional é inaceitavel. Para desacelerar esta
perda significativa das capacidades funcionais é necessario o conhecimento preciso da funcéo
muscular para entdo desenvolver planos de reabilitacdo e propostas treinamento fisico 6timos
projetados direta e especificamente para as necessidades do individuo.

Uma das formas de conhecimento da fun¢do muscular se da por meio de
modelos biomecanicos computacionais; no entanto, esta técnica possui algumas limitacoes
quanto as propriedades musculares que sdo utilizadas para a estimativa da forca muscular.

Diversos estudos apresentados na literatura propem parédmetros para o calculo da funcéo
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muscular (WICKIEWICZ et al., 1983; FRIEDERICH e BRAND, 1990; WARD et al., 2009).
Estes dados sdo considerados genéricos, pois ao adota-los em um modelo biomecanico esta se
ignorando as propriedades musculares especificas do individuo, ou grupo de individuos, alvo
do estudo, o que pode ser uma grande limitacdo.

O conhecimento preciso da fungdo muscular permite melhorar o diagnostico e,
por conseguinte o tratamento de pacientes com deficiéncias de locomocéo e em atividades de
vida diario. Pode também auxiliar na compreensdo dos mecanismos de lesdo muscular e,
consequentemente, na elaboracdo de estratégias para a prevencdo de lesGes durante o
treinamento (ANDREWS, HARRELSON e WILK, 2002), além de auxiliar no projeto de
préteses para a substituicdo de articulagdes. Além disso muitos outros problemas neuroldgicos
e ortopedicos, onde o conhecimento das forcas musculares durante atividades de vida diaria
faz-se necessario e poderia melhorar a tomada de decisdo clinica.

Avaliagdo ndo invasiva da fungdo musculo-esquelética tem sido um dos
maiores objetivos dos pesquisadores em biomecénica. Para esta avaliagdo, modelos
computacionais tem se mostrado importantes ferramentas capazes de estimar in-vivo a fungéo
muscular (PANDY e ANDRIACCHI, 2010). Desde o primeiro modelo musculoesquelético
(PAUL, 1966) o desenvolvimento de modelos mais precisos acelerou muito nos ultimos 10
anos devido ao crescente aumento no poder de processamento computacional e a
programacéo de algoritmos mais robustos (VICECONTI et al., 2006; DELP et al., 2007).

Para que o modelo musculo esquelético computacional seja confiavel €
necessario que represente matematicamente o comportamento fisiolégico da contracéo
muscular. Um modelo bastante conhecido que estima a forca muscular € o0 modelo proposto
por Hill (HILL, 1938). Este modelo utiliza parametros fisiolégicos coletados de diversos
estudos para a estimativa das forcas musculares (BUCHANAN et al.., 2004; ZAJAC;
GORDON, 1989). O modelo de Hill -caracteriza-se por ser poderosa
ferramenta que da resultados satisfatorios para a maioria das aplicacdes (BUCHANAN et al.,
2004).

Diversos modelos computacionais tém sido criados para a analise biomecénica.
Analise das forcas e torques musculares e articulares na coluna vertebral (PANJABI, 1998;
ARJMAND et al., 2009), nos membros inferiores (NEPTUNE, KAUTZ e ZAJAC, 2001;
LLOYD e BESIER, 2003; BLEMKER e DELP, 2006), nos membros superiores
(PRAAGMAN et al., 2000; MURRAY e JOHNSON, 2004) sdo alguns dos exemplos de
modelos computacionais que tém sido utilizados. No entanto, todos estes modelos possuem

uma limitacdo em comum: utilizam parametros fisiologicos genéricos citados na literatura
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para a estimativa das forcas musculares, isto €, empregam valores médios coletados de
cadaveres, ignorando as caracteristicas fisioldgicas especificas da populagdo estudada
(PANDY e ANDRIACCHI, 2010).

Diversos estudos ja mencionaram que diferencas nas propriedades musculares
utilizadas como parametros para a estimativa da forgca muscular em modelos biomecénicos
sdo capazes de alterar significativamente as respostas do modelo (BRAND, PEDERSEN e
FRIEDERICH, 1986; RAIKOVA e PRILUTSKY, 2001; THELEN, 2003; SCOVIL e
RONSKY, 2006; REDL, GFOEHLER e PANDY, 2007). A consequéncia pratica disso € que,
se 0s modelos forem imprecisos na estimativa da forca muscular, o diagnoéstico de qual
musculo esta afetando uma determinada atividade pode ser errado e, por conseguinte, 0
tratamento de pacientes com deficiéncias em tais atividades, como a locomocéo, sera
prejudicado. Ainda, ao interpretar os mecanismos de uma determinada lesdo muscular a partir
de um modelo impreciso pode afetar na elaboracdo de estratégias para o tratamento e
prevencdo dessas lesdes. Além de outras situagdes em que a tomada de decisdo clinica pode
ser auxiliada pelo conhecimento das forcas musculares (ANDREWS; HARRELSON; WILK,
2002).

Por isso, tendo em vista a grande variacdo nas propriedades musculares citadas
na literatura, bem como o fato de que as propriedades musculares mudarem em funcéo da
idade e nivel de atividade fisica (THELEN, 2003; REDL, GFOEHLER e PANDY, 2007), o
presente estudo sera desenvolvido para responder a seguinte questdo de pesquisa: Qual a
diferenca da forca muscular maxima estimada por modelo biomecanico de membros
inferiores durante a extensdo de joelhos utilizando os parametros de arquitetura muscular
especificos de idosos comparativamente a parametros de arquitetura genéricos encontrados
na literatura?

A maior contribuicdo do presente estudo sera responder se estes parametros
individuais podem alterar significativamente a estimativa das for¢as musculares oriundas de
dados genéricos da literatura. Uma vez que a estimativa das forcas musculares pode auxiliar
diretamente na prescri¢do de exercicios, uma prescri¢cdo imprecisa pode alterar os resultados
de um tratamento ou treinamento.

Desse modo, para responder a questdo apresentada acima, o presente projeto
delineard uma metodologia que seréd apresentada a seguir e tem com objetivo geral: comparar
a forca muscular maxima estimada por modelo biomecanico de membros inferiores em
idosos, utilizando como parametros de modelamento as propriedades musculares especificas

dos individuos e parametros de arquitetura genéricos disponiveis na literatura.
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2. OBJETIVOS
2.1. OBJETIVO GERAL

Comparar a estimativa de torque e de forca muscular méxima de extenséo de
joelho utilizando pardmetros da literatura com o uso de parametros mensurados diretamente
de individuos idosos.

Comparar o torque isométrico maximo de extensdo de joelhos, em individuos
idosos com a estimativa de torque e de forca maxima muscular méxima de extenséo de joelho

utilizando parametros mensurados diretamente com parametros da literatura.

2.2. OBJETIVOS ESPECIFICOS

e Estimar o torque muscular isométrico maximo de extensdo de joelhos com parametros

de arquitetura muscular adquiridos da literatura

e Estimar o torque muscular isométrico maximo de extensdo de joelhos com parametros

de arquitetura muscular adquiridos experimentalmente

e Comparar o torque muscular maximo de extensdo de joelho estimado por modelo
biomecanico de membros inferiores utilizando parametros da literatura com o uso de

parametros mensurados diretamente de individuos idosos.

e Comparar o torque muscular isométrico maximo de extensdo de joelhos experimental

dos individuos idosos com o torque muscular isomeétrico maximo estimado

3. HIPOTESE EXPERIMENTAL

Considerando o fato de que a maior parte dos estudos encontrados na literatura
estimaram a forca muscular utilizando como parametros para o calculo valores médios das
propriedades musculares ao invés das propriedades especificas dos individuos (FRIGO,
PAVAN e BRUNNER, 2009; ARNOLD et al., 2010; STEELE et al., 2010), especula-se que
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estas estimativas podem ndo representar com a mesma precisdo a forca realizada pelo
individuo durante a tarefa, principalmente quando este individuo pertence a uma populagédo
onde as propriedades musculares sdo alteradas decorrentes de fatores externos como o
envelhecimento (THELEN, 2003),

Além disso, uma das principais mudancas decorrentes do envelhecimento € a
perda significativa na funcdo, forca e estrutura musculoesquelética, processo conhecido como
sarcopenia (LAURETANI et al.., 2003; ABELLAN VAN KAN, 2009). Este processo altera
diretamente as propriedades musculares, diminuindo a forca isométrica maxima realizada da
populacéo idosa.

Diante do exposto, ao introduzir no modelo muscular computacional as
propriedades musculares individuais dos sujeitos voluntarios deste estudo, a seguinte hipotese

experimental foi formulada:

e Serdo encontradas diferencas na forca isomeétrica maxima estimada individualmente com
os resultados da forca isométrica méxima estimada com os parametros médios propostos
pela literatura, sendo que essas diferencas representardo uma estimativa mais precisa do

torque isométrico maximo dos individuos adquiridos experimentalmente.

4. REFERENCIAL TEORICO

Os modelos biomecanicos computacionais sdo poderosas ferramentas que
permitem entender o funcionamento mecanico de estruturas biolégicas como musculos e
0SS0S € suas interacdes para gerar movimentos voluntarios. Os musculos sdo os “geradores”
de forga do corpo humano, e saber o quanto cada um produz de forga em determinadas tarefas
é altamente benéfico para a prescri¢do de exercicios terapéuticos e de treinamento fisico de
maneira mais precisa. No entanto alguns cuidados devem ser tomados na utilizacdo destes
modelos em populacGes como a de idosos. Para compreender este tema e como ele tem se
desenvolvido na comunidade cientifica foi escrita essa revisdo de literatura, a qual abrangeu
0s seguintes topicos: (1) Contextualizacdo a andlise de forcas por meio de modelos
biomecanicos. (2) OpenSim. (3) Modelamento Muscular. (4) Estimativa das forgas

musculares.
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4.1. CONTEXTUALIZACAO A ANALISE DE FORGCAS POR MEIO DE MODELOS
BIOMECANICOS

Na anéalise e investigacdo do movimento humano, a biomecanica externa,
estuda os fendbmenos fisicos que atuam externamente ao sistema bioldgico em questdo, neste
estudo, o corpo humano. Exemplos destes fendmenos ou forgas séo: a forga gravitacional,
forca de reacdo do solo e forca de contato, que sdo variaveis, normalmente, observaveis
diretamente. J& a biomecéanica interna se preocupa com as forcas internas, ou seja, forcas
transmitidas pelas estruturas bioldgicas internas do corpo tais como: forgas musculares, forcas
nos tenddes, ligamentos, 0ssos e cartilagens articulares (AMADIO e BAUMANN, 2000).

