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RESUMO

Diferencas na estimativa do torque muscular maximo de extenséo de joelho utilizando
parametros da literatura e parametros mensurados diretamente de individuos com mais
de 55 anos

Guilherme Auler Brodt
Professor Orientador Jefferson Fagundes Loss

Contextualizacdo: Uma das formas de conhecimento da fungcdo muscular se da por meio de
modelos biomecanicos que utilizam parametros como area de secgdo transversa fisiologica
(ASTF), comprimento de fasciculo e angulo de penacdo para a mensuracdo da forca
isométrica méaxima dos mausculos. Os modelos biomecanicos normalmente empregam
arquitetura de cadaveres e ignoram as caracteristicas especificas da populacéo estudada. Por
esta razdo, podem ser imprecisos na estimativa. Objetivo: Comparar o torque isométrico
méaximo de extensdo de joelho de mulheres com mais de 55 anos com a estimativa de torque
utilizando modelo biomecénico, utilizando parametros de cadaveres e utilizando parametros
musculares mensurados diretamente. Metodologia: Quinze voluntarias com idade superior a
55 anos realizaram contragfes voluntarias maximas isométricas (CVMI) de extensdo de
joelho em quatro angulos (15°, 45°, 75° e 105°). Foram coletadas imagens de
ultrassonografia de ASTF, comprimento de fasciculo e angulo de penagdo dos musculos do
quadriceps. Esses parametros foram utilizados no modelo de Arnold et al. (2010) para
estimar o torque individual das voluntarias nas mesmas condi¢fes da CVMI.. Os resultados
de torque experimental, torque estimado individual (arquitetura individual) e torque estimado
genérico (arquitetura dos cadaveres) foram comparados por meio de ANOVA de Friedman
(0<0,05) e desdobramento post-hoc de Wilcoxon, indice de significancia corrigido de
0<0,0167 foi adotado apos correcdo de Bonferroni. Além disso, foi realizada a analise gréafica
de Bland-Altman (1986), regressao linear, indice de correlacdo intraclasse (ICC) e erro RMS
para identificar qual técnica se assemelha mais ao torque experimental. Resultados e
Discussdo: O torque estimado individualmente previu corretamente o torque experimental
nos angulos de 45°, 75° e 105°. O torque estimado genérico previu corretamente o torque
experimental nos angulos 75° e 105°. Ambas as estimativas apresentaram tendéncias de
superestimar os valores experimentais. Sendo que o torque estimado individual apresentou
menor erro RMS e menor ICC. Apds a correcdo da distancia perpendicular muscular utilizada
no modelo pela apresentada por Krevolin, Pandy e Pearce (2004) para mulheres, o pico do
torque estimado individualmente apresentou-se no mesmo angulo do torque coletado (75°).
Conclusao: A estimativa com dados de arquitetura individualizados aumenta o grau acerto da
técnica em um dos angulos coletados, entretanto, a correlacdo entre os dados experimentais e
aqueles oriundos do modelo individualizado ndo foi maior que aquela obtida entre os dados
experimentais e os dados oriundos do modelo genérico.

Palavras Chave: modelos biomecanicos, area de seccéo transversa, momento, fibras, Opensim



ABSTRACT

Differences on estimated moment of knee extension using parameters from the
literature and directly measured parameters of over 55 years womens

Guilherme Auler Brodt
Professor Orientador Jefferson Fagundes Loss

Background: One way to know the muscle function is by biomechanical models that use
parameters such as physiological cross-sectional area (PCSA) , fascicle length and penation
angle for the estimation maximum isometric muscle force. Biomechanical models typically
employ generic architecture parameters from cadaveric studies and ignore the specific
characteristics of the studied population. For this reason, the estimation may be inaccurate.
Objective: Compare the maximum isometric knee extension moment in women over 55
years with the estimated moment using a biomechanical model, using: (1) muscle parameters
from cadaveric studies and (2) muscle parameters measured directly. Methods: Fifteen
volunteers aged over 55 years did maximum isometric voluntary contraction (MIVC) of knee
extension at four angles (15°, 45°, 75° and 105°). Ultrasound images of PCSA, fascicle
length and penation angle of the quadriceps femoris muscles were acquired. These
parameters were used in the model of Arnold et al. (2010) to estimate the individual
voluntary moment of the same conditions of MIVC. The experimental moments were
compared with the estimated moment and with generic architecture, collected from cadaveric
studies (Ward et al., 2009). The results experimental moment, individual estimated moment
(individual architecture) and generic estimated moment (architecture from cadavers form
Ward et al., (2009)) were compared using Friedman's ANOVA (0<0.05) and Wilcoxon’s
post-hoc (a<0.0167 - Bonferroni’s correction). Furthermore, the following analysis were
performed: graphical analysis and Bland-Altman (1986), linear regression, intraclass
correlation coefficient (ICC) and RMS error to identify which technique is more similar to
the experimental moment. Results and Discussion: The moment estimated individually
correctly predicted the experimental moment at 45°, 75° and 105°. The generic moment
estimation agreed with the experimental moment at 75° and 105°. Both estimations presented
tendencies to overestimate the experimental moment. The individual estimation presented
lower RMS error and lower ICC. After correction of the muscle moment arm used in the
model for the presented by Krevolin , Pandy and Pearce (2004 ), the peak angle of estimated
moment was presented at the same angle of the experimental moment (75°). Conclusion: The
estimate with individualized data architecture increases the degree of agreement in one of the
angles. However, the correlation between the experimental data and those from the
individualized model was not greater than that obtained by the generic estimation.

Key words: biomechanical models, cross-sectional area, moment, fibers, Opensim.
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1. INTRODUCAO

De acordo com a Organizacdo Mundial da Sadde (OMS, 2013), o crescimento da
populacdo de idosos € uma tendéncia mundial. Prova disso, € que o nimero de idosos no
mundo tem crescido acima do nimero de pessoas em qualquer outra faixa etaria (BOERMA
et al., 2010) e a expectativa de vida nunca foi tdo alta na histéria da humanidade
(FRONTERA, 2006). No Brasil, esta tendéncia se repete; a populacdo de pessoas com mais
de 65 anos também estd em constante crescimento e, segundo o Instituto Brasileiro de
Geografia e Estatistica (IBGE), o nimero de idosos no Brasil tem crescido a taxas acima da
populagdo em geral.

Por exemplo, em 1990, a populagéo brasileira era de aproximadamente 147 milhdes
de pessoas, dos quais 0s idosos eram apenas 6 milhdes, representando 4,2% da populacdo. Ja
em 2010, o total da populacdo era 192 milhdes de habitantes, onde 11 milhGes tinham mais
de 65 anos, 0 que representa 6,1% da populacdo. Enquanto a populacdo brasileira cresceu
30%, o nimero de idoso quase dobrou (aumento de 91%). Segundo uma projecao feita pelo
IBGE em 2025, a populacdo de idosos dobrara, e, em 2050, serdo 39 milhdes, o que
representard 16% da populacdo, ou seja, haverd quase quatro vezes mais idosos do que ha
hoje.

Do ponto de vista fisiologico, envelhecimento pode ser definido como a soma de
todas as mudangas que ocorrem em um organismo vivo com o passar do tempo (WEINERT e
TIMIRAS, 2003). Uma das principais mudancas decorrentes do envelhecimento é a perda
significativa na funcdo, forca e estrutura musculoesquelética, além da diminuicdo dos niveis
de massa muscular (LAURETANI et al., 2003; ABELLAN VAN KAN, 2009). Essas
mudangas graduais sao também conhecidas como processo de sarcopenia.

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

projetados direta e especificamente para as necessidades do individuo.
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Uma das formas de conhecimento da funcdo muscular se da por meio de modelos
biomecanicos computacionais. Todavia, esta técnica possui algumas limitacGes quanto as
propriedades musculares que sdo utilizadas para a estimativa da for¢ca muscular. Diversos
estudos, apresentados na literatura, propem parametros para o calculo da fun¢do muscular
(WICKIEWICZ et al., 1983; FRIEDERICH e BRAND, 1990; WARD et al., 2009). Esses
dados sdo considerados genéricos, pois, ao adota-los em um modelo biomecanico, as
propriedades musculares especificas do individuo ou grupo de individuos sdo ignoradas, o
que pode ser uma grande limitag&o.

O conhecimento preciso da funcdo muscular permite melhorar o diagnostico e, por
conseguinte no tratamento de pacientes com deficiéncias de locomogédo e em atividades de
vida diéria. Pode 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 disso, também podem
auxiliar no projeto de préteses para a substituicdo de articulacbes e em muitos outros
problemas neuroldgicos e ortopédicos. Desse modo, o conhecimento das forcas musculares
durante atividades de vida diaria poderd melhorar a tomada de decisdo clinica.

A avaliacdo ndo invasiva da funcdo musculoesquelética tem sido um dos maiores
objetivos dos pesquisadores em biomecanica. Para essa avaliacdo, modelos computacionais
tem se mostrado importantes ferramentas capazes de estimar in-vivo a funcdo muscular
(PANDY; ANDRIACCHI, 2010). Para que o modelo musculo esquelético computacional
seja confiavel, é necessario que represente matematicamente o comportamento fisiolégico da
contracdo muscular. Um modelo bastante conhecido que estima a forca muscular € o0 modelo
proposto por Hill (1938). Esse modelo utiliza parametros fisiol6gicos coletados de diversos
estudos para a estimativa das forcas musculares (ZAJAC; GORDON, 1989, BUCHANAN et
al., 2004). Ainda, o modelo de Hill caracteriza-se por ser poderosa ferramenta que da
resultados satisfatorios para a maioria das aplicaces, que utiliza parametros fisioldgicos
conhecidos para a estimativa das forcas, como forca isométrica maxima, comprimento
muscular, comprimento do fasciculo, comprimento do tenddo e é&ngulo de penacédo
(BUCHANAN et al., 2004).