Essas forcas podem ser medidas a partir de métodos diretos e indiretos.
Segundo Erdemir et al.. (2007), a medicdo direta das forcas internas, como a muscular, esta
limitada a procedimentos invasivos. Ainda, conforme Winter (2005) ha uma grande
dificuldade na determinacdo de forcas internas pelo método direto, devido a necessidade de
introdugdo cirurgica de transdutores de forga no corpo humano. Alguns pesquisadores ja
realizaram estes procedimentos em estruturas como o ligamento cruzado anterior
(BEYNNON e FLEMING, 1998) para forcas ligamentares e no caso de forgas musculares o
transdutor deve ser inserido diretamente no tenddo (ERDEMIR et al., 2007). Finni, Komi e
Lukkariniemi (1998) e Komi (1990) apontam que ha grande variabilidade em mensuracgdes
diretas das forcas musculares entre os sujeitos analisados, 0 que compromete a proficuidade
dos dados, e ressaltam que nos estudos em humanos, assim como nos realizados em animais,
foram encontrados resultados bastante diferentes das curvas classicas obtidas de ensaios
clinicos em musculos isolados. Esses autores justificam afirmando que as condi¢des a que 0s
musculos séo aplicados em situagdes isoladas, in vitro, sdo muito diferentes das condic¢des in
vivo. Outra limitacdo destes estudos € que ndo sdo capazes de avaliar a relacdo entre a tenséo
do tenddo analisado e os demais mdusculos agonistas, antagonistas ou sinergistas que
transpassam a articulacdo ou auxiliam no gesto analisado (PANDY e ANDRIACCHI, 2010).
Devido a estas desvantagens as forcas internas sdo frequentemente estimadas através do
método indireto em estudos realizados com seres humanos.

Ja o meétodo indireto utiliza modelos que objetivam representar a estrutura
corporal desejada de forma simplificada em relacdo a realidade (WINTER, 2005). Estas
simplificacBes podem representar limitacGes ou restricbes dos modelos, porém ndo reduzem
sua relevancia para a compreensdao do movimento humano. Diferentes tipos de modelos

biomecanicos podem ser utilizados, sendo adaptados e estruturados de acordo com a analise
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desejada (NIGG e HERZOG, 2005). Um modelo permite analisar as variaveis do sistema de
interesse e estimar como elas se relacionam. A partir de um modelo s&o obtidas informagdes
sobre a relacéo entre causa e efeito (HERZOG, 1996; NIGG e HERZOG, 1999).

Os modelos biomecanicos computacionais sdo formados por um conjunto de
equacdes matematicas que incorporam a geometria e as propriedades fisicas das estruturas
que estdo sendo representadas. Nestes modelos sdo fornecidos pardmetros de entrada oriundos
de estudos com cadaveres, de dados coletados em animais ou voluntarios humanos, ou ainda
de informacdes da literatura (PANJABI, 1998). Existem dois meios mais frequentes para o
desenvolvimento de modelos biomecénicos computacionais observados na literatura, a
primeira € a criacdo independente de modelos biomecénicos através de softwares de calculo
geneéricos como o Matlab® ou através de pacotes de modelamento que fornecem ferramentas
desenvolvidas especialmente para a biomecénica (ex.. SIMM, OpenSim, AnyBody, entre
outros)(KELLY, 2008).

Diversos modelos computacionais tém sido criados para a analise biomecénica
da distribuicdo de forcas e torques na coluna vertebral (PANJABI, 1998; ARIMAND et al.,
2009), nos membros inferiores (NEPTUNE, KAUTZ e ZAJAC, 2001; LLOYD e BESIER,
2003; BLEMKER e DELP, 2006), nos membros superiores (PRAAGMAN et al., 2000;
MURRAY e JOHNSON, 2004), coordenac¢do muscular (MUNIH e KRALJ, 1997; RAASCH
et al., 1997), entre outros diversos fatores que podem ser avaliados por meio de modelos
biomecanicos computacionais.

No entanto, todos estes modelos possuem limitacdes em comum: (1) dificil ou
nenhum acesso ao ambiente de trabalho (software) utilizado para gerar os modelos, muitas
vezes com valores elevados para a compra; (II) ndo compartilhamento (livre acesso) do
codigo fonte dos modelos desenvolvidos; (I11) especificidade elevada, ou seja, os modelos ndo
sdo reaplicaveis aos mais variados objetivos ou contextos de pesquisa; (IV) a linguagem de
programacao utilizada ndo € padronizada. Esses fatores vao de encontro & nova tendéncia
global de compartilhamento de informacgdes e comunicagdo entre pesquisadores, a fim de
abreviar a “burocratizacéo do conhecimento” e acelerar novos avangos cientificos.

Uma iniciativa que teve por objetivo o compartilhamento do conhecimento
desenvolvido na area de biomecénica foi a criagdo do software OpenSim (DELP et al., 2007).
O OpenSim é um software que permite livre acesso dos usuarios ao desenvolvimento de
modelos musculoesqueléticos e a criacdo de simulagGes dinamicas de movimento. Além
disso, fornece uma plataforma na qual a comunidade da area de Biomecénica pode construir

arquivos de simulagBes que podem ser trocados, testados, analisados e melhorados sem
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necessidade de permissdo, por meio da colaboracdo de multiplas instituigdes que adquirirem
esse software gratuito.

4.2. O OPENSIM

O OpenSim é um pacote de simulacéo disponivel gratuitamente que permite a
construcdo, compartilhamento e analise de modelos computacionais do sistema osteomuscular
e simulagdes dindmicas do movimento. Sua primeira versao foi apresentada a comunidade
cientifica durante a Conferéncia da Sociedade Americana de Biomecanica em 2007. Desde o
seu langcamento, milhares de pesquisadores passaram a utilizar o software em uma grande
variedade de aplica¢Ges incluindo, pesquisa biomecénica, projeto de dispositivos médicos,
pesquisa em ortopedia e reabilitagdo, pesquisa em neurociéncia, projetos e andlise
ergondmica, ciéncias do desporto, animacdo computadorizada, pesquisa em robotica, e
educacdo (ANDERSON et al., 2010).

O software fornece uma plataforma na qual a comunidade cientifica pode
construir uma biblioteca de simulagcbes que podem ser trocadas, testadas, analisadas e
melhoradas através da colaboracdo multidisciplinar. Para isso, a base do software basico foi
escrito em linguagem C++, e a interface grafica do usuéario (Figura 1) foi escrita em Java,
duas linguagens amplamente difundidas na engenharia de software, o que permite a criagédo de
plug-ins®. A partir da interface gréafica do usuario pode-se analisar os modelos e simulacdes
existentes e desenvolver novos modelos e simulacdes (ANDERSON et al., 2010).

! Entende-se plug-in como um programa de computador secundério, mais leve, usado para adicionar
funcBes a outros programas maiores, provendo alguma funcionalidade especial ou muito especifica.
Geralmente utilizado para suprir uma demanda especifica do programador. Permitindo que
desenvolvedores de software externos estendam as funcionalidades do programa maior (LEACH,
1999).
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Figura 1: Screenshot da Interface Gréafica de Usuario do OpenSim. Acima alguns dos
modelos osteomusculares disponiveis para o software, e em destaque no canto inferior
esquerdo o modelo de membros inferiores de Delp et al. (1990).
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O OpenSim inclui uma ampla variedade de recursos. Algumas das

caracteristicas que mais se destacam sao:

« Plotar diretamente os resultados das analises feitas no software

* Dimensionar o tamanho de um modelo musculoesquelético
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* Realizacdo de analises de cinematica inversa para calculo dos angulos
articulares

* Realizacdo de analises da dindmica inversa para calcular os momentos e
forcas externas e internas

* Dindmica direta para gerar simulagdes de movimento

Dentre os varios recursos que o software proporciona (veja Delp et al. (1990)
Anderson et al. (2010) para mais detalhes), o céalculo das forcas musculares é sempre feito a
partir de um modelo de um atuador musculotendineo padrdo do programa. Isso torna o0s
modelos utilizados dentro do software genéricos o suficiente para serem aplicados aos mais
variados objetivos ou contextos de pesquisa, facilmente compartilhados on-line (simtk.org),
com linguagem de programacdo padronizada e simples (linguagem java que pode ser
facilmente editada em qualquer editor xml) e 0 mais importante é que todos estes recursos sao
disponibilizados gratuitamente (DELP ET AL. 1990; ANDERSON ET AL. 2010).

4.3. MODELAMENTO MUSCULAR

Um musculo, ou “atuador musculo-tendineo” (AMT) como é chamado nos
modelos musculoesqueléticos, é o elemento presente no modelo responséavel por gerar forga.
Ou seja, € o componente atuante do modelo musculoesquelético. Seu comportamento é
definido especificando a geometria e propriedades dindmicas de gerac¢do de forca individuais
de cada musculo (DELP, 1990). Essas informacdes permitem escalar o comportamento
geneérico muscular para o0 comportamento mais proximo ao do musculo em questéo.

Apesar da dificuldade em obter clinicamente informagOes pertinentes
sobre a fungdo dos musculos esqueléticos, informagdes acerca do comportamento muscular
individual possuem inimeras aplicabilidades. O conhecimento preciso das forcas musculares
pode melhorar o diagnostico e tratamento de pacientes com deficiéncias para se
movimentar. No tratamento de neuropatologias como paralisia cerebral, clinicos poderiam
“ver” qual musculo é responsavel pelo padrdo anormal de movimento e de marcha, entdo
aquele musculo poderia ser diretamente selecionado para a cirurgia.

A quantificacdo das forcas musculares pode auxiliar na compreensdo dos mecanismos
de lesdo muscular e, consequentemente, na elaboracdo de estratégias para a prevencdo de
lesGes durante o treinamento desportivo (ANDREWS, HARRELSON e WILK, 2002). Em um
atleta com uma lesdo de esforgco recorrente, seria possivel "ver" as cargas serem impostas

sobre 0ssos e articulagcdes durante 0 movimento, e como (ou se) essas cargas sdo alteradas
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durante o processo de reabilitagdo a fim de minimizar o estresse estrutural (ERDEMIR et al.,
2007).