Diversos modelos computacionais tém sido criados para a analise biomecanica. Por
exemplo, ha modelos computacionais que analisam as forcas e torques musculares e
articulares na coluna vertebral (PANJABI, 1998; ARJIMAND et al., 2009), nos membros
inferiores (NEPTUNE, KAUTZ e ZAJAC, 2001; LLOYD e BESIER, 2003; BLEMKER e
DELP, 2006) e nos membros superiores (PRAAGMAN et al., 2000; MURRAY e
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JOHNSON, 2004). No entanto, todos esses modelos possuem uma limitacdo em comum:
utilizam parametros fisiologicos genéricos citados na literatura para a estimativa das forcas
musculares, isto é, empregam valores médios coletados de cadaveres, ignorando as
caracteristicas fisioldgicas especificas da populacdo 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 biomecanicos
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 é que,
se 0os modelos forem imprecisos na estimativa da forca muscular, o diagndstico de qual
musculo estd afetando uma determinada atividade pode ser errado e, por conseguinte, o
tratamento de pacientes com deficiéncias em tais atividades, como a locomocéo, seré
prejudicado. Ainda, a interpretacdo dos mecanismos de uma determinada lesdo muscular a
partir de um modelo impreciso pode afetar na elaboracdo de estratégias para o tratamento e
prevencao dessas lesdes, além de outras situacfes em que a tomada de decisdo clinica pode
ser auxiliada pelo conhecimento das forcas musculares (ANDREWS; HARRELSON; WILK,
2002).

Um ambiente propicio para o desenvolvimento e implementacdo de modelos em voga
atualmente é o OpenSim (DELP et al. 2007), um dos modelos mais atuais para este ambiente
é o modelo elaborado por Arnold et al. (2010). Contudo, assim como o0s modelos
apresentados anteriormente, este utiliza dados de arquitetura muscular de cadaveres, o que
pode ndo representar uma estimativa precisa do torque efetivo realizado.

Dessa forma, tendo em vista a grande variacao nas propriedades musculares citadas na
literatura, bem como o fato de que as propriedades musculares mudam em funcédo 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
entre o torque muscular isométrico maximo de extensao de joelho medido em mulheres com
mais de 55 anos e (i) o torque muscular isométrico méximo de extensdo de joelho estimado
por meio de um modelo biomecanico genérico utilizando os parametros de cadaveres e (ii)
entre 0 torque muscular isométrico maximo de extensdo de joelho estimado a partir de
parametros de arquitetura individuais?

Uma vez que a estimativa das forcas musculares pode auxiliar diretamente na

prescricdo de exercicios, uma prescricdo imprecisa pode alterar os resultados de um
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tratamento ou treinamento. A maior contribuicdo do presente estudo sera responder se 0s
parametros individuais podem alterar significativamente a estimativa dos torques musculares
oriundas de dados genéricos da literatura e se, com esses dados, 0 modelo se aproximara mais

dos resultados de torque obtidos experimentalmente.
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2. OBJETIVOS

A partir da contextualizagdo levantada anteriormente e da questdo de pesquisa supracitada,
pode-se formular os seguintes objetivos:

2.1. Objetivo Geral

Comparar o torque isométrico maximo de extenséo de joelho de mulheres com mais

de 55 anos com a estimativa de torque utilizando modelo biomecanico.

2.2. Objetivos Especificos

e Estimar a forca maxima isométrica de extensdo de joelho por modelo biomecanico

utilizando parametros musculares da literatura

e Estimar a forca maxima isométrica de extensdo de joelho por modelo biomecénico

utilizando pardmetros mensurados diretamente de voluntarias com mais de 55 anos.

e Estimar o torque muscular isométrico maximo de extensdo de joelho por modelo

biomecanico utilizando parametros musculares da literatura

e Estimar o torque muscular isométrico maximo de extensdo de joelho por modelo
biomecénico utilizando pardmetros mensurados diretamente de voluntarias com mais de

55 anos.

e Comparar o torque isométrico maximo de extensdo de joelho de mulheres com mais de 55

anos com a estimativa de torque utilizando parametros de cadaveres;

e Comparar o torque isométrico maximo de extensdo de joelho de mulheres com mais de 55
anos com a estimativa do torque utilizando parametros musculares mensurados

diretamente.
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3. HIPOTESE EXPERIMENTAL

Considerando o fato de que a maior parte dos estudos encontrados na literatura
estimou a for¢ca muscular utilizando como pardmetros 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
estas estimativas podem ndo representar realmente a forca realizada pelo individuo durante a
tarefa (THELEN, 2003), principalmente, quando esse individuo pertence a uma populagdo
em que as propriedades musculares séo alteradas pelo envelhecimento. Além disso, uma das
principais mudancas decorrentes do envelhecimento € a perda significativa na funcao, forca e
estrutura musculoesquelética, processo conhecido como sarcopenia (LAURETANI et al.,
2003; ABELLAN VAN KAN, 2009). Esse processo altera diretamente as propriedades
musculares, diminuindo a forca isométrica maxima realizada da populacao idosa.

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

experimental foi formulada:

e Serdo encontradas diferencas entre o torque isométrico maximo medido experimental e o
torque isométrico maximo estimado com os parametros médios propostos pela literatura
e parametros individuais, sendo que o torque isométrico maximo estimado
individualmente serd mais exato e o torque isométrico maximo estimado com o0s

parametros da literatura que ira superestimar o torque medido experimental.
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4. REFERENCIAL TEORICO

Os modelos biomecanicos computacionais sdo poderosas ferramentas que permitem
entender o funcionamento mecanico de estruturas bioldgicas como musculos e 0ssos, bem
COMO suas interagdes para gerar movimentos voluntarios. Os musculos sao os “geradores” de
forca do corpo humano, e saber o quanto cada um produz de forca em determinadas tarefas é
altamente benéfico para a prescri¢do de exercicios terapéuticos e de treinamento fisico mais
precisos. No entanto, alguns cuidados devem ser tomados na utilizacdo destes modelos em
populacdes como a de idosos. Para compreender esse tema e como ele tem se desenvolvido
na comunidade cientifica, a presente revisdo de literatura abordard os seguintes topicos: (1)
Contextualizacdo a analise de forcas por meio de modelos biomecanicos; (2) OpenSim; (3)
Modelamento Muscular e (4) Estimativa das forgas musculares.

4.1. Contextualizacao da analise de forcas por meio de modelos biomecanicos

Na andlise e investigacdo do movimento humano, a biomecénica pode estudar os
fendmenos fisicos que atuam externamente ao sistema biolégico em questdo, neste caso, 0
corpo humano. Exemplos destes fendmenos ou forgas sdo: a forca gravitacional, a forca de
reacdo do solo e a forca de contato, que sdo variaveis normalmente observaveis diretamente.
Por outro lado, a biomecanica também pode envolver a investigacdo das forcas internas —
forcas transmitidas pelas estruturas bioldgicas internas do corpo — tais como: forcas
musculares, forcas nos tenddes, ligamentos, ossos 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), hd uma grande dificuldade na
determinacdo de forcas internas pelo método direto, devido a necessidade de introducao
cirurgica de transdutores de forca no corpo humano. Apesar disso, alguns pesquisadores ja
realizaram esses procedimentos em estruturas internas como o ligamento cruzado anterior
(BEYNNON e FLEMING, 1998).



20

Komi (1990) e Finni, Komi e Lukkariniemi (1998) apontam que ha grande
variabilidade em mensuracOes diretas das forcas musculares entre os sujeitos analisados, 0
que compromete a proficuidade dos dados, e ressaltam que foram encontrados resultados
bastante diferentes das curvas classicas obtidas de ensaios clinicos em musculos isolados
tanto nos estudos em humanos quantos nos realizados em animais. Esses autores justificam
afirmando que as condi¢Bes nas quais 0s musculos sdo avaliados em situacfes isoladas in
vitro sdo muito diferentes das condigdes in vivo.

Outra limitacdo desses estudos € que ndo sdo capazes de avaliar a relacdo entre a
tensdo do tenddo analisado e os demais musculos agonistas, antagonistas ou sinergistas que
transpassam a articulacdo ou auxiliam no gesto analisado (PANDY e; ANDRIACCHI, 2010).
Devido a estas desvantagens, as forgas internas séo frequentemente estimadas por meio do
método indireto em estudos realizados com seres humanos.

Ja 0 método indireto utiliza modelos que objetivam representar a estrutura corporal
desejada de forma simplificada em relacdo a realidade (WINTER, 2005). Essas
simplificacGes podem representar limitagdes ou restricdes dos modelos, porém ndo reduzem
sua relevancia para a compreensdo do movimento humano. Diferentes tipos de modelos
biomecénicos podem ser utilizados, sendo adaptados e estruturados de acordo com a anélise
desejada (NIGG; HERZOG, 2005). Por exemplo, um modelo permite analisar as variaveis do
sistema de interesse e estimar como elas se relacionam. Desse modo, a partir de um modelo
sdo obtidas informagdes sobre a relacdo entre causa e efeito (HERZOG, 1996; NIGG;
HERZOG, 1999).

Os modelos biomecanicos computacionais sao formados por um conjunto de equacgdes
matematicas que incorporam a geometria e as propriedades fisicas das estruturas que estdo
sendo representadas. Nesses 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 biomecanicos computacionais observados na literatura: o
primeiro € a criacdo independente de modelos biomecéanicos por meio de softwares de calculo
genéricos como o Matlab®, ou por meio de pacotes de modelamento que fornecem
ferramentas desenvolvidas especialmente para a biomecénica, tais como 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; ARJMAND et al.,
2009), nos membros inferiores (NEPTUNE; KAUTZ; ZAJAC, 2001; LLOYD e BESIER,
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2003; BLEMKER; DELP, 2006), nos membros superiores (PRAAGMAN et al., 2000;
MURRAY; e JOHNSON, 2004) e para avaliar a coordenacdo muscular (MUNIH e; KRALJ,
1997; RAASCH et al., 1997), entre outros diversos fatores que podem ser avaliados por meio
de modelos biomecénicos computacionais.

No entanto, todos esses modelos possuem limitacbes em comum: (I) dificil ou
nenhum acesso ao ambiente de trabalho (software) utilizado para gerar os modelos, muitas
vezes com valores elevados para a compra; (I1) ndo compartilhamento (livre acesso) do
cddigo fonte dos modelos desenvolvidos; (I11) especificidade elevada, ou seja, os modelos
ndo sdo reaplicaveis aos mais variados objetivos ou contextos de pesquisa; (V) a linguagem
de programacdo utilizada ndo € padronizada. Dessa forma, esses fatores vao de encontro a
nova tendéncia global de compartilhamento de informagbes e comunicagdo entre
pesquisadores, a fim de abreviar a “burocratizacdo do conhecimento” e acelerar novos
avancos cientificos.

Uma iniciativa que teve por objetivo o compartilhamento do conhecimento
desenvolvido na area de biomecénica foi a criacdo 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 simulagdes dindmicas de movimento. Além
disso, fornece uma plataforma na qual a comunidade biomecénica pode construir arquivos de
simulacdes que podem ser trocados, testados, analisados e melhorados sem necessidade de
permissdo, por meio da colaboracdo de multiplas instituicbes que adquirirem esse software

gratuito.

4.2. O OpenSim

O OpenSim é um pacote de simulacdo disponivel gratuitamente que permite a
construcdo, compartilhamento e analise de modelos computacionais do sistema
osteomuscular e simulagdes dindmicas do movimento. Sua primeira versdo foi apresentada a
comunidade cientifica durante a Conferéncia da Sociedade Americana de Biomecénica em
2007. Desde o seu langamento, muitos pesquisadores passaram a utilizar o software em uma
grande variedade de aplicagdes incluindo: pesquisa biomecénica, projeto de dispositivos
médicos, pesquisa em ortopedia e reabilitacdo, pesquisa em neurociéncia, projetos e anélise
ergondmica, ciéncias do desporto, animacdo computadorizada, pesquisa em robdtica e
educacdo (ANDERSON et al., 2010).
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O software fornece uma plataforma na qual a comunidade cientifica pode construir
uma biblioteca de simulacdes que podem ser trocadas, testadas, analisadas e melhoradas por
meio de uma colaboracdo multidisciplinar. Para isso, a base do software bésico foi escrito em
C++, e a interface grafica do usuario (Figura 1) foi escrita em Java, duas linguagens
amplamente difundidas na engenharia de software, o que permite a criacdo de plug-inst. A
partir da interface grafica do usuério, pode-se analisar os modelos e simulacfes existentes e
desenvolver novos modelos e simulagfes (ANDERSON et al., 2010).

O OpenSim inclui uma ampla variedade de recursos. Algumas das caracteristicas que

mais se destacam sao:

e Plotar diretamente os resultados das andlises feitas no software;

e Dimensionar o tamanho de um modelo musculoesquelético;

e Realizar anélises de cinematica inversa para célculo dos angulos articulares;

e Realizar andlises da dindmica inversa para calcular os momentos e forcas
externas e internas;

e Dinamica direta para gerar simulagdes de movimento.

Entre os varios recursos que o software proporciona (veja para mais detalhes Delp et
al., 1990 e Anderson et al., 2010), o célculo das forcas musculares é sempre feito a partir de
um modelo de um atuador musculotendineo padrdo do programa. Isso torna os 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 esses recursos sao
disponibilizados gratuitamente (DELP et al. 1990; ANDERSON et al. 2010).

! Entende-se Plug-in como um programa de computador secundario, mais leve, usado para adicionar fungdes a
outros programas maiores, provendo alguma funcionalidade especial ou muito especifica. Geralmente, é
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 Grafica de Usuario do OpenSim. Acima alguns dos modelos
osteomusculares disponiveis para o software, e, em destaque no canto inferior esquerdo, o0 modelo de
membros inferiores de Delp et al. (1990).

4.3. Modelamento Muscular

Um musculo, ou “atuador musculotendineo” como € chamado nos modelos
musculoesqueléticos, € o elemento presente no modelo responséavel por gerar forca. Ou seja, €

0 componente atuante do modelo musculoesquelético. Seu comportamento é definido
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especificando a geometria e as propriedades dindmicas de geragdo de forca individuais de
cada musculo (DELP, 1990). Essas informacdes permitem escalar o comportamento genérico
muscular para o0 comportamento mais proximo ao do musculo em questéo.

Apesar da dificuldade em obter clinicamente informagdes pertinentes sobre a fungéo
dos mausculos esqueléticos, informacbes acerca do comportamento muscular individual
possuem inumeras aplicabilidades. O conhecimento preciso das forcas musculares pode
melhorar o diagndstico 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, e aguele muasculo poderia ser
diretamente selecionado para a cirurgias.

A quantificacdo das forcas musculares pode auxiliar na compreensao dos mecanismos
de lesdo muscular e, consequentemente, na elaboracdo de estratégias para a prevengdo de
lesGes durante o treinamento desportivo (ANDREWS; HARRELSON; WILK, 2002). Em um
atleta com uma lesdo de esfor¢co recorrente, seria possivel "ver" as cargas impostas sobre
0ssos e articulagbes durante 0 movimento, e como (ou se) essas cargas sao alteradas durante o
processo de reabilitacdo a fim de minimizar o estresse estrutural (ERDEMIR et al., 2007).

O modelo utilizado neste estudo serd o0 modelo de Delp et al. (1990) adaptado mais
recentemente por Arnold et al. (2010). Atualmente, esse € o modelo mais completo
disponivel para o ambiente OpenSim, sendo que todos os modelos para esse ambiente estdo
todos disponiveis on-line no site do Centro Nacional de Computacdo Biomédica Canadense
(https://simtk.org/home/opensim acessado em 8 de setembro de 2013). Estes modelos séo
atualizados periodicamente por seus criadores e colaboradores. Além disso, quaisquer
pesquisadores podem inscrever seus projetos nessa rede para colaborar com o
desenvolvimento, a implementacdo e o aprimoramento de modelos biomecénicos
computacionais de quaisquer espécies.

O modelo mais recente de membros inferiores para ambiente OpenSim € o modelo de
Arnold et al. (2010). Foi desenvolvido com base em dados de arquitetura muscular de 21
cadaveres (item 0) publicados no estudo de Ward et al. (2009).0 modelo inclui 44 mdsculos
tipo-Hill (item 4.3.2), representacdes geométricas dos 0ssos e dos caminhos musculares pelas
articulacBes (Item 0) que resultam nas distancia perpendiculares (para extensores de joelho)

publicados por Spoor e van Leeuwen (1992).

4.3.1. DIMENSIONAMENTO MUSCULAR
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Para que estas analises sejam possiveis, é necessario cuidado extra na precisdo dos
valores estimados e dos parametros fisiolégicos musculares adotados no modelo, pois eles
tém efeitos significativos sobre os resultados de modelagem e simulagdo (GONZALEZ;
BUCHANAN; DELP, 1997).

Gracas a homogeneidade estrutural e a disposicdo dos componentes musculares na
fibra muscular, o tipo de modelo e o comportamento dos atuadores podem ser representados
com as mesmas funcdes para todos os musculos, ou seja, basta utilizar os pard@metros proprios
de cada musculo para que as fungdes musculares (por exemplo: forca-comprimento ou forca-
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 fisioldgico da contracdo muscular. Um
modelo bastante conhecido que estima a forca muscular por meio de pontes cruzadas € o
modelo muscular do tipo Huxley (HUXLEY, 1957; HUXLEY;SIMMONS, 1971,
ZAHALAK, 1986), que ¢é bastante complexo e tem sido utilizado em diversos estudos para
analise do comportamento muscular (BEELER; REUTER, 1977; VENDELIN et al., 2000).
Nesse modelo, a dindmica muscular é regida por multiplas equacdes diferenciais, o que faz
com que o modelo demande muito processamento computacional e, consequentemente,
consuma muito tempo para aquisicdo da forca de muitos mdsculos simulados
simultaneamente (BUCHANAN et al., 2004).

Por essa razdo, muitos pesquisadores que desenvolvem modelos musculoesqueléticos
de grande complexidade, isto é, com muitos atuadores musculotendineos, tém optado por
utilizar o modelo muscular do tipo Hill, de natureza fenomenoldgica, o qual € uma ferramenta
poderosa que da resultados satisfatorios para a maioria das aplicacbes. Uma vantagem
significativa de modelos do tipo Hill € que a dindmica da contragéo € regida por apenas uma
equacdo diferencial por musculo, fazendo a modelagem do sistema de mdsculos
computacionalmente viavel (BUCHANAN et al., 2004).

As propriedades isométricas de geracdo de forca dos musculos do modelo especifico

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

Tenddo Fibra Muscular

Figura 2: Esquema do modelo de atuador musculotendineo do tipo Hill, mostrando fibras musculares
em série com o tenddo. Na fibra muscular, estdo representados o elemento contratil e o0 componente
elastico muscular em paralelo que juntos geram a forca do masculo (F™). A forca muscular passiva
(FA) é dada em fungéo de sua rigidez ndo linear (k). A forca muscular ativa (F}) é uma fungéo do
comprimento da fibra muscular (#M) e da velocidade de contracdo muscular (v™), enquanto a forca do
tenddo (FT) é dada em funcéo do comprimento do tend&o (£7). Angulo de penacéo (a). Comprimento
total musculotendineo (#MT). Adaptado de Zajac (1989), Buchanan et al. (2004) e Delp et al. (2007).