Informacdes precisas dos padrdes de sobrecarga incididos em musculos e 0ssos
também podem auxiliar no projeto de proteses para a substituicdo de articulagcdes. E na
engenharia de tecidos, pesquisadores poderiam saber com mais precisao quais tecidos moles
estdo danificadas em consequéncia de lesdes (PANDY e ANDRIACCHI, 2010), além
de muitos outros problemas neuroldgicos e ortopédicos, onde o conhecimento das forcgas

musculares poderia melhorar a tomada de deciséo clinica.
4.3.1. Dimensionamento Muscular

Para que estas analises sejam possiveis é necessario cuidado extra na precisao
dos valores estimados e dos parametros fisiolégicos musculares adotados no modelo, pois eles
tem efeitos significativos sobre os resultados de modelagem e simulacdo (GONZALEZ,
BUCHANAN e DELP, 1997).

Gragas & homogeneidade estrutural e disposicdo dos componentes musculares
na fibra muscular, o tipo de modelo e o comportamento dos atuadores podem ser
representados com as mesmas fungdes para todos os musculos, ou seja, basta utilizar os
parametros proprios de cada musculo para que as fungdes musculares (por exemplo: forca-
comprimento ou forga-velocidade) se dimensionem para o musculo em questdo (ZAJAC,

1989). Entdo, a seguir serdo mencionados apenas 0s comportamentos genéricos musculares.
4.3.2. Dinamica Muscular

Para que o modelo musculo esquelético seja confiavel é necessario um modelo
que represente matematicamente o comportamento fisiolégico da contracdo muscular. Um
modelo bastante conhecido que estima a forga muscular por meio de pontes cruzadas é o
modelo muscular do tipo Huxley (HUXLEY, 1957; HUXLEY e SIMMONS, 1971,
ZAHALAK, 1986), que é bastante complexo e tem sido utilizado em diversos estudos para
andlise do comportamento muscular (BEELER e REUTER, 1977; VENDELIN et al., 2000).
Neste modelo, a dindmica muscular é regida por multiplas equacdes diferenciais, isso faz com
que o modelo demande muito processamento computacional, e consequentemente consuma
muito tempo para aquisicdo da forca de muitos musculos simulados simultaneamente
(BUCHANAN et al., 2004).
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Por esta razdo, muitos pesquisadores que desenvolvem modelos
musculoesqueléticos de grande complexidade, isto €, com muitos atuadores
musculotendineos, tém optado por utilizar o modelo muscular do tipo Hill, de
natureza fenomenolodgica, é uma ferramenta poderosa que da resultados satisfatorios para a
maioria das aplica¢cGes. Uma vantagem significativa de modelos do tipo Hill € que a dindmica
da contracéo é regida por apenas uma equacdo diferencial por musculo, fazendo a modelagem
do sistema de musculos computacionalmente viavel (BUCHANAN et al., 2004).

As propriedades isomeétricas de geracdo de forca de AMT especifico sdo
derivadas dimensionando o modelo muscular genérico baseado no modelo muscular de Hill
(HILL, 1938). O arranjo geral do modelo muscular do tipo Hill (ZAJAC e GORDON, 1989)
utilizado nos modelos em OpenSim esta representado na Figura 2. O modelo de Hill consiste
fundamentalmente de um tend&o e da fibra muscular. O tendao possui apenas 0 componente
elastico em série com a fibra muscular. Ja a fibra muscular é composta tanto por um
componente elastico quanto por um componente contratil (ZAJAC e GORDON, 1989; DELP,
1990; DELP et al., 2007).

Figura 2: Esquema do modelo de atuador musculotendineo do tipo Hill adaptado.
Mostrando fibras musculares em série com o tend@o. Na fibra muscular estdo representados o
elemento contrétil e 0 componente elastico muscular em paralelo que juntos geram a forcas do
musculo (F™). A forca muscular passiva (F2!) é dada em funcéo de sua rigidez n&o linear (k).
A forca muscular ativa (F}) é uma funcdo do comprimento da fibra muscular (#M) e da
velocidade de contracdo muscular (v™). Enquanto que a forca do tenddo (FT) é dada em
funcdo do comprimento do tenddo (£7). Angulo de penacdo (a). Comprimento total
musculotendineo (#7). Adaptado de Zajac (1989), Buchanan et al. (2004) e Delp et al.
(2007).
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Tendéo Fibra Muscular
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O modelo de Hill é usado para estimar a forca que pode ser gerada pelos

elementos contréateis das fibras musculares, com a funcgéo geral representada abaixo:

F™(t) = fm)f (Da(®)F" (Equacdo 1)

Onde; F™(t) = forca muscular em funcdo do tempo. f(v) = forca da fibra
dependente da velocidade normalizada. f(¢) = forca da fibra dependente do comprimento de
fibra normalizado. a(t) = ativacdo muscular em fungdo do tempo. Fj* = forca maxima

isométrica da fibra muscular.
4.3.2.1. Forcaem funcdo do comprimento

Para compreender a dindmica da contracdo presente no modelo devemos
comegar por descrever a relacdo entre a forca muscular e comprimento. A parte contrétil
(ativa) do musculo produz um pico de forca (F}) quandos sarcomeros estdo
em um tamanho ideal, ou seja, quando ha sobreposi¢édo ideal dos miofilamentos de actina
e miosina. Quando o masculo esta em um comprimento diferente ao comprimento ideal ele
ndo pode gerar tanta forca e a sua forca méxima potencial ird diminuir (HUXLEY, 1957;
HUXLEY e SIMMONS, 1971). Musculos humanos atingem os valores méaximos de
forca quando os sarcomeros estdo em um comprimento de 2,8 um (WALKER e SCHRODT,
1974). Quando a maioria dos sarcémeros dentro
de uma fibra muscular estdo neste comprimento, e ocorre o pico de forca da fibra, F}!, é

dito que a fibra estd no comprimento da fibra 6tima (£}') (BUCHANAN et al., 2004).
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A Figura 3 apresenta as curvas genéricas do comportamento da forca pelo
comprimento para as fibras musculares utilizadas nos modelos biomecanico projetados para o
software OpenSim. O elemento contratil e 0 componente elastico muscular em paralelo que
juntos geram a forcas do musculo (F™). A forca muscular passiva (F5!) é dada em funcéo de
sua rigidez ndo linear (k). A forca muscular ativa (F}?) é uma funcdo do o comprimento da

fibra muscular (£M).

Figura 3: Propriedades estaticas da funcdo forca comprimento do tecido muscular que é
considerada nos modelos musculares em OpenSim. Onde o ponto destacado no grafico
representa o0 ponto de forgca muscular isométrica maxima (Fj") e de comprimento 6timo da
fibra (¢3'). Adaptado de Zajac (1989).
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Matematicamente, € mais Gtil considerar as funcbes de forca em unidades
adimensionais, como mostrado para a relacédo de for¢a-comprimento na Figura 3. Pode-se
assumir que os mauasculos produzem zero de forca quando seu comprimento é inferior a
aproximadamente 50% ou superior a 150% do seu comprimento Otimo, £3', conforme
ilustrado acima (ZAJAC, 1989).

A curva estd normalizada pela for¢ca muscular isométrica maxima (Fj"*). E o
comportamento que ela assume é definido pela a forca muscular ativa comprimento-
dependente f,(£) (ZAJAC, 1989; BUCHANAN et al., 2004):

Fi* = fa(€) Fg" a(t) (Equacdo 2)
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Onde F;* é a forca muscular representada pela parte ativa da relacdo forca
comprimento. a(t) € o nivel de atividade muscular, que varia de 0 (nenhuma ativacdo) a 1
(ativagdo tetanica). Perceba que o pico de forga muscular (F3") pode ser redimensionado
quando a(t) € menor que 1.

A forca muscular passiva, FF*, no musculo que ocorre devido a elasticidade
do tecido que estd em paralelo com o elemento contratil. Forgcas passivas sdo muito
pequenas quando as fibras musculares estdo muito mais curtas do que 0s seus comprimentos
de fibra 6tima, £, e sobem muito apds o ¢3'. A forga passiva possui comportamento
exponencial dado em funcdo do comprimento da fibra, fp(£), e normalizada pelo pico de

forca muscular (Fg"), dada pela equacéode Zajac (1989).

Fp' = fp(O)FF" (Equagdo 3)

Entdo, a forca muscular total, F™, é a soma dos componentes ativos (F;*) e
passivos (F7*), como mostra 0 modelo da Figura 2 e é representada graficamente na Figura 3.

Esta curva pode ser dimensionada para qualquer musculo e é dada pela equacéo.

F™ =F"™+ F* (Equagéo 4)

Perceba que F™ nesta equagdo leva assume apenas 0S componentes
isomeétricos presentes na relacdo forca-comprimento muscular. No entanto, em situagdes
dindmicas a forca muscular depende também da velocidade da contracdo, podendo apresentar
comportamentos diferentes (HUXLEY, 1957). Neste estudo ndo seré levado em consideracao
0 comportamento forca-velocidade muscular uma vez que serdo analisadas apenas contragdes

isométricas.
4.3.2.2. Modelamento Tendineo

Uma vez que o tenddo estda em série com o mausculo, qualquer forca
qgue passa pelo musculo também deve passar pelo tenddo, e vice-versa. Por esta razdo,
a forca na fibra muscular ndo pode ser considerada sem analisar como ela é afetada
pela forca do tenddo (BUCHANAN et al., 2004).

O comportamento do tenddo foi assumido como tendo um comportamento
elastico. Abaixo do comprimento de repouso do tenddo (#7) o tenddo ndo oferece nenhuma
resisténcia. No entanto, acima do comprimento de repouso do tenddo, ele gera uma forcga

proporcional a distancia que é estirado (ZAJAC, 1989). Para escalar sua curva genérica para
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um atuador musculotendineo especifico basta possuir o pico de forca isométrico (F}) e o
tamanho do tenddo em repouso (£1) desta fibra muscular especifica. Mais uma
vez, para normalizar a curva para permitir o dimensionamento para diferentes masculos, o
modulo de elasticidade € dividido pela deformacgéo do tenddo no pico de forca isométrica,
F}, o que da um modulo de elasticidade normalizado de 37,5 (ZAJAC, 1989).