O modelo de Hill é usado para estimar a forca que pode ser gerada pelos elementos

contréteis das fibras musculares, com a fungdo geral representada abaixo:

F™ (@) = f()f(O)a(®)Fg" Equagao 1
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Em que, F™(t) é a forca muscular em funcdo do tempo; f(v) é a forca da fibra
dependente da velocidade normalizada; f(€) € a forca da fibra dependente do comprimento
de fibra normalizado; a(t) é a ativagdo muscular em funcéo do tempo; Fj"* é a forca maxima
isométrica da fibra muscular. Essa funcdo € inerente a todos as unidades musculotendineas do

modelo biomecénico utilizado no presente estudo.

4.3.2.1. Forcaem funcdo do comprimento

Para compreender a dindmica da contracdo presente no modelo, é interessante
descrever a relacdo entre a forca muscular e comprimento. A partir dessa ideia, a parte
contrétil (ativa) do musculo produz um pico de forca (F}!) quando os sarcémeros estdo em
um tamanho ideal, ou seja, quando ha sobreposicdo ideal dos miofilamentos de actina e
miosina. Quando o musculo estd em um comprimento diferente ao comprimento ideal ele ndo
pode gerar tanta forca, e a sua forca méaxima potencial ira diminuir (HUXLEY, 1957;
HUXLEY; SIMMONS, 1971).

Musculos humanos atingem os valores maximos de forca quando os sarcomeros estao
em um comprimento de 2,8 um (WALKER;SCHRODT, 1974). Dessa forma, quando a
maioria dos sarcomeros dentro de uma fibra muscular estd nesse comprimento, e ocorre 0
pico de forca da fibra, F}!, é dito que a fibra estd no comprimento 6timo da fibra (£3)
(BUCHANAN et al., 2004).

A Figura 3 apresenta as curvas genéricas do comportamento da forca pelo
comprimento das fibras musculares utilizadas nos modelos biomecanicos projetados para o
software OpenSim. O elemento contratil e o componente elastico muscular em paralelo
geram juntos a forca do musculo (FM). A forca muscular passiva (F3!) é dada em funcéo de
sua rigidez ndo linear (k) e a forca muscular ativa (F}) é uma funcdo do comprimento da

fibra muscular (£M).
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Figura 3: Relagdo forca-comprimento da fibra muscular. Propriedades estaticas da funcdo forca-
comprimento do tecido muscular que é considerada nos modelos musculares no OpenSim. O ponto
destacado no gréfico representa o ponto de for¢a muscular isométrica maxima (Fj") e de comprimento
6timo da fibra (£3"). Figura adaptada de Zajac (1989).

Matematicamente, é mais util considerar as funcdes de forca em unidades
adimensionais, como mostrado para a relacdo de forca-comprimento na Figura 3. Pode-se
assumir que os musculos produzem zero de forca quando seu comprimento € inferior a
aproximadamente 50% ou superior a 150% do seu comprimento 6timo, ¢35, conforme
ilustrado acima (ZAJAC, 1989).

Além disso, a curva esta normalizada pela forga muscular isométrica méxima (Fy"), e
0 comportamento que ela assume € definido pela forca muscular ativa comprimento-
dependente (f,(¥)) (ZAJAC, 1989; BUCHANAN et al., 2004):

Equacdo 2

Em que, 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
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(ativagdo tetanica). E interessante observar que o pico de forca muscular (FZ") pode ser
redimensionado quando a(t) é menor que 1.

A forca muscular passiva, Fz*, no musculo ocorre devido & elasticidade do tecido que
estd em paralelo com o elemento contratil (Figura 3). Desse modo, as forcas passivas sdo
muito pequenas quando as fibras musculares estdo muito mais curtas do que 0s Seus
comprimentos de fibra 6tima, £3, e aumentam muito apds o £§'. Consequentemente, a forga
passiva possui comportamento exponencial dado em funcdo do comprimento da fibra, fp(£),

e normalizada pelo pico de forca muscular (Fj"), dada pela equagéo de Zajac (1989):

Fp' = fp(O)Fg" Equacéo 3

Em que, F* é a forga muscular total, f,(¥) € a fungdo do comprimento da fibra e F{™ é o pico
de forca muscular. Entdo, a forca muscular total, F™, é a soma dos componentes ativos (F;"*)
e passivos (F7*), como mostra 0 modelo, e é representada graficamente na Figura 3. Essa

curva pode ser dimensionada para qualquer masculo e é dada pela equacao:

F™=Fm"+F* Equacéo 4

Em que, F™ é a forca maxima muscular, F;* é a forca maxima ativa e F7"* € a forca maxima
passiva. E importante destacar que F™ nessa equagio assume apenas 0S componentes
isométricos presentes na relacdo forca-comprimento muscular. No entanto, em situac6es
dindmicas, a forca muscular depende também da velocidade da contracdo, podendo
apresentar comportamentos diferentes (HUXLEY, 1957). No presente estudo, ndo serad
levado em consideracdo o comportamento forca-velocidade muscular uma vez que serdo
analisadas apenas contracfes isométricas. As equacdes 2, 3 e 4 supracitadas sdo etapas
processadas diretamente no modelo e, entdo, multiplicadas pela distancia perpendicular do

tenddo patelar para aquisicao do torque de extensao de joelho.
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4.3.2.2. Modelamento Tendineo

Uma vez que o tenddo esta em série com o musculo, qualquer forca que passa pelo
musculo também deve passar pelo tenddo e vice-versa. Por essa 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 el&stico.
Assim, abaixo do comprimento de repouso do tenddo (£7), o tenddo ndo oferece nenhuma
resisténcia. Contudo, acima do comprimento de repouso do tend&o, ele gera uma forca
proporcional a distancia que € estirado (ZAJAC, 1989).

Para escalar sua curva genérica para um atuador musculotendineo especifico basta o
valor do pico de forga isométrico (F}) e o tamanho do tenddo em repouso (¢1) da fibra
muscular especifica. Mais uma vez, para normalizar a curva para permitir o dimensionamento
para diferentes musculos, 0 mddulo de elasticidade é dividido pela deformacéo do tenddo no
pico de forca isométrica, FJ?, o que da um mddulo de elasticidade normalizado de 37,5
(ZAJAC, 1989 - Figura 4).

M
1RV — — — — — —

(F/em)

37.5

Forga do tendao
normalizada

[<——Regido—=[<—Regido——]

2T nao linear linear 0.033
0
T T
Deformacdo do tendao le!S)
s

Figura 4: Relagéo forca comprimento do tenddo. Curva genérica utilizada nos modelos musculares no
OpenSim da forca passiva do tenddo normalizada pela forca isométrica méxima muscular em funcgéo
da deformacdo relativa ao tenddo. No eixo horizontal, esta representado o comprimento do tenddo em
repouso (¢7) até 3,3% de aumento em seu comprimento. Figura adaptada de Zajac (1989).
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De acordo com Zajak (1989), a deformacéo do tend@o pode ser definida como:

£ _ =15

7t Equacao 5

Em que, £'é a deformacdo do tendao relativa ao seu comprimento de repouso, £, e £T é o
comprimento bruto do tenddo. Deve-se destacar novamente que sO ha estresse no tendao a

partir do momento que a deformacao € maior do que 0 comprimento de repouso do tendao.

4.3.3. GEOMETRIA MUSCULOESQUELETICA

Para a representacdo da superficie dssea, cada 0sso esta representado como uma rede
de poligonos (Figura 5), onde cada intersec¢do entre os poligonos possui coordenadas
tridimensionais especificadas a partir da digitalizacdo de ossos humanos (DELP et al., 1990).
Essas coordenadas foram usadas para representar no modelo de membros inferiores de Delp

et al., (1990) todos os 0ssos da pelve, coxa, perna e pé na interface grafica do OpenSim.
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Figura 5: Rede de poligonos que representa a superficie 0ssea. A seta preta indica a direcdo da
atuacdo da forca do tendao patelar. Linha tracejada indica linha paralela que passa o centro de rotacdo
da articulacéo. Dp: distancia perpendicular do tendao patelar. Figura adaptada de Pandy e Andriacchi
(2010).

Ja a geometria de um atuador musculotendineo tenta representar fidedignamente o
percurso muscular através das articulac@es. Esse percurso deve levar em conta como 0S
comprimentos musculares e distancias perpendiculares mudam em funcéo do angulo articular
(BUCHANAN et al., 2004). Deve-se ressaltar que os musculos ndo se comportam como uma
linha reta durante a mudanca do angulo articular. Os percursos musculares sdo definidos
graficamente.

Esse percurso € construido por uma série de pontos (coordenadas tridimensionais)
conectados por segmentos lineares, que representam o muasculo propriamente dito (Figura 6).
Nesse modelo, cada ponto é fixo em um segmento corporal, e é 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¢, 0 reto
femoral representado como um modelo muscular de Hill, com origem na espinha iliaca
anteroinferior e inserido na tuberosidade da tibia via patela e tenddo patelar.

Um minimo de dois pontos (origem e inser¢do) e necessario para definir o caminho
muscular (DELP et al., 2007). Dentro do software OpenSim, cada musculo é representado

por um ou mais modelos de Hill independentes, como é o caso do gliteo maximo que é



33

dividido em trés porcbes devido a sua grande area de fixacdo. Os pontos da geometria
muscular podem ser editados, adicionados ou excluidos de forma a contornar articulacGes
conforme o caminho muscular desejado, permitindo customizagbes 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.

A geometria dos 0ssos associadas a geometria do caminho muscular resultam no
comportamento da distancia perpendicular muscular pela amplitude de movimentos.
Normalmente, os modelos tentam reproduzir as distancias perpendiculares apresentadas em
estudos em cadaveres anteriormente publicados (HOLZBAUR; MURRAY; DELP, 2005;
DELP et al., 2007; CHRISTOPHY et al., 2011; MODENESE; PHILLIPS; BULL, 2011). Os
musculos do quadriceps do modelo de Arnold et al. (2010) utilizado no presente estudo
representam proximamente a distancia perpendicular apresentada por Spoor e van Leeuwen
(1992), em que a distancia perpendicular de um espécime cadavérico (mulher de 89 anos) foi
estimada.

Outros estudos mais recentes, com mais cadaveres e com técnicas mais modernas de
estimativa da distancia perpendicular tém sido publicados. Para isso, é necessario conhecer o
centro de rotacdo da articulacdo em questdo e a linha de acdo da forca muscular para a

afericdo da disténcia perpendicular. No entanto, de acordo com Krevolin et al., (2004)
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poucos estudos realmente utilizam o centro de rotacdo articular corretamente. Ao invés disso
utilizam superficies 6sseas como referéncia para o centro de rotagdo ou entdo pregos rigidos
que fixam o centro de rotacdo articular em um ponto especifico determinado a priori.
Krevolin et al., (2004).

Outra questdo relevante é que a distancia perpendicular pode ser diferente entre os
sexos, devido a anatomia Ossea possuir diferencas entre os sexos. Por este motivo, no
presente estudo, além das simulagdes com o modelo de Arnold et al. (2010) que utiliza as
distancias perpendiculares musculares propostas por Spoor e van Leeuwen (1992), seréo
realizadas adaptacdes no modelo, introduzindo a distancias perpendicular muscular proposta
por Krevolin et al. (2004) que, conforme a revisdo de literatura realizada, foi o Unico estudo
que estimou o0s centros articulares matematicamente (de 6 cadaveres, 3 masculinos e 3

femininos) e diferenciou a distancia perpendicular de acordo com 0s sexos.

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 disposicéo das
fibras musculares em um dado musculo (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 essas informagOes acerca da arquitetura sé@o as importantes
determinantes da funcdo muscular, o desenvolvimento de modelos musculoesqueléticos e as
decisbes tomadas para procedimentos cirdrgicos dependem que esses parametros sejam
precisos (WARD et al., 2009).

Todas as equagOes desenvolvidas para descrever a dindmica da capacidade de
producdo de forga muscular sdo fungdes normalizadas (BUCHANAN et al., 2004). Para
dimensionar essas equacOes 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. Estes sdo: forca isométrica maxima (F3}!), comprimento
6timo de fibra (£3), comprimento de tenddo em repouso (£7), angulo de penacdo no
comprimento 6timo de fibra («,) (DELP et al., 2007).

Os paré@metros que definem a producao de forca propostos pelo modelo de Hill (HILL,
1938; ZAJAC, 1989) foram adaptados por Delp et al. (1990), Schutte et al. (1993) e Thelen
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et al. (2003) para que fossem facilmente editados no ambiente OpenSim e levassem em conta
todas as propriedades apresentadas anteriormente.

Apesar de outros parametros fisicos, tais como massa muscular, volume muscular e
outros parametros metabdlicos, como a distribuicdo do tipo de fibra influenciar
substancialmente as propriedades contrateis, nenhum prevé a funcdo muscular tdo bem como
a arquitetura muscular (FRIDEN; LIEBER, 2002). Inclusive Ward et al. (2009) explicam que
a massa e o volume (dois dos parametros mais comumente medidos) séo pobres preditores da
fungdo muscular, mas muitas vezes séo interpretados como importantes para tal.

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

4.3.3.1. Forca Isométrica Maxima

A forca isométrica maxima (F3"), conhecida também no estudo das fibras musculares
individualmente como tensdo muscular tetdnica maxima, corresponde ao pico de forca que
um musculo pode produzir em seu comprimento 6timo de forca (POWELL; ROY; KANIM,
1984; ZAJAC, 1989; LIEBER; FRIDEN, 2000). A forca isométrica maxima esta relacionada
diretamente com a area de secc¢do transversa fisiologica (ASTF), ilustrada na
Figura 7.
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Figura 7: Representacdo esquematica da area de seccdo transversa fisioldgica dos masculos Biceps
Braquial, vasto lateral e Gluteo Méaximo. Figura adaptada de Lieber e Friéden (2000).

Musculos com maior ASTF produzem uma forgca isométrica maxima maior, pois
possuem um maior numero de elementos contrateis em paralelo (SPECTOR; GARDINER;
ZERNICKE, 1980; AKAGI et al., 2008). Além disso, os musculos possuem um stress
maximo (considerando stress como sendo uma grandeza de forca por unidade de &rea),
também conhecido em alguns estudos como tensdo especifica (POWELL; ROY; KANIM,
1984; BUCHANAN et al., 2004). Entdo, para calcular a forca isométrica méaxima basta
multiplicar a ASTF pela tensdo especifica muscular, como demonstra a Equagdo 6
(POWELL; ROY; KANIM, 1984):

FY(N) = PCSA (cm?) X Tensdo Especifica (N/cm?) Equagéo 6

Nessa equacdo, ha 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 tensao especifica.

A ASTF é o Unico parametro de arquitetura muscular que € diretamente proporcional
a forca isometrica méaxima muscular. A ASTF dificilmente é a area de seccdo transversa
efetiva medida em algum plano anatdmico tradicional. Teoricamente, a ASTF representa a
soma de todas as areas de sec¢do de todas as fibras musculares dentro do muasculo (LIEBER;
FRIDEN, 2000).
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Ela pode ser calculada conforme a equacéo adaptada de Powel et al. (1984):

3
PCSA (sz) — Vol. Musc.(cm ) X cosseno a Equa(;éo 7

Comp. de fasciculo (cm)

Em que, o volume muscular serd adquirido pela método proposto por Morse, Degens
e Jones (2007) e a representa o angulo de penacgdo do musculo.

J& a tensdo especifica representa a forga que o musculo pode gerar por unidade de
ASTF. Esse parametro é adquirido de espécimes musculares de cadaveres, ao normalizar a
tensdo maxima produzida pelo tecido muscular por sua area de seccdo transversa
(LARSSON; LI; FRONTERA, 1997). Os valores de tensdo especifica utilizados nos modelos
em OpenSim variam bastante devido a grande variabilidade desses valores entre os estudos,
que se deve ao fato dos estudos utilizarem cadaveres de diferentes faixas etarias (DELP et al.,
1990; LARSSON; LI; FRONTERA, 1997). Assim, o valor utilizado no modelo de membros
inferiores foi de 61 N/cm? proposto por Wickiewicz et al. (1983), pois € o valor que melhor
expressa a tensdo especifica fisiolégica (DELP, 1990; HOLZBAUR; MURRAY; DELP,
2005).

4.3.3.2.  Comprimento de fasciculo

O comprimento de fasciculo muscular (#7) corresponde ao comprimento do tecido
fascicular desde sua origem até sua insercao nas duas aponeuroses musculares (NARICI et
al., 1996; KAWAKAMI; ICHINOSE; FUKUNAGA, 1998). Esse parametro pode ser
adquirido in vivo por meio de diversas técnicas de captura de imagens bioldgicas como:
ultrassonografia (NARICI et al., 1996; ICHINOSE et al., 1998) tomografia computadorizada
e ressonancia magnética (SPOOR; LEEUWEN, 1992; MAGANARIS; BALTZOPOULOQOS;
SARGEANT, 1999).

O comprimento de fasciculo muscular é responsavel por dimensionar a curva genérica
da relagdo forca-comprimento muscular (ZAJAC, 1989). Contudo, deve-se tomar cuidado
para ndo confundir o comprimento de fasciculo 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, embora, em alguns musculos, eles possuem o
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mesmo valor quando o angulo de penagdo igual a zero (LIEBER, 1992). E importante
recordar que o comprimento muscular propriamente esta explicado no capitulo de geometria

musculotendinea como o percurso muscular (item 0).

4.3.3.3.  Comprimento de repouso do tendao

O comprimento de repouso do tendéo (#7) representa o comprimento em que o tenddo
se encontra sem nenhuma tenséo aplicada sobre ele, ou seja, ndo esta gerando forga passiva
(ZAJAC, 1989). E um parametro, normalmente, dificil de medir e pouco relatado na literatura
(MANAL; BUCHANAN, 2004). O comprimento de repouso do tenddo ¢ a traducdo literal
para a expressdo comumente utilizada em modelos biomecanicos da ligua inglesa Tendon
Slack Length. Esta representada na Figura 2 como comprimento do tendéo (¢#7). No entanto, é
medida especificamente no angulo em que ndo ha qualquer tipo de forca passiva oferecida
pelo tenddo e, a0 mesmo tempo, esse tenddo nao esta “com folga”, ou seja, ele apresenta um
comprimento inferior aquele que oferece forca passiva.

O momento em que a unidade musculo tendinea oferece zero de forca passiva (HOY;
ZAJAC; GORDON, 1990) é o momento em que, em um dado angulo articular do joelho, a
musculatura do quadriceps ndo oferece resisténcia contra a flexdo. Ainda, para que seja
considerado, o comprimento de repouso do tenddo precisa ser medido desde as juncoes
miotendineas — distal e proximal — até a jungdo entre o tenddo e 0 0sso o0 qual se origina ou
esta inserido.