Figura 4: Curva genérica utilizada nos modelos musculares em OpenSim da forga passiva do
tenddo normalizada pela forca isométrica méxima muscular em funcéo da deformagéo relativa
do tenddo. No eixo horizontal esta representado do comprimento de tenddo em repouso (£7)
até 3,3% de aumento em seu comprimento. Adaptado de Zajac (1989).
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De acordo com Zajak (1989) a deformacdo do tenddo pode ser definida como:

ft—ft ~
i (Equacéo 5)
Onde, ¢ a deformacdo do tenddo relativa ao seu comprimento de repouso, £7,
e #T é o comprimento bruto do tenddo. Deve-se destacar novamente que sé ha estresse no
tenddo a partir do momento que a deformacdo é maior do que o comprimento de tenddo

relaxado.
4.3.3. Geometria Musculoesquelética

Para a representacdo da superficie O0ssea, cada 0sso foi representado como
uma rede de poligonos, onde cada interseccdo entre os poligonos possui coordenadas



28

tridimensionais especificadas a partir da digitalizacdo de ossos humanos (DELP et al., 1990).
Essas coordenadas foram usadas para representar no modelo de membros inferiores Delp
(DELP et al., 1990) todos os ossos da pelve, coxa, perna, € pé na interface grafica do

OpensSim.

Figura 5: Rede de poligonos que representa a superficie Ossea. Adaptado de Pandy e
Andriacchi (2010).

J& a geometria de um atuador musculotendineo tenta representar
fidedignamente o percurso muscular atraves das articulacdes. Este percurso deve levar em
conta como os comprimentos musculares e distancias perpendiculares mudam em fungéo do
angulo articular (BUCHANAN et al., 2004). Deve-se ressaltar que os musculos ndo se
comportam como uma linha reta durante a mudanga do angulo articular. Os percursos
musculares sdo definidos graficamente.

Este percurso € construido por uma seérie de pontos (coordenadas
tridimensionais) conectados por segmentos lineares, que representam o musculo propriamente
dito (Figura 6). Onde, cada ponto é fixo em um segmento corporal, e € expresso no sistema de
coordenadas daquele segmento (DELP, 1990; DELP et al., 2007). Na Figura 6b é possivel
visualizar a musculatura do quadriceps em destaque e, em destaque da Figura 6¢ o0 reto
femoral representado como um modelo muscular de Hill, com origem na espinha iliaca
anteroinferior e inserido na tuberosidade da tibia via patela e tend&o patelar.

Um minimo de dois pontos (origem e inser¢do) é necessario para definir o
caminho muscular (DELP et al., 2007). Dentro do software OpenSim, cada musculo €
representado por um ou mais modelos de Hill independentes, como € o caso do gluteo

maximo que é dividido em trés porcbes devido a sua grande area de fixacdo. Os pontos da
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geometria muscular podem ser editados, adicionados ou excluidos de forma a contornar
articulagées conforme o caminho muscular desejado, permitindo customizagdes de acordo
com as necessidades do estudo (DELP et al., 2007; ANDERSON et al., 2010).

Figura 6: Representacdo da geometria 6ssea dos musculos (a) dos membros inferiores; (b) do
grupo muscular quadriceps femoral; (c) do reto femoral, representado como o0 modelo de Hill.

\

4.3.1 Parametros para o modelamento

Os parametros utilizados nos modelos sdo também conhecidos como a
arquitetura muscular. A arquitetura da musculatura esquelética pode ser definida como a
disposicao das fibras musculares em um dado masculo (GANS, 1982). A arquitetura é capaz
de determinar a capacidade funcional do musculo (BODINE, ROY e MEADOWS, 1982;
POWELL, ROY e KANIM, 1984). Entdo, como estas informacGes acerca da arquitetura
muscular sdo as principais determinantes da funcdo muscular, o desenvolvimento de modelos
musculoesqueléticos e as decisdes tomadas para procedimentos cirurgicos dependem que
estes parametros sejam precisos (WARD et al., 2009).

Todas as equacOes desenvolvidas para descrever a dindmica da capacidade de
producdo de forca muscular sdo fungdes normalizadas (BUCHANAN et al., 2004). Para
dimensionar estas equacdes para diferentes musculos € necessario incluir no modelamento os
parametros fisioldgicos especificos que caracterizam suas propriedades musculares
individuais (ZAJAC, 1989; BUCHANAN et al., 2004; DELP et al.,, 2007), ou seja, 0s
parametros de arquitetura muscular. Este sdo; forca isométrica maxima (F}?), comprimento
6timo de fibra (£3f), comprimento de tenddo em repouso (¢7), dngulo de penagdo no
comprimento 6étimo de fibra () (DELP et al., 2007).
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Os parametros que definem a producéo de forca propostos pelo modelo de Hill
(HILL, 1938; ZAJAC, 1989) foram adaptados por Delp et al. (1990), Schutte et al. (1993) e
Thelen et al. (2003) para que fossem facilmente editados no ambiente OpenSim e levassem
em conta todas a propriedades apresentadas anteriormente.

Apesar de outros parametros fisicos, tais como massa muscular, volume
muscular e outros pardmetros metabdlicos, como a distribui¢do do tipo de fibra influenciar
substancialmente as propriedades contrateis, nenhum prevé a funcdo muscular téo
bem como a arquitetura muscular (FRIDEN e LIEBER, 2002). Inclusive Ward et al. (2009)
dizem que a massa e 0 volume (dois dos parametros mais comumente medidos) sdo pobres
preditores da funcdo muscular, mas muitas vezes sdo interpretados como importantes para tal.

De acordo com Ward et al. (2009) é muito importante ter dados de alta
fidelidade com a realidade e precisos de arquitetura muscular para serem usados em
aplicacdes especificas como modelos ortopédicos e musculoesqueléticos aplicados a
comunidades especificas e suas particularidades.

4.3.3.1. Forca Isométrica Maxima

A forca isométrica maxima (F}!), conhecida também no estudo das fibras
musculares individualmente como tensdo muscular tetanica maxima, corresponde ao pico de
forca que um musculo pode produzir em seu comprimento 6timo de forca (POWELL, ROY e
KANIM, 1984; ZAJAC, 1989; LIEBER e FRIDEN, 2000). A forca isométrica maxima esta
relacionada diretamente com a area de seccdo transversa fisiologica (ASTF), ilustrada na
Figura 7. Musculos com maior ASTF produzem uma forca isométrica maxima pois possuem
um maior nimero de elementos contrateis em paralelo (SPECTOR, GARDINER e
ZERNICKE, 1980; AKAGI et al., 2008). Além disso, 0s musculos possuem um stress
méaximo (considerando stress como sendo uma grandeza de forgca por unidade de area),
também conhecido em alguns estudos como tensdo especifica (POWELL, ROY e KANIM,
1984; BUCHANAN et al., 2004).

Figura 7: Representagdo esquematica da area de sec¢do transversa fisioldgica dos musculos
Biceps Braquial, Vasto Lateral e Gluteo Méaximo. (adaptado de Lieber e Friéden (2000)).
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f
Entdo, para calcular a forga isométrica maxima basta multiplicar a ASTF pela
tensao especifica muscular, como demonstra a Equacdo 7 (POWELL, ROY e KANIM, 1984):

FY(N) = PCSA (cm®) x Tensio Especifica (N/cm?) (Equagéo 6)

Nesta equagdo temos uma grandeza de area multiplicada por uma forca por
area resultando em uma forca total conhecida como forca isométrica maxima. E visivel que a
forca isométrica maxima é tdo dependente da ASTF quanto da tensdo especifica.

A ASTF € o Unico pardmetro de arquitetura muscular que é diretamente
proporcional a forgca isométrica maxima muscular. A ASTF dificilmente é a area de seccdo
transversa efetiva medida em algum plano anatémico tradicional. Teoricamente, a ASTF
representa a soma de todas as areas de seccdo de todas as fibras musculares dentro do
musculo (LIEBER e FRIDEN, 2000).

Ela pode ser calculada conforme a equacéo de Powel et al. (1984):

Massa Muscular (g)xcosseno a

PCSA (cm?) =

(equacéo 7)

p (g/cm3)xComprimento Muscular (cm)

Onde: p representa a densidade muscular (1056 g/cm® para musculos de
mamiferos) e a representa o angulo de penagdo do musculo.

Jé a tensdo especifica representa a forca que o masculo pode gerar por unidade
de ASTF. Este parametro é adquirido de espécimes musculares de cadaveres, ao normalizar a
tensdo maxima produzida pelo tecido muscular por sua area de sec¢éo transversa (LARSSON,
LI e FRONTERA, 1997). Os valores de tensdo especifica utilizados nos modelos em
OpenSim variam bastante devido a grande variabilidade destes valores entre os estudos, que

se deve ao faro dos estudos utilizarem cadaveres de diferentes faixas etarias (DELP et al.,
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1990; LARSSON, LI e FRONTERA, 1997). Entdo o valor utilizado no modelo de membros
inferiores foi de 61 N/cm? proposto por Wickiewicz et al. (1983).

4.3.3.2. Comprimento de fibra Muscular

O comprimento da fibra muscular (#M) corresponde ao comprimento
do tecido fascicular desde sua origem até sua insercdo nas duas aponeuroses musculares
(NARICI et al., 1996; KAWAKAMI, ICHINOSE e FUKUNAGA, 1998). Este parametro
pode ser adquirido in vivo através de diversas técnicas de captura de imagens bioldgicas:
como ultrassonografia, tomografia computadorizada e ressonancia magnética (SPOOR e
LEEUWEN, 1992; MAGANARIS, BALTZOPOULOS e SARGEANT, 1999). O
comprimento da fibra muscular € responsavel por dimensionalizar a curva genérica da relagéo
forca-comprimento muscular (ZAJAC, 1989). Deve-se tomar cuidado para ndo confundir o
comprimento da fibra muscular com o comprimento muscular propriamente dito que €
definido como a distancia da origem da parte mais proximal até a insercdo mais distal das
fibras musculares, pois em poucos musculos eles possuem o mesmo valor, caso dos musculos
com angulo de penacao igual a zero (LIEBER, 1992), o comprimento muscular propriamente
esta explicado no capitulo de geometria musculotendinea como o percurso muscular (item
4.3.1, pégina 29).

4.3.3.3. Comprimento de Repouso do Tendao

O comprimento de repouso do tenddo (£7) representa o comprimento em que o
tendd@o se encontra sem nenhuma tensao aplicada sobre ele, ou seja, ndo esta gerando forca
passiva (ZAJAC, 1989). E uma parametro normalmente dificil de medir e pouco relatado na
literatura (MANAL e BUCHANAN, 2004).

Este € um pardmetro de grande importancia dentro do modelamento
musculotendineo, pois ele ira dimensionalizar a curva genérica de forgca-comprimento do
tenddo. Além disso, este dado precisa ser bastante preciso pois pequenas variagdes no
comprimento de repouso do tenddo de um atuador musculotendineo especifico pode alterar
drasticamente a estimativa de forca produzida pelo atuador (LLOYD e BESIER, 2003;
MANAL e BUCHANAN, 2004).