Para que a estimativa de forcas seja possivel, deve-se possuir um comprimento de
repouso do tenddo para cada muasculo. No caso do quadriceps, é necessario um comprimento
de repouso do tenddo para cada porcdo. Muitos estudos, que ndo fazem referéncia ao calculo
da forca muscular, utilizam uma unidade passiva tendinea do quadriceps que possui facil
identificacdo, o tenddo patelar (GELLHORN; MORGENROTH; GOLDSTEIN, 2012). Sua
localizacdo anatdbmica, do apice da patela até tuberosidade da tibia, permite o acesso e a
mensuracgdo unidade musculo tendinea de uma forma relativamente simples.

No entanto, apesar do comprimento do tenddo patelar ser uma importante medida para
a identificacdo de condicOes adversas como patela alta, patela baixa (LANCOURT e
CRISTINI, 1975) e instabilidade patelar (NEYRET et al., 2002), este comprimento ndo €
suficiente para as estimativas realizadas pelo modelo. Para as estimativas realizadas pelo

modelo s&o necessarios também os demais comprimentos do tenddo quadriciptal, como: o
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tendéo do vasto lateral (£5 ), do vasto medial (£5 ), do vasto intermédio (€5 ) e do reto
femoral (fgrf). Entende-se, entdo, como comprimento do tenddo quadriciptal, a distancia

entre a jJuncdo miotendinea de cada porcdo do quadriceps até a patela, somada ao tamanho da
patela e ao tendao patelar.

Diversos estudos ja desenvolveram técnicas sofisticadas de estimativa do
comprimento de tenddo, tais como algoritmos de otimizacdo (NAM; UHM, 2011), método
numérico de estimativa a partir da arquitetura e comprimento muscular (MANAL,;
BUCHANAN, 2004), escala linear com relacdo ao tamanho do individuo (WINBY; LLOYD;
KIRK, 2008), entre outras formas. Scovil e Ronsky (2006), por meio de uma revisdo de
literatura, encontraram variagédo de 43,00 a 41,00 cm para o comprimento de repouso do
tenddo quadriciptal. No entanto, Nam e Uhm (2011), ao testarem multiplos valores de

comprimento de repouso do tend&o (i’gM) para otimizar a estimativa da forca muscular,

encontraram possiveis variacbes que poderiam chegar de 11,86 a 34,60 cm. Essa faixa de
valores é bastante distante dos valores apresentados na literatura até entdo e citados por
Scovil e Ronsky em 2006.

A fim de estimar a importancia da variabilidade desse parametro para o célculo de
forcas, analises tém sido realizadas com o intuito de verificar como alteracbes ou
perturbacdes no comprimento de repouso do tenddo podem afetar o resultado final do
modelo. Por exemplo, a partir da andlise da sensibilidade, é possivel constatar que 0s
modelos musculares Tipo-Hill sdo muito sensiveis a tais perturbacGes, em que a variacao
percentual dos resultados do modelo (output) sdo maiores que a perturbacdo percentual dos
parametros (pode ser associado ao erro de medida) (SCOVIL; RONSKY, 2006).

Usando uma escala que apresenta os seguintes (1) niveis nenhuma influéncia, (2)
pequena influéncia, (3) grande influéncia, (4) extrema influéncia, Nam e Uhm (2011)
testaram a influéncia de erros de até 10% na medida de todos os parametros supracitados
apresentados nessa dissertacdo até o momento. Foi constatado que todos estes parametros
possuem de pequena a grande influéncia sobre o resultado das estimativas de forca, com
excecdo do comprimento de repouso do tenddo que é o Unico pardmetro com extrema
influéncia (capaz de alterar em até 5 vezes o valor final de pico de torque). Além disso,
pequenas alteracbes podem alterar profundamente o &ngulo em que ocorre o pico de
producdo de forca dos musculos (HOY; ZAJAC; GORDON, 1990).

Métodos para a mensuracdo nao invasiva das propriedades passivas da unidade

musculo tendinea demandam mais estudos. De acordo com Nordez et al. (2010) e Hoang,
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Herbert e Gandevia (2007), até o presente momento, apenas um autor desenvolveu técnicas
apropriadas para a medida do comprimento de repouso do tenddo e que ndo utilizasse apenas
medidas indiretas, entretanto, isso sé foi realizado para o musculo gastrocnémio (HOANG et
al., 2005).

N&o foram encontrados estudos que tenham utilizado procedimentos metodologicos
semelhantes para o tenddo do quadriceps. Portanto, o grande poder de alteracdo dos
resultados de for¢a muscular e a caréncia de técnicas eficazes para a medida do comprimento
de tenddo em repouso tornam inviavel a medida dessas propriedades. Desse modo, no
presente estudo, foram utilizados os valores de comprimento de repouso do tenddo propostos
por Lee, Uhm e Nam (2008), por serem os valores encontrados que mais se aproximam das

estimativas de torque isométrico maximo muscular das medidas realizadas diretamente.

4.3.3.4. Angulo de Penagio

O éangulo de penacdo é medido por meio da determinacdo do angulo médio dos
fasciculos na face superficial do musculo em relacdo ao eixo de geracdo de forgca do musculo.
Mesmo que ele ndo seja igual em toda a fibra (LIEBER; FRIDEN, 2000; WARD et al.,
2009), o erro associado a essa mudanca é muito pequeno para influenciar a equacdo de
estimativa da forca isométrica maxima (LIEBER; FRIDEN, 2000). Esse parametro pode ser
adquirido in vivo por meio de técnicas de captura de imagens biol6gicas como a
ultrassonografia.

Em comparacdo com um mdusculo de fibras paralelas, o comprimento da fibra de um
musculo penado sera menor resultando em menos sarcdmeros em série, €, consequentemente,
terd mais sarcobmeros em paralelo. Isto confirmando o fato de que a maioria dos masculos
penados possui maior ASTF (GANS, 1982).

4.3.3.5. Area de seccdo transversa anatdmica

Como apresentado na seccdo 0, para o calculo da forca isométrica maxima é
necessario conhecer a area de secgdo transversa fisiologica (ASTF), e a melhor maneira de
obter tal informacgdo é a partir da area de seccdo transversa anatdmica (ASTA). A ASTA

possui varias utilidades j& documentadas hd muito tempo na literatura, por exemplo, esta
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associada aos efeitos de programas de treinamento de forca (YOUNG et al., 1983), de
imobilizacdo, de destreinamento e envelhecimento (SIPILA; SUOMINEN, 1991a) e de um
programa de fisioterapia (STOKES; YOUNG, 1986).

Mesmo assim, ha muito se sabe que a maneira mais precisa de realizar tal estimativa €
a partir da utilizacéo de técnicas de ressonancia magnética (WALTON, 1997) que apresentam
elevadissima resolucdo e permitem distinguir diferentes tecidos facilmente e diferentes
compartimentos musculares (MORSE, DEGENS; JONES, 2007) (Figura 8a). No entanto,
essa técnica possui valor muito elevado e demanda muito tempo para que a coleta de imagens
seja realizada. Por esse motivo, diversos autores tém procurado técnicas nao invasivas mais
rapidas e baratas para mensuracdo da ASTA muscular.

A imagem de ultrassom tem sido amplamente utilizada como técnica ndo invasiva de
avaliacdo quantitativa do tecido muscular (SIPILA; SUOMINEN, 1991b), porém o campo de
aquisicdo de imagem desse equipamento costuma ser restrito a poucos centimetros
quadrados. Essa limitacdo o torna uma ferramenta pouco funcional quando a intensdo do
pesquisador é adquirir imagens de grandes estruturas ou de grandes areas do corpo humano.
Por este motivo, tém sido documentadas, na literatura, diversas técnicas e tentativas de
aquisicdo de imagens maiores e mais complexas com o auxilio do ultrassom (SIPILA;
SUOMINEN, 1991b; NOORKOIV; NOSAKA; BLAZEVICH, 2010; SCOTT et al., 2012).

Assim, foi buscada, na literatura, a maior quantidade possivel de artigos que
apresentassem em sua metodologia técnicas para mensuracdo da ASTA muscular de todos os
musculos do quadriceps por meio da ultrassonografia. Grande parte das técnicas utilizadas
consiste do mesmo principio da Sobreposicdo de Imagens, em que diversas imagens Sao
sobrepostas a fim de formar uma imagem maior de forma que abranja todas as estruturas de
interesse. Alguns equipamentos de ultrassonografia possuem a capacidade de sobrepor
imagens automaticamente pelo prdprio hardware do ecografo, sendo que essa técnica é
descrita como Imagem Composta (IC) (Figura 8b), em que multiplas imagens capturadas se
sobrepdem automaticamente conforme a superficie capturada (SIPILA; SUOMINEN,
1991b), permitindo, assim, a formacdo de uma imagem maior que apresenta um maior
namero de estruturas de interesse. Contudo, essa técnica demanda equipamentos j& adaptados
com este sistema préprio para a montagem das imagens compostas.

Uma segunda técnica, aparentemente a mais utilizada, é a Sobreposicdo Simples (SS)
(Figura 8c), em que as imagens sdo coletadas por sonda de campo reduzido uma a uma por
toda a superficie de interesse (no caso do quadriceps, o perimetro da coxa) e exportadas do

sistema ultrassom para outro ambiente de analises de imagens em computador e, entdo, sdo
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manualmente sobrepostas (REEVES; MAGANARIS; NARICI, 2004) formando uma
imagem contendo as estruturas de interesse. No entanto, essa forma de analise possui um
certo viés de quem estd analisando e necessita de muito treinamento do individuo para que
possua repetibilidade adequada.

Com o avanco das sondas utilizadas nos ultrassons, foi possivel aprimorar essa ultima
técnica e desenvolver a Sobreposicdo Simples de imagens com sonda de campo estendido
(Figura 8d) que melhora drasticamente a qualidade de imagem e facilita a diferenciacdo dos
tecidos (NOORKOIV; NOSAKA; BLAZEVICH, 2010). Essa técnica é idéntica a
Sobreposi¢do Simples, mas a sonda utilizada durante as coletas das imagens é uma sonda de
campo estendido, capaz de capturar uma area maior em cada imagem gravada.

A técnica mais recente de sobreposicdo de imagens encontrada na literatura, até a
elaboracdo do presente estudo, € denominada Imagem Composta com a utilizacdo de
Ultrassom Panoradmico (ICUP) (SCOTT et al., 2012). Essa técnica consiste na utilizacdo de
um ultrassom que realiza a coleta de dados e agrupa as imagens diretamente no equipamento
de ultrassom, fornecendo imagens muito nitidas e com alta precisdo. No entanto, também
demandam equipamentos de alto valor.

O objetivo das técnicas supracitadas ¢ a medicdo mais precisa possivel da area de
seccdo anatdmica muscular, aproximando-se a0 maximo da ressonancia magnética que €
considerada o padrdo ouro. Desse modo, vérias dessas técnicas ja foram comparadas com a
ressonancia magnética. Reeves, Maganaris e Narici (2004), ao comparar os resultados de sua
técnica de Sobreposicdo Simples de imagens para medicdo da ASTA com a ressonancia
magnética, encontraram um indice de correlacdo intraclasse (ICC) de 0,998 a 0,999 e um
coeficiente de variacdo (CV) entre 0,8% e 2,1% entre as medidas. Ja Noorkoiv, Nosaka e
Blazevich (2010) encontraram um ICC entre 0,951 e 0,998 e um CV de 0,6 a 2,7% ao
comparar a sobreposicdo simples de imagens com sonda de campo estendido com a
ressonancia magnética. Por fim, Scott et al. (2012), com a técnica de imagem composta com
a utilizacdo de ultrassom Panoramico, encontraram um ICC de 0,946 a 0,986 e um CV 2,8%
a 3,8%.

A partir dos ICCs e CVs apresentados, é possivel perceber a pequena diferenca entre
as técinicas, mesmo com equipamentos de qualidade tecnoldgica tdo diferenciada. Devido
aos resultados apresentados, em que as imagens de ASTA coletadas por meio de ultrassom
possuem forte correlacdo com as imagens de ressonancia magnética e a tecnologia disponivel

no laboratorio onde foi desenvolvido o estudo, optou-se pela utilizacdo da técnica de
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Sobreposicdo Simples de imagens com sonda de campo estendido para a medicdo ASTA dos

musculos do quadriceps.

Figura 8: Exemplos de obtencdo de ASTA a partir da técnica de (A) Ressonancia Magnética
(MORSE; DEGENS; JONES, 2007) e a partir das técnicas de sobreposicdo de imagens com
ultrassonografia (B — E) em que (B) representa Imagem Composta (SIPILA; SUOMINEN, 1991b),
(C) Sobreposicdo Simples (REEVES; MAGANARIS; NARICI, 2004), (D) Sobreposicdo Simples com
sonda de campo estendido (NOORKOIV; NOSAKA; BLAZEVICH, 2010) e (E) Imagem composta
com a utilizacdo de Ultrassom Panoramico (SCOTT et al., 2012).
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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 medi¢cdo ou estimativa da forca muscular.
Tanto do ponto de vista clinico quanto académico, esse € um problema extremamente
relevante. O fato das propriedades fisiologicas musculares serem necessérias para o calculo
da forca muscular torna esses modelos dependentes dessas propriedades e,
consequentemente, faz com que a fonte dessas propriedades deva ser meticulosamente
selecionada para garantir uma estimativa mais precisa (SCOVIL; RONSKY, 2006; REDL;
GFOEHLER; PANDY, 2007).

Por outro lado, a maioria dos modelos biomecénicos para estimativa das forcas
musculares utiliza valores genéricos para as propriedades musculares, isto é, adotam o0s
mesmos parametros para o célculo independente do individuo que estd sendo avaliado
(PANDY; ANDRIACCHI, 2010). Esses parametros sdao normalmente coletados de espécimes
cadavéricos, que normalmente podem ndo corresponder as caracteristicas da populacéo
estudada (DE OLIVEIRA; 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 foi a de Brand, Pedersen, e Friederich em estudo publicado em
1986. Eles compararam a estimativa da forca muscular dos membros inferiores durante a
marcha utilizando diferentes valores de ASTF. Para o calculo das forcas musculares, foram
modelados 47 atuadores musculotendineos dos membros inferiores somados a técnicas de
otimizacdo ndo-linear (PIERRYNOWSKI, 1982). A ASTF de cada um dos 47 atuadores
musculotendineos foi retirada de dois espécimes cadavéricos e dos valores relatados por
Pierrynowski (1982), criando trés conjuntos de solucbes para o célculo. As trés solugdes
foram qualitativamente semelhantes, apresentando 0 mesmo comportamento; porém, algumas
vezes, a forca muscular variou de 2 a 8 vezes. Concluiu-se que a estimativa € muito sensivel
aos pressupostos assumidos pelo modelo como a ASTF, podendo ser pouco confiavel
(BRAND; PEDERSEN; FRIEDERICH, 1986).



45

Nesse mesmo contexto, em 2001, Raikova e Prilutsky propuseram que uma das razdes
possiveis para a discrepancia nos resultados de forca muscular de modelos musculares em
diversos estudos poderia ser o devido ao fato de que os autores utilizam diferentes conjuntos
de pardmetros musculares do modelo, o que poderia afetar substancialmente as forcas
previstas. Nesse estudo, o objetivo foi investigar sistematicamente a sensibilidade da solucao
Otima das forcas musculares para os parametros musculares, ASTF 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 parametros do modelo.
Desvios dos valores nominais dos parametros (ASTF e distancia perpendicular muscular)
dentro de uma faixa fisiologicamente viavel afetaram a magnitude das forgas em varias vezes
conforme as alteragdes nos parametros. Foi concluido que as divergéncias na literatura sobre
os valores da estimativa muscular baseada em modelos podem ser potencialmente explicadas
pelas diferencas nos parametros empregados no modelo (RAIKOVA; PRILUTSKY, 2001).

Holzbaur (2005), ao perceber que as propriedades musculares de tensdo especifica
recolhidas da literatura ndo permitiam uma estimativa da forca muscular méxima que 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 fidedigno com as mensuracdes 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 os
grupos musculares.

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

A geracdo de simulagbes que representem com precisdo o movimento de adultos de
idade avancada requerem modelos que levem em conta as mudangas 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 o

objetivo ajustar os parametros dos modelos musculotendineos do tipo Hill para refletir as
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mudancas na mecanica muscular relacionadas a idade e comparar se as respostas encontradas
no modelo ajustado se assemelham com os resultados encontrados para a forca méaxima
observados nos idosos. Assim, Thelen (2003) realizou uma revisao de literatura apresentando
a necessidade de ajustes para 0 modelamento por causa da desativagdo muscular prolongada,
da reducdo na velocidade de contragdo maxima, da rigidez muscular passiva maior e da
reducdo da forca isométrica maxima muscular, observadas em idosos.

Com as mudancas relacionadas a idade incorporadas ao modelo, contracBes
isométricas e isocinéticas dos flexores e extensores de tornozelo foram simuladas (THELEN,
2003). Como resultado, o modelo apresentou que, em altas velocidades, a reducéo na forca
isométrica maxima muscular seria mais de 40% menor em idosos em comparagdo com
adultos jovens e saudaveis. Essas perdas excedem a perda de 30% na forca isométrica
méaxima admitida no modelo. Assim, esses resultados mostram ser ainda mais importante
ajustar os parametros dos modelos quando simulando movimentos altamente dindmicos. N&o
obstante, esse estudo ndo levou em conta as propriedades musculares especificas dos
individuos voluntarios do estudo, apenas ajustou as propriedades de maneira tedrica
conforme a literatura.

Com base na revisdo apresentada, fica clara a necessidade da verificacdo precisa dos
parametros e propriedades utilizados nos modelos. Logo, para que as estimativas de forca
maxima sejam precisas, € imprescindivel o designio deste estudo de comparar a forca
muscular maxima estimada por modelo biomecéanico de membros inferiores em mulheres
com mais de 55 anos utilizando parametros de arquitetura muscular especificos dos
individuos e parametros de arquitetura genéricos recolhidos na literatura. Especula-se que
estas informacgdes de arquitetura podem tornar mais exata a estimativa do torque isométrico

maximo.
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5. MATERIAIS E METODOS

5.1. Populagéo e amostra

5.1.1. CALCULO AMOSTRAL

Considerando que a questdo central do estudo é referente a estimativa do torque
muscular, e que ndo foram encontrados estudos que tenham estimado individualmente o
momento maximo de extensdo de joelho, o célculo do tamanho amostral foi realizado com
base em valores de torque maximo (248,0+50,0 Nm) de extensdo de joelho de estudos
prévios (Erskine et al., 2011). Foi considerado um torque médio de 300 Nm para os valores
estimados, considerando que hd uma expectativa de superestimacdo, considerando ainda o
mesmo desvio do estudo Erskine et al., (2011). O tamanho de efeito esperado com base
nestes valores de torque foi de 1,04. Adotou-se um erro de probabilidade de 10%, e um
desenho de estatistica teste t. Com base nos parametros apresentados o tamanho da amostra
estimado foi de 22.

Entdo, a fim de tornar o calculo amostral mais préximo do contexto do presente
estudo, apds a coleta de 5 individuos o numero amostral foi recalculado. Foram utilizados os
valores até entdo coletados de torque experimental e torque estimado (106,9 + 21,0 Nm para
torque experimental e 170,0 £ 91,7 Nm para o torque estimado). Adotando-se 0 mesmo
tamanho de efeito grande e erro de probabilidade do teste anterior. O resultado do numero
amostral foi de 15 individuos para prover um poder de 80%.