4.3.3.4. Angulo de Penac&o



33

O éangulo de ¢é medido através da determinagdo do angulo
médio das fibras na face superficial do musculo em relacdo ao eixo de geracdo de forca
do musculo(LIEBER e FRIDEN, 2000; WARD et al., 2009). Mesmo que ele ndo seja igual
em toda a fibra o erro associado a essa mudanca € muito pequeno para influenciar a equacgéo
de estimativa de Forca Isométrica Méaxima (LIEBER e FRIDEN, 2000). Este parametro pode
ser adquirido in vivo através de diversas técnicas de captura de imagens bioldgicas como a
ultrassonografia.

Em comparacdo com um musculo de fibras paralelas, o comprimento da
fibra de um mausculo penado serd menor resultando em menos sarcdmeros em série e
consequentemente tera mais sarcomeros em paralelo. Isto confirmando o fato de que a

maioria dos musculos penados possui maior ASTF (GANS, 1982).
4.4. ESTIMATIVA DAS FORCAS MUSCULARES

Segundo Erdemir et al. (2010) e Fleming e Beynnon (2004), um
dos problemas classicos e mais desafiadores na  biomecanica é a
medicdo ou estimativa da forca muscular. Tanto do ponto de vista clinico quanto
académico, este € um problema extremamente relevante. O fato de propriedades fisioldgicas
musculares serem necessarias para o0 célculo da forgca muscular torna estes modelos
dependentes dessas propriedades, e consequentemente faz com que a fonte destas
propriedades deva ser meticulosamente selecionada para garantir uma estimativa pais precisa
(SCOVIL e RONSKY, 2006; REDL, GFOEHLER e PANDY, 2007). No entanto, a maioria
dos modelos biomecénicos para estimativa das forcas musculares utiliza valores genéricos
para as propriedades musculares, isto é, adotam os mesmos parametros para o calculo
independente do individuo que esta sendo avaliado (PANDY e ANDRIACCHI, 2010). Estes
parametros sdao normalmente coletados de espécimes cadavericos, que normalmente podem
ndo corresponder as caracteristicas da populacdo estudada (DE OLIVEIRA e LUPORINI
MENEGALDO, 2010). Pois, os espécimes cadavéricos utilizados nos estudos para
determinacdo da arquitetura muscular podem ndo representar as caracteristicas do grupo
estudado (HOLZBAUR, MURRAY e DELP, 2005; WARD et al., 2009).

Uma das primeiras tentativas de avaliar a estimativa muscular utilizando
diferentes propriedades musculares foram de Brand, Pedersen, e Friederich em estudo
publicado em 1986. Neste estudo eles compararam a estimativa da for¢ca muscular dos
membros inferiores durante a marcha utilizando diferentes valores de area de seccdo

transversa fisiologica. Para o calculo das forgas musculares foram modelados 47 atuadores
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musculotendineos dos membros inferiores somados a técnicas de otimizagdo n&o-linear
(PIERRYNOWSKI, 1982). A é&rea de seccdo transversa fisiologica de cada um dos 47
atuadores musculotendineos foram retiradas de dois espécimes cadavéricos e dos valores
relatados por Pierrynowski (1982) criando trés conjuntos de solucGes para o calculo. As trés
solugdes foram qualitativamente semelhantes, apresentando 0 mesmo comportamento, no
entanto, algumas vezes a forca muscular variou de 2 a 8 vezes. Concluiu-se que a estimativa é
muito sensivel aos pressupostos assumidos pelo modelos como a area de sec¢do transversa
fisioldgica podendo ser pouco confiavel (BRAND, PEDERSEN e FRIEDERICH, 1986).

Neste mesmo contexto, em 2001, Raikova e Prilutsky propunham que uma das
razBGes possiveis para a discrepancia nos resultados de for¢ca muscular de modelos musculares
em diversos estudos poderia ser que os autores utilizam diferentes conjuntos de parametros
musculares do modelo, 0 que poderia afetar substancialmente as forgcas previstas. Neste
estudo, o objetivo foi investigar sistematicamente a sensibilidade da solucéo 6tima das forgas
muscalares para 0s parametros musculares; area de seccdo transversa fisiologica e distancia
perpendicular muscular do modelo (de nove atuadores musculotendineos dos membros
inferiores), utilizando abordagem analitica. Os resultados analiticos revelaram que, em geral,
a forca ideal de cada musculo depende de uma forma muito complexa dos pardmetros do
modelos. Desvios dos valores nominais dos pardmetros (area de seccdo transversa fisioldgica
e distancia perpendicular muscular) dentro de uma faixa fisiologicamente viavel afetaram a
magnitude das forcas em varias vezes conforme as alteraces nos parametros. Conclui-se que
as divergéncias na literatura sobre os valores da estimativa muscular baseada em modelos
podem ser potencialmente explicadas pelas diferengas nos parametros empregados no modelo
(RAIKOVA e PRILUTSKY, 2001).

Holzbaur (2005), ao perceber que as propriedades musculares de tensdo
especifica recolhidas da literatura ndo permitiam uma estimativa da forca muscular maxima
gue se assemelhasse as medidas in-vivo diretas apresentadas em outros estudos, utilizou
valores diferentes de tensdo especifica para cada grupo muscular a fim de tornar os resultados
do seu modelo mais fidedignos com as mensuracGes de forca maxima diretas. Isso foi feito
com base em estudos que encontraram diferentes medidas de tensdo especifica em diferentes
grupos cadavéricos, e que propdem que como cada grupo muscular possui intensidades de uso
diferentes durante a vida cotidiana, talvez a tensdo especifica também fosse alterada entre 0s
grupos musculares.

Além dos estudos citados anteriormente, outros estudos mais recentes (TATE
et al., 2006; REDL, GFOEHLER e PANDY, 2007) geraram perturbagdes artificiais de até
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50% nos parametros utilizados pelos modelos que se mostraram bastante sensiveis, onde as
diferencas relativas nas respostas fornecidas pelos modelos foram maiores que as
perturbacdes. Estas diferencas foram encontradas tanto em simulac¢des de capacidade maxima
de producéo de forca quanto durante movimentos como a marcha.

A geracdo de simulagGes que representem com precisdo 0 movimento de
adultos de idade avangada requerem modelos que levem em conta as mudancas nas
propriedades musculares que ocorrem com o envelhecimento. O Unico estudo encontrado que
leva em conta as propriedades musculares de idosos foi o de Thelen (2003). Esse estudo teve
0 objetivo ajustar os parametros dos modelos musculotendineos do tipo Hill para refletir as
mudancas na mecanica muscular relacionadas a idade, e comparar estes ajustes as respostas
encontradas no modelo se assemelham com os resultados encontrados para a forca maxima
observados idosos. Assim, Thelen (2003) realizou uma revisao de literatura apresentando a
necessidade de ajustes para 0 modelamento devido a desativagdo muscular prolongada, uma
reducdo na velocidade de contracdo maxima, rigidez muscular passiva maior e reducdo da
forca isometrica maxima muscular, observadas em idosos. Com as mudancas relacionadas a
idade incorporadas ao modelo, contragdes isométricas e isocinéticas dos flexores e extensores
de tornozelo foram simuladas. Como resultado, 0 modelo apresentou que em altas velocidades
a reducdo na forca isométrica maxima muscular seria mais de 40% menor em idosos em
comparagdo com adultos jovens e saudaveis. Estas perdas excedem a perda de 30% na forca
isomeétrica maxima admitida no modelo. Assim, mostrando ser ainda mais importante ajustar
o0s parametros dos modelos quando simulando movimentos altamente dindmicos.

No entanto este estudo ndo leva em conta as propriedades musculares
especificas dos individuos voluntarios do estudo, apenas ajusta as propriedades de maneira
teorica conforme a literatura.

Esta série de estudos ilustra a necessidade da verificacdo precisa dos
parametros e propriedades utilizados nos modelos. Entdo para que as estimativas de forga
maxima sejam precisas vé-se imprescindivel o designio deste estudo de comparar a forca
muscular maxima estimada por modelo biomecanico de membros inferiores em idosos
utilizando parametros de arquitetura muscular especificos dos individuos e parametros de

arquitetura genéricos recolhidos na literatura.
5. MATERIAIS E METODOS

5.1. TIPO DE ESTUDO
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Este trabalho caracteriza-se por ser um estudo do tipo ex-post-facto, no modelo
descritivo-comparativo, sendo o método de abordagem dedutivo-hipotético.

5.2. ASPECTOS ETICOS

N&o ha conflito de interesses na realizacdo do presente estudo. Ainda, o
presente projeto se configura por ndo conter atividades de risco ou procedimentos invasivos a
participantes. Pois, trata-se de estudo comparativo, onde a amostra séo dados oriundos de um
banco de dados de estudos fundamentados nos preceitos dos principais documentos cientificos
que estabelecem diretrizes para pesquisas que envolvem seres humanos. Os projetos seguiram
as disposicbes da resolucdo 196/96 do Conselho Nacional de Salde, com os termos de
consentimento livre esclarecido (TCLE) e aprovagdo do comité de ética e pesquisa da
UFRGS. O qual incorpora sob a 6tica do individuo e suas coletividades, os quatro referenciais
basicos da bioética: autonomia, ndo maleficéncia, beneficéncia e justica, bem como visaram
assegurar os direitos e deveres que dizem respeito a comunidade cientifica, aos participantes

da pesquisa e ao Estado

5.2.1. Amostra

Tendo em vista 0 objetivo do estudo como a comparagdo da estimativa do
torque isométrico méximo de idosos com dois tipos de varidvel de entrada em um modelo
biomecanico. A amostra deste estudo foi composta pelos dados de arquitetura de 16
voluntarios idosos, com idade de 59,1+8 anos, massa de 79,5+16,1 quilogramas e estatura de
156,0+7,1 centimetros, de ambos os sexos. A amostra foi ndo probabilistica voluntaria. Estes
dados foram fornecidos pelo grupo de Grupo de Pesquisa em Biomecanica e Cinesiologia da
Universidade Federal do Rio Grande do Sul.

5.2.2. Critérios de Incluséo

Os critérios de inclusdo de individuos adotados neste estudo foram: o individuo
possuisse idade igual ou superior a 50 anos, de ambos o0s sexos e de locomocao autbnoma

(sem dispositivos auxiliares para a marcha).