A amostra desse estudo foi composta por 18 voluntarias (20% a mais que estimado
inicialmente). Durante as etapas do projeto os dados de trés voluntarias tiveram de ser
descartadas devido a problemas no sistema de aquisicdo de imagens de arquitetura,
resultando entdo em uma amostra de 15 voluntérias com idade média de 65 + 5 anos, estatura
de 1,61 + 0,06 m, massa de 66 + 7 kg e comprimento médio de fémur de 40,7 £ 2cm. A

amostra foi intencional e ndo probabilistica, além de voluntaria.
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5.1.2. CRITERIOS DE INCLUSAO

Os critérios de incluséo de individuos adotados foram de que os individuos fossem do
sexo feminino e possuissem idade igual ou superior a 55 anos e de locomoc¢édo autbnoma (sem

dispositivos auxiliares para a marcha).

5.1.3. CRITERIOS DE EXCLUSAO

Foram excluidas as voluntarias que apresentassem: incapacidade de compreender e
atender a comando verbal simples; sintomas de artrose, artrite, osteoartrite e osteoartrose
sintomaéticas; amputacdes e/ou uso de préteses em membros inferiores; sequelas de acidente
vascular encefalico; doenca de Parkinson; fraturas em membros inferiores e/ou coluna apds
0s 60 anos; doenca coronariana grave; labirintopatia incapacitante; neuropatia diagnosticada e
deformidade nos pés ou joelhos.

Seriam excluidas do estudo as voluntérias que apresentassem coativacdo elevada. Para
tal, seriam excluidas do estudo as voluntérias que apresentassem atividade eletromiogréfica
média dos musculos flexores de joelho (semitendineo e biceps femoral) superior a 35% da
CVMILI. O valor de 35% foi adotado em estudos prévios (MACALUSO et al. 2002; DE VITO
et al., 2003) considerado como sendo um valor normal de coativagdo em individuos com

mais de 55 anos.

5.2. Definicdo operacional das variaveis

5.2.1. VARIAVEIS INDEPENDENTES:

e Angulo de penagdo: O angulo de penacdo é medido por meio da determinacdo do
angulo médio de trés fasciculos em relagdo ao eixo de geracdo de forca do muasculo
(LIEBER; FRIDEN, 2000; WARD et al., 2009), neste estudo considerado como a a
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linha da superficie profunda muscular. 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. Para o vasto
intermédio, foi mensurado 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) conforme apresentado nos trabalhos de Blazevich, Gill e Zhou (2006) e
O'Brien et al. (2010b). Nos angulos em que ndo foi possivel capturar o angulo de
penacdo devido ao comprimento elevado dos fasciculos, 0 mesmo foi estimado pela

equacdo proposta por Blazevich, Gill e Zhou (2006).

Comprimento do fasciculo: O comprimento de fasciculo muscular (£/) corresponde
ao comprimento do tecido fascicular desde sua origem até sua insercdo nas duas
aponeuroses musculares. Foi 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. Para o vasto
intermédio foi mensurado 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 as medidas foram obtidas com a sonda em paralelo as fibras

musculares.

Tensdo especifica: Definido como a forga que o masculo produz por unidade de area.
Utilizou-se o valor medido proposto por Wickiewicz et al. (1983) de 61 N/cm? na

estimativa do torque isométrico maximo

Volume muscular: E o volume total dos musculos vasto lateral, reto femoral, vasto
medial e vasto intermédio (expresso em cm?®). Foi estimado a partir da ASTA medida

por ultrassom e com a equacéo proposta por Morse, Degens e Jones (2007).

Area de seccdo transversa fisiologica: E a area de secgdo perpendicular & direcio dos
fasciculos, representada em cm?. Foi estimada a partir da equacéo proposta por Powel
et al. (1984) e adaptada por Morse, Degens e Jones (2007).
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Comprimento muscular: E a distancia entre a origem (juncdo 6sseo-tendinea) mais
proximal do musculo até a inser¢cdo mais distal do mesmo. Foi estimada ao

dimensionar o modelo biomecéanico as medidas da estatura dos individuos.

Comprimento do tenddo: O comprimento de repouso do tenddo (£%) representa o
comprimento em que o tenddo se encontra sem nenhuma tenséo aplicada sobre ele, ou
seja, ndo esta gerando forca passiva (ZAJAC, 1989). Estimado ao escalar o modelo

biomecanico as medidas da estatura dos individuos.

Coativacao antagonista: Definida como a atividade eletromiografica média percentual
dos masculos flexores de joelho (semitendineo e biceps femoral). Calculada a partir

da seguinte equacéo:

EMGBF/ EMGST/
cvMgrt CVMgr

2

CA=

Equacéo 8

Onde: EMGgr € EMGgr sd0 as médias das atividades eletromiograficas dos musculos
biceps femoral e semitendineo em cada CVMI de extensdo. CVMgr € CVMpgy S80 0S
valores de atividade elétrica dos musculos biceps femoral e semitendineo encontrados
durante a CVMI de flexé&o.

Forca ativa: Forca estimada que representa a forca gerada pelos componentes ativos
musculares. Estimada pelo modelo a partir das equacdes de Hill apresentadas no

referencial teérico.

Forca passiva: Forca estimada que representa a forca gerada pelos componentes
passivos musculares. Estimada pelo modelo a partir das equac6es de Hill apresentadas

no referencial teorico.

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

forga muscular ativa.

Torque muscular: Tendéncia de rotagdo do segmento perna sobre o eixo da

articulacdo de joelho gerada pela acdo dos musculos extensores de joelho.
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Representado pela forca muscular total dos extensores de joelho multiplicado pela

distancia perpendicular muscular do quadriceps.

5.3. Protocolo de avaliacao

Os testes da avaliacdo foram realizados junto no Setor de Plasticidade Neuromuscular

do Laboratorio de Pesquisa do Exercicio da Universidade Federal do Rio Grande do Sul. O

tempo médio das coletas de dados foi de duas horas. Para facilitacdo do entendimento da

estrutura do protocolo de coleta foi elaborado um esquema da coleta ilustrado na Figura 9.

a) Introducao

b) Preparacao

c) Imagens em
repouso

d) Pré-teste

e) Teste

Explicagdo do

projeto

Limpeza e
abrasdo

Imagem da
ASTA

Aquecimento

75°x3 +
imagens

Medidas
antropo-
métricos

Assinatura do
TCLE

Marcagdo da Colocagao
pele dos Eletrodos

Imagens do quadriceps em
repouso

Familiarizagdo com as CVMI

105° o 105°
75°x3 + 45°

15° imagens 15°

Figura 9: Representacdo esquematica das etapas da coleta de dados. Todas as etapas foram realizadas
no mesmo dia em um Unico turno. No item (e), a ordem da execuc¢éo das etapas foi aleatoria.
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5.4. Lista Materiais

Item

Descricdo

Eletromiografo 8 canais (AMT-8, Bortec Biomedical Ltd., Canada)
Eletrodos de superficie passivos (Ag/AgCl Meditrace, Canada)
Placa conversora analogico-digital (DI-720 16 bits, Dataq
Instruments Inc. Akron, Ohio-USA)

Condicionador de sinais (DI-205, Dataq Instruments Inc. Akron,
Ohio-USA)

Dinamodmetro isocinético (Biodex Medical System, Shirley — NY,
USA)

Ecdgrafo B-mode (SSD 4000, 51 Hz, ALOKA Inc., Tokyo, Japan)
Sonda de arranjo linear (60 mm linear array 7,5 MHz - ALOKA
Inc., Tokyo, Japan)

Fita métrica (Instituto Sdo Paulo, Sdo Paulo, Brasil)

5.4.1. INTRODUCAO E PREPARACAO

No primeiro momento, ao chegar ao laboratério, os individuos foram apresentados aos

procedimentos de coleta e lhes foi entregue e lido junto com os participantes 0 Termo de

Consentimento Livre e Esclarecido (Apéndice 1). Em seguida foram computadas as medidas

antropomeétricas para a caracterizacdo da amostra - estatura, massa corporal, comprimento do

fémur e perimetro da coxa - (Figura 9a). Apds, os sujeitos foram posicionados em decubito

dorsal na maca; neste momento a pele do individuo foi limpa com alcool, raspada com

lamina de barbear e marcada nos locais dos eletrodos (Figura 10) e colocados os eletrodos

conforme recomendado pelo Surface ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive Assessment of
Muscles (SENIAM).
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a)

Figura 10: Posicionamento dos eletrodos dos musculos biceps femoral (a) e semitendineo (b)

5.4.2. COLETA DAS IMAGENS DE ULTRASSONOGRAFIA

Apos a colocacdo dos eletrodos, a pele foi marcada nos comprimentos de 50% e 60%
do comprimento da coxa para coleta das imagens de arquitetura em repouso (Figura 9c). Ja na
Figura 11, é possivel verificar o posicionamento da sonda de ecografia para coleta da
arquitetura muscular em repouso e durante as contra¢fes dos quatro muasculos do quadriceps
conforme recomendacdo de Blazevich, Gill e Zhou (2006), em 50% do comprimento do
fémur para vasto lateral,vasto intermédio e reto femoral e a 25% do comprimento do fémur
para 0 muasculo vasto medial. A coleta da area de secgdo transversa anatémica foi realizada

conforme recomendado por Morse, Degens e Jones (2007) a 60% do comprimento do fémur.
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60 %
50 %

25%

Figura 11: MarcagOes para orientagdo da sonda do ecdgrafo para coleta da area de seccdo anatdmica
(ASTA) a 60% do comprimento da coxa. A 50%, a marcacdo