5.2.3. Critérios de EXCLUSAO
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foram excluidos os idosos que apresentavam: incapacidade de compreender e
atender a comando verbal simples; amputagdes e/ou uso de proteses em membros; sequelas de
acidente vascular encefalico; doenca de Parkinson; fraturas em membros inferiores e/ou
coluna apds os 60 anos; doenca coronariana grave; labirintopatia incapacitante; neuropatia

diagnosticada e deformidade nos pés ou joelhos.

5.3. DEFINICAO OPERACIONAL DAS VARIAVEIS
5.3.1. Variaveis independentes:

e Angulo de penacdo: Mensurado a partir de imagens capturadas com imagem de
ultrassom com a sonda em paralelo as fibras musculares localizada no ventre muscular

dos musculos Vasto lateral.

e Comprimento do fasciculo: Mensurado a partir de imagens capturadas com imagem de
ultrassom com a sonda em paralelo as fibras musculares localizada no ventre muscular
dos musculos Vasto lateral, Reto Femoral, e Vasto Medial Obliquo. Para o vasto
intermédio foi mensurado no na superficie anterior a 50% do comprimento da coxa (a
distancia entre o trocanter maior do fémur até a fenda articular entre os condilos do

fémur e tibia). Todas com a sonda em paralelo as fibras musculares.

e Tensdo especifica: Definido como a for¢a que o musculo produz por unidade de area.

Foi utilizado o valor medido proposto por Wickiewicz et al. (1983) de 61 N/cm?.

e Volume muscular: O volume total dos mdsculos; vasto lateral, reto femoral, vasto
medial obliquo e vasto intermédio (expresso em cm®) serd estimado a partir da

espessura muscular com a equacao proposta por Miyatani et al. (2004).

o Area de seccdo transversa fisiologica: Area de seccdo perpendicular a direcdo dos
fasciculos, representada em cm?, foi estimada a partir da equac&o proposta por Powel
et al. (1984).
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Comprimento da muscular: Definido como a distancia entre a origem (juncdo 0sseo-
tendinea) mais proximal do musculo até a inser¢do mais distal do mesmo. foi estimada

ao demensionalisar o modelo biomecanico as medidas de estatura dos individuos.

Comprimento do tenddo: Foi estimado ao demensionalisar o0 modelo biomecanico as
medidas de comprimento muscular dos individuos, a partir das proporcdes

musculo/tenddo apresentadas por Lee, Uhm e Nam (2008).

Comprimento do Fémur: caracterizou-se pela distancia entre o trocanter maior do

fémur até o epicéndilo lateral.

Volume Muscular do Quadriceps: Adquirido a partir da soma das areas de sec¢do
transversas anatomicas dos musculos do quadriceps multiplicada pelo nimero de

imagens vezes a distancia entre cada uma das imagens.

Variaveis dependentes:

Forga total: Forca estimada que representa a soma entre a forga muscular passiva e a

forca muscular ativa.

Torque muscular: Representado pela forca muscular total de todos os masculos
integrantes do grupo muscular de extensores de joelho multiplicada pelas respectivas

distancias perpendiculares musculares.
ANALISE DE DADOS

Os valores de média e desvio padrao foram utilizados para analisar as variaveis

antropomeétricas (estatura, massa corporal total e comprimento de coxa), idade, como uma

forma de caracterizar a amostra. Além disso, a estatura do individuo foi utilizada para

dimensionalisar (DELP et al., 2007) o modelo. A dimensionalizag&o consistiu em alterar o

tamanho dos elementos anatbmicos do modelo a partir das medidas antropométricas,

conforme descrito no Referencial Tedrico (pagina 22).

As propriedades musculares adquiridas a partir das coletas foram: volume

muscular dos masculos do quadriceps, area de secgdo transversa anatdmica dos musculos do
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quadriceps, area de seccdo transversa fisioldgica do vasto lateral e &ngulo de penagéo do vasto
lateral. (dados apresentados na tabela 1).
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Tabela 1 - Area de Seccdo Transversa Anatdmica, Volume, Angulo de Penagdo e Comprimento do Fémur adquiridos experimentalmente e seus
respectivos valores adquiridos da Literatura de Ward et al. (2009). (N.A.: Indica os itens que ndo adquiridos. *: valores de comprimento de
fasciculo experimentais apresentados in situ, e valores de comprimento de fasciculo da literatura ja normalizados pelo comprimento 6timo de
sarcomero. RF: Reto Femoral. VI: Vasto Intermedio. VL: Vasto Lateral. VM: Vasto Medial. Quad.: Quadriceps)

Area de Seccgdo
Transversa Anatdmica

Volume (cm®)

Angulo de Penacio

Comprimento

Comprimento de

Sujeito (sz) (graus) do Femur Fasciculo (cm) *
RF VI VL VM Quad. RF VI VL VM RF VI VL VM (cm) RF VI VL VM
1 78 18,0 148 10,8 595,7 73,4 114,1 249,4 158,8 N.A. N.A. 104 N.A. 44,8 N.A. NA. 7,3 NA.
2 44 164 20,2 11,4 643,6 79,3 123,2 2695 171,6 N.A. N.A. 90 NA. 444 N.A. N.A. 6,3 N.A.
3 6,6 21,3 19,8 149 819,0 100,9 156,8 3429 2184 N.A. NA. 9,0 NA. 443 N.A. N.A. 11,3 N.A.
4 6,4 153 18,2 8,2 687,6 84,7 131,7 287,9 1834 N.A. N.A. 13,8 N.A. 43,9 N.A. NA. 7,0 N.A.
5 72 17,1 26,0 131 723,2 89,1 138,55 302,8 192,8 N.A. N.A. 12,7 N.A. 44,6 N.A. N.A. 6,7 N.A.
6 6,8 16,3 22,3 16,3 825,1 101,6 158,0 3455 220,0 N.A. NA. 12,7 N.A. 44,6 N.A. N.A. 6,7 N.A.
7 11,6 27,0 244 28,0 1256,9 154,8 240,7 526,2 335,1 N.A. NA. 94 NA 44,3 N.A. N.A. 10,5 N.A.
8 83 21,3 214 19,0 916,1 112,9 1754 383,5 244,3 N.A. NA. 7,2 NA 42,8 N.A. N.A. 10,7 N.A.
9 76 19,6 23,3 17,6 1024,0 126,1 196,1 428,7 273,0 N.A. N.A. 93 NA 44 5 N.A. N.A. 86 N.A.
10 57 159 10,0 13,7 565,0 69,6 108,2 236,6 150,7 N.A. N.A. 10,6 N.A. 443 N.A. NA. 86 N.A.
11 76 151 11,3 14,0 716,5 88,3 137,2 300,0 191,1 N.A. N.A. 8,7 NA. 455 N.A. N.A. 11,8 N.A.
12 53 16,0 23,6 13,6 825,1 101,6 158,0 3455 220,0 N.A. NA. 7,1 NA. 40,4 N.A. N.AA. 11,3 N.A.
13 6,0 205 13,3 13,7 722,3 89,0 138,3 302,4 192,6 N.A. N.A. 90 NA. 44,6 N.A. N.A. 6,2 N.A.
14 41 124 110 7,2 476,7 58,7 91,3 1996 1271 N.A. NA. 93 NA. 443 N.A. NA. 79 NA.
15 6,9 195 116 09,6 609,6 75,1 116,7 255,2 162,5 N.A. N.A. 13,2 N.A. 44,3 N.A. NA. 7,7 NA.
16 78 18,7 214 145 807,7 99,5 154,7 338,2 2154 N.A. NA. 7,2 NA. 475 N.A. NA. 95 NA.
Média 69 18,1 18,3 14,1 763,4 94,0 146,2 319,6 203,6 N.A. NA. 99 NA 443 N.A. NA. 8,6 N.A.
+DP +1,7 +34 +54 49 +190,8 +23,5 +36,5 +£79,9 +50,9 N.A. NA. 22 NA. +1.4 N.A. N.A. £2,0 N.A.

Literatura 3,2 1,3 11,1 10,2 850,2 104,7 162,8 356,0 226,7 139 45 184 29,6 N.A. 76 99 99 97
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As imagens de arquitetura selecionadas foram pré-processadas no programa
Microsoft Excel Versdo 14.0 (Microsoft Office Professional Plus 2010 ®), onde foram
adquiridos os valores numéricos de angulo de penacdo comprimento de fasciculo, espessura
muscular e angulo de penacdo. Estas propriedades tém sido historicamente utilizadas para a
estimativa da forca muscular. Com as equacOes apresentadas anteriormente foi possivel
calcular a area de secgdo transversa fisiologica muscular e entdo a forga isométrica maxima
no comprimento 6timo de fibra. Os valores foram adicionados ao software OpenSim como

ilustra a Figura 8.

Figura 8: Imagem da interface de usuério do software OpenSim onde é possivel editar o
atuador musculo-tendineo, na aba parametros (em destaque com o circulo) estdo os valores de
forca isométrica méxima, comprimento 6timo de fibra e &ngulo de penacdo (em destaque com
as setas).

: Muscle Editor a0 %

Model: Arnold Hamner Running Hybrid

Musde [recfem_l v] Name Irecfem_l ] Type: Schutte 1993Musde
Attad"trne& Parameters Il.uncﬁons | Other I Wrapping | Current Pathl
e —
time_scale [ 0,1
activation1 [ 7,6|
activation2 [ 2,5'
max_isometric_force l 848,8 h
optimal_fiber_length l 0,0759 h
tendon_slack_length [ 0.346.
pennation_angle l 0,24260077 | b
max_contraction_velodty [ 10'
damping l 0,05
Restore current Restore all Backup current Backup all

Os resultados de forca isométrica maxima para toda a ADM de extenséo de
joelhos foram estimados com os valores dos parametros coletados de cada individuo. Apos a
estimativa de forca isométrica maxima com os valores dos parametros coletados de cada
individuo, a forca isométrica méaxima foi estimada novamente com os valores propostos por
Ward et al. (2009) que serdo considerados como 0s propostos pela literatura, por ser o estudo
que utilizou a maior amostra (maior nimero de cadaveres) encontrada na bibliografia

cientifica.
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5.5. ANALISE ESTATISTICA

Todas as andlises estatisticas foram realizadas no software SPSS 17.0. Os
resultados de torque isométrico maximo (T1M) estimados individualmente foram comparados
com os resultados do torque isométrico maximo estimados com o0s parametros médios
propostos pela literatura por meio de teste t para amostras pareadas com nivel de significancia
adotado foi 0,05.

Além disso, sera realizada analise grafica proposta por Bland & Altman
(1986), uma técnica de avaliacdo da concordancia entre duas técnicas de medida. Consistido

da construgdo de um grafico da diferenca entre as técnicas pela média da medida das técnicas.
6. RESULTADOS E DISCUSSAO

A tabela supracitada apresenta todas as informacdes adquiridas diretamente, no
entanto, para obtencdo dos demais dados de entrada necessarios para as estimativas do
modelo, foi necesséria a realizacdo de uma série de estimativas. Estas estimativas foram
categorizadas no item “6.1 PRE-PROCESSAMENTO” apresentadas a seguir separadamente
por cada uma das medidas de input e separadas em: (1) angulo de penacdo, (II)
comprimento 6timo de fasciculos e (I11) area de seccéo transversa fisiologica. Este item
destaca-se por ser parte integrante dos resultados e por possuir desenvolvimento metodoldgico
fundamental para a realizacdo do trabalho. Além disso, para melhor compreensdo dos
resultados apresentados para os parametros, estes serdo sempre apresentados para os 16
voluntarios e em seguida os valores propostos pela Literatura apresentados por Ward et al.

(2009), conforme apresentado na tabela 1 seguindo o seguinte modelo (tabela 2):

Tabela 2 - Modelo de tabela para a apresentagéo dos resultados.

Variavel Analisada

Sujeitos
Musculos
1
Valores individuais
16
Média+DP Média + Desvio Padréo dos Valores

Individuais
Literatura Valores de Ward et al.
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6.1. PRE-PROCESSAMENTO
6.1.1. 1 —Angulo de Penacio

A partir da coleta de dados foram adquiridos os dados de angulo de penacdo do
musculo Vasto Lateral. Em um estudo realizado com 31 voluntarios fisicamente ativos que
utilizou técnicas de imagem de ultrassom para medir a espessura do musculo, angulo de
penacdo e comprimento do fasciculo dos quatro musculos do quadriceps in vivo, neste estudo
foi hipotetizado que a arquitetura relativa de um masculo “parente” ou de funcdo semelhante
poderia ser usado, para estimar a arquitetura de um outro (BLAZEVICH, GILL e ZHOU,
2006). Para isso, foi calculado um valor de arquitetura do quadriceps todo por quatro métodos
diferentes. Independentemente do método utilizado, a arquitetura absoluta ou relativa de um
musculo ndo poderia ser usada como uma indicadora da arquitetura do quadriceps todo.

Entdo, como apresentado no estudo de Blazevich, Gill e Zhou (2006) ndo é
possivel estimar esta propriedade de arquitetura muscular a partir das demais informacGes
disponiveis Com isso durante as simulagdes foram utilizados os valores de angulo de penacao
apresentados por Ward et al. (2009), pois os demais angulos ndo foram mensurados. Portanto

o0s angulos de penacéo por individuo ficaram compostos da seguinte maneira (Tabela 3).
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Tabela 3 - Série de dados de input para o parametro angulo de penacéo utilizado no modelo

Angulo de Penacio (graus)

Sujeito

RF VI VL VM
1 13,9 45 10,4 29,6
2 13,9 45 9,0 29,6
3 13,9 4,5 9,0 29,6
4 13,9 4,5 13,8 29,6
5 13,9 45 12,7 29,6
6 13,9 45 12,7 29,6
7 13,9 4,5 94 29,6
8 13,9 4,5 7,2 29,6
9 13,9 45 9,3 29,6
10 13,9 45 10,6 29,6
11 13,9 4,5 8,7 29,6
12 13,9 4,5 7,1 29,6
13 13,9 45 9,0 29,6
14 13,9 45 9,3 29,6
15 13,9 4,5 13,2 29,6

16 13,9 4,5 7,2 29,6
13,9 4,5 9,91 29,6

MediatDP ~ ~_ 4 +0 215 20
Ward et
aooog 130 45 184 296

Felizmente, o angulo de penagdo ndo é um dos parametros mais determinantes
na estimativa da forga isométrica madxima (BAMMAN et al., 2000; FUKUNAGA et al., 2001;
BLAZEVICH et al., 2009). Pois, este representa apenas o angulo em que os fasciculos fazem
forca entre as aponeuroses e é dependente de seu seno como mostra a seguinte equacgéo
(FUKUNAGA et al., 2001):

FM = ASTF x Tensio Especifica x Cos (Angulo de penagio) (Equagéo 8)

Onde, FM é forca muscular, ASTF é a Area de seccdo transversa fisioldgica,
entdo mesmo que ele ndo apresente grandes variagdes o erro associado a essa mudanga €
muito pequeno para influenciar a equacéo de estimativa de forga (LIEBER e FRIDEN, 2000;
FUKUNAGA et al., 2001; REDL, GFOEHLER e PANDY, 2007).
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6.1.2. 11 - Comprimento Otimo de Fasciculo

Ward e colaboradores (2009) mostraram que existe uma relagédo entre o
comprimento total do musculo (distancia entre a sua origem miotendinea mais proximal ate
sua juncdo miotendinea mais distal) e o comprimento do fasciculo, esta relacdo foi chamada
de razdo de comprimento muscular. Esta razdo gera um indice capaz de estimar o

comprimento de fasciculo ao multiplicar o comprimento muscular por ele. Estes indices séo:

Tabela 4 — Indice de comprimento de fasciculo por comprimento muscular apresentado por
Ward et al. (2009)

Comprimento de
fasciculo
Comprimento
Muscular

indice =

RF Vi VL VM
021 0,24 038 0,22

No entanto, como nenhum dos musculos do quadriceps se estende por todo o
comprimento do fémur, as distancias entre a extremidade distal do fémur até a juncgdo
miotendinea dos mausculos individuais (comprimento muscular, sem considerar o
comprimento dos tenddes), foram adquiridos como percentual do comprimento do fémur.
Estes percentuais foram determinados a partir de imagens de ultrassonografia no estudo de
Morse, Degens e Jones (2007). De acordo com os autores, o reto femoral representa 78%, o
vasto intermédio 89%, o vasto lateral 80% e o vasto medial 91% do comprimento do fémur.
Entdo, a partir do tamanho do fémur de cada um dos individuos o comprimento muscular foi
estimado. No entanto, como citado anteriormente € necessario que o comprimento de
fasciculo esteja em seu comprimento 6timo para que o modelo possa processar 0s calculos.
Entdo conforme apresentado por Delp et al. (1990), e Ward et al. (2009), os valores de
comprimento de fasciculos foram normalizados pelo comprimento étimo de sarcémero de
2,7um (LIEBER, LJUNG e FRIDEN, 1997).

Assim, temos 0s seguintes comprimentos musculares e fasciculares para cada
individuo (Tabela 5).
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Tabela 5 - Comprimento Muscular, Comprimento de fasciculos e Comprimento Otimo de
fasciculos obtidos para cada individuo e da literatura (Ward et al. 2009)

Comprimento Comprimento de Comprimento Otimo de
Sujeito Muscular (cm) fasciculos (cm) fasciculos (cm)

RF VI VL VM RF VI VL VM RF VI VL VM

1 30,4 39,8 358 407 63 95 73 89 71 11,8 92 108
2 30,2 39,5 355 404 63 94 62 88 70 118 79 10,7
3 30,1 39,4 355 40,3 63 94 112 838 70 11,7 142 10,6
4 29,8 39,0 351 399 66 93 70 87 69 116 88 105
5 30,3 39,6 356 405 63 95 66 89 71 11,8 84 10,7
6 30,3 39,6 356 405 63 95 66 89 71 118 84 10,7
7 30,1 39,4 355 40,3 63 94 105 838 70 11,7 13,2 10,6
8 29,1 38,1 343 39,0 61 91 106 85 68 11,3 134 103
9 30,3 39,6 356 405 63 95 86 89 70 11,8 108 10,7
10 30,1 39,4 355 40,3 63 94 85 88 70 11,7 108 109
11 30,9 40,5 36,4 414 65 97 11,7 91 7,2 12,0 148 108
12 275 36,0 323 368 57 86 113 8,0 6,4 10,7 14,2 9,7
13 30,3 39,7 357 40,6 63 95 61 89 71 118 7,7 10,7
14 30,1 39,5 355 40,3 63 94 79 88 70 11,7 99 10,7
15 30,1 39,4 354 40,3 63 94 7,7 88 70 11,7 9,7 106

16 32,3 42,3 38,0 432 6,7 101 95 95 75 126 120 114

Média 30,1 394 355 403 63 95 86 88 70 11,8 108 107
+DP +0,9 #12 +1,1 #12 0,1 0,2 +19 02 0,2 #0,3 +24 +0,3

Literatura 36,2 41,2 27,3 439 76 99 99 97

6.1.3. 111 — Area de Seccdo Transversa Fisiologica

A area de seccdo transversa fisiologica, um dos pardmetros de arquitetura
muscular mais representativos da for¢a muscular foi calculada a partir da equacéo de Powel et
al. (1984) apresentada na pagina 24. Entdo, para calcular a forca isométrica maxima basta
multiplicar a ASTF pela tensdo especifica muscular (61 N/cm?), como demonstra a Equago 7
(Powell, Roy e Kanim, 1984) apresentada na pagina 31. Portanto, temos como resposta para
dados de entrada no modelo os seguintes valores de Area de seccdo transversa fisioldgica

muscular e forga isométrica méxima.
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Tabela 6 — Area de seccdo transversa fisioldgica e forca isométrica maxima estimadas
individualmente e obtida da Literatura

Area de Seccdo Transversa Forca Isométrica Maxima Muscular
Sujeito Fisiolégica (cm?) (N)
RF VI VL VM RF VI VL VM

1 11,1 119 33,6 154 680,0 725,7 2047,4 9404
2 12,1 129 423 16,8 740,2 789,99 2580,8 10237
3 155 165 30,1 214 944,1 1007,5 1833,4 1305,6
4 13,1 140 39,7 1872 800,7 854,4 24233 1107,3
5 136 145 443 188 829,3 884,9 27046 1146,8
6 155 166 50,6 214 946,1 1009,6 3085,7 13084
7 238 253 493 328 1448,8 1546,0 3007,6 2003,6
8 179 19,1 357 248 1092,6 11659 2179,2 1511,0
9 19,3 206 49,1 26,6 1175,4 1254,3 2997,2 1625,5
10 10,7 11,4 27,1 148 651,3 6950 1654,6 900,7
11 132 141 252 182 804,4 8584 1536,7 11125
12 17,1 182 302 236 1043,0 1113,0 1842,7 14424
13 136 145 484 188 827,1 8827 2954,0 11439
14 9,0 9,6 249 125 549,3 586,2 1521,9 759,7
15 115 123 321 159 702,9 750,1 1956,9 972,1
16 142 152 352 197 868,6 9269 2148,7 1201,3
Média 145 154 374 20,0 8815 940,7 2279,7 12191
+DP +37 £39 90 51 +2252 +240,4 15498 3115

Literatura 135 16,7 351 20,6 823,5 1018,7 2141,1 1256,6

6.2. COMPARACAO ENTRE 0S METODOS
6.2.1. Torque isométrico maximo

A figura 9 ilustra os resultados para a estimativa do torque isométrico maximo
experimental, estimado para cada individuo e estimado com os valores de arquitetura
muscular de Ward et al. (2009). Todos os Testes-T de Student realizados para cada um dos
cinco angulos analisados apresentaram p<0,05, indicando diferencas tanto na comparacgéo

experimental-estimado (comparacdo entre o torque isometrico maximo experimental e o
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torque isométrico méaximo estimado) quanto na comparagdo experimental-literatura
(comparacdo entre o torque isométrico méaximo experimental e o torque isométrico maximo

estimado com parametros de arquitetura de Ward et al. (2009)).

Figura 9: Torque isométrico maximo (TIM) experimental, estimado para cada individuo e
estimado com os valores de arquitetura muscular de Ward et al. (2009). (Linhas tracejadas

indicam o desvio padrdo para o TIM estimado. a.: indica diferencas entre TIM experimental e

o TIM estimado. b.: indica diferencas entre o TIM estimado pela literatura e o TIM
experimental (P<0,05))
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Estes resultados mostram que as estimativas, sejam com parametros de
arquitetura genéricos ou com parametros individuais, superestimam o torque isométrico
maximo, pois independente do angulo analisado, as estimativas foram sempre maiores. O
modelo biomecanico utilizado neste estudo (DELP et al., 1990; ARNOLD et al., 2010) ja foi
validado para sujeitos jovens (THELEN, 2003); no entanto, sua aplicabilidade para a
populacdo de idoso ainda era incerta. Uma das razdes provaveis para as estimativas terem sido
subestimadas se da ao fato de o publico idoso ter uma capacidade reduzida de producdo de
torque em comparagdo com adultos jovens (PAASUKE, ERELINE e GAPEYEVA, 2003).
Aléem disso, perdas de forca isométrica nos membros inferiores tendem a
ser ligeiramente mais acentuadas nos membros inferiores em comparagdo aos membros
superiores (BROOKS e FAULKNER, 1994). No entanto, como 0s parametros de arquitetura
muscular inseridos ao modelo de Hill sdo considerados bons preditores da forca muscular
(BUCHANAN et al., 2004) outros fatores provavelmente influenciaram a resposta obtida pelo
modelo.
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Algumas questdes quanto as limitagdes de modelos matematicos biomecéanicos
desta natureza devem ser ressaltadas. Estes modelos ndo preveem situagdes de cocontragéo
muscular, além de n&o considerar forgas passivas oriundas de rigidez articular e encurtamento
muscular. Estas limitacGes sdo enaltecidas neste estudo, pois se sabe que os idosos tendem a
apresentar alguns padrdes diferenciados tanto na estrutura quanto no recrutamento muscular
oriundos do processo de sarcopenia, processo complexo de atrofia e hipoplasia muscular,
degeneracéo e perda de funcdo muscular.

Estudos mostraram que idosos apresentam altos indices de coativacdo durante
contracOes vigorosas (PEREIRA e GONCALVES, 2011), este fator é importante, pois esta
configura-se como a ativacdo simultdnea de masculos que circulam uma dada articulagdo
(HORTOBAGYI et al., 2005) e, no caso do joelho, um grupo importante que pode contrapor
a forca exercida pelos musculos do quadriceps sdo os isquio-tibiais, podendo diminuir de
maneira importante o torque isométrico maximo exercido pelos voluntérios.

Outro fator importante de caréater fisioldgico estrutural recorrente da sarcopenia
é a diminuicdo das fibras tipo 1l (LEXELL, HENRIKSSON LARSEN e WINBLAD, 1983;
COGGAN et al., 1992; ANDERSEN, 2003). Estas fibras sdo responsaveis pelos movimentos
répidos e vigorosos e sua diminuicdo significativa em relacdo as fibras de tipo | pode ser
responsavel por uma menor forca por unidade de &rea exercida pelo musculo (NARICI e
MAFFULLI, 2010).

Consequentemente, fica clara a necessidade de mais estudos para verificar o
qudo bem os parametros de arquitetura muscular representam realmente a funcdo muscular
visto que o envelhecimento pode gerar alteragdes relacionadas no desenvolvimento de forca
muscular e consequentemente torque. Ainda, propde-se para estudos futuros o
desenvolvimento de fatores de correcdo que corrijam o0 torque isométrico maximo

desenvolvido pelos individuos.
6.2.2. Analise de Bland & Altman (1986)

No ambito das ciéncias da saude é frequente a necessidade de comparagdo
entre novas técnicas de medida e técnicas ja estabelecidas (BLAND e ALTMAN, 1986;
1995). Entdo, é frequentemente necessario ver se 0s metodos concordam suficientemente para
que seja possivel correlaciona-los ou até mesmo substitui-los. A técnica grafica de avaliacdo
de concordancia proposta por Bland e Altman (1986) tem sido amplamente utilizada para a
comparacdo de métodos clinicos de medida (BLAND e ALTMAN, 1995). Este método
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consiste da construgdo de um gréfico da diferenca entre as técnicas (eixo vertical) pela média
entre elas (eixo horizontal) para cada medida, ou individuo.

As figuras 10 e 11 apresentam os resultados da técnica grafica de avaliacdo de
concordancia proposta por Bland e Altman (1986). Na figura 10 percebe-se que a diferenca
média entre 0 Torque isométrico maximo Estimado com Pardmetros da Literatura e o torque
Experimental foi de - 48,4 N.m, com desvio padréo de +31,8 N.m configurando um intervalo
de confianga de 95% de -112,1 N.m (media menos 2 desvios padrdes) a 15,2 N.m (média

mais 2 desvios padrdes).

Figura 10: Grafico do Torque Estimado com Pardmetros da Literatura menos Experimental
pela média das técnicas. Linha escura representa a diferenca média entre as técnicas. Linhas
cinzas representam o intervalo de 95% de confianca. Destacados nos graficos estdo os valores
referentes a cada angulo analisado.
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Jé a figura 11 apresenta os resultados da avaliacdo de concordancia (BLAND E
ALTMAN, 1986) para o Torque Estimado com Parametros Especificos menos torque
isometrico Experimental. Nota-se que diferenca média entre as técnicas foi de -63,2 N.m, com
desvio padréo de +49,2, configurando um intervalo de confianca de 95% entre -61,7 N.m e
35,2 N.m.



51

Figura 11: Gréfico do Torque Estimado com Pardmetros Especificos menos Experimental. A
Linha escura representa a diferenca média entre as técnicas. Linhas cinza representam o
intervalo de 95% de confianga.
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Ao avaliar os gréficos conforme as recomendacdes de Bland e Altman (1986 e
1995), é possivel perceber que ambas as técnicas utilizadas para a estimativa do torque
isomeétrico maximo possuem diferencas médias entre as técnicas com valores
predominantemente negativos, ou seja, corroborando com a discussdo supracitada, onde a
simulagdo superestimou o torque realizado pelos individuos idosos. Onde, o torque isométrico
maximo estimado com Parametros Especificos apresentou uma diferenca média menor, isto e,
foi mais proximo do torque isomeétrico maximo Experimental, também concordando com a
andlise anteriormente apresentada.

Ainda, a avaliagdo entre o torque experimental e o Estimado com Parametros
Especificos apresentou um intervalo de confianga maior (distancia entre as linhas de +2dps
e -2dps) do que a avaliacdo entre o torque experimental e o estimado com Parametros da
Literatura, com valores de 197,0 N.m e 127,3 N.m respectivamente. 1sso representa uma
maior variancia na simulagdo realizada com parametros especificos em comparacdo com a
simulacdo com valores propostos pela literatura. Blazevich et al. (2009) estimaram o torque
isomeétrico maximo com parametros de arquitetura muscular especificos dos individuos por
meio de equacBes de regressao apresentando o coeficiente de correlagdo (r’) como indicador
de concordancia e encontraram fortes relacdes (r*> = 0,7) entre o torque isométrico méaximo

estimado a partir da area de secgdo transversa e o torque isométrico maximo experimental. No
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entanto, este método de medida ndo é o mais adequado para a comparacao entre métodos de
medida utilizados em Ciéncias da Salde, pois este mede a forca da relacdo entre as varidveis e
ndo a concordancia entre elas. (BLAND e ALTMAN, 1986; 1995). Por tanto, os autores
podem ter encontrado fortes concordancias entre os parametros de arquitetura, no entanto, as
correlagdes ndo sdo apresentadas e poderiam alterar a interpretacdo dos resultados se fossem
exibidas.

N&o obstante, apesar do grafico de Torque isométrico maximo Estimado com
Parametros da Literatura e o torque Experimental apresentar menor variagcdo, ao observar a
estimativa para cada angulo percebe-se que eles apresentam um comportamento ascendente, e
com elevada correlagédo, o que, segundo Bland e Altman (1995) indica um erro tendencioso,
ou seja, em situagcBes com torques muito baixos ou muito altos as diferencas tendem a
aumentar induzindo o resultado a erros nestas faixas. Ja no gréafico ilustrado na figura 11 o

erro é aleatorio o que evita indugdes tendenciosas.
7. CONCLUSAO

Neste estudo foi simulado o torque isométrico maximo de individuos idosos
utilizando parametros de arquitetura muscular individuais e propostos pela literatura, e
comparados com o torque isométrico maximo coletado experimentalmente. A hipdtese foi de
que seriam encontradas diferencas na forga isométrica méxima estimada individualmente com
os resultados da forca isométrica méxima estimada com os parametros médios propostos pela
literatura, sendo que essas diferencas representariam uma estimativa mais precisa do torque
isomeétrico maximo dos individuos adquiridos experimentalmente. No entanto, ambas as
estimativas foram superiores aos torques experimentais e 0 torque isométrico maximo
estimado com parametros propostos pela literatura foi mais proximo do experimental do que o
com parametros especificos, contrariando a hipétese inicial do estudo. Especula-se outros
fatores devem ser inseridos no modelo matematico de simulacdo biomecénica, como co-
contragdes e forcas passivas que se opdem a forga da musculatura agonista e tornariam os

resultados mais precisos.
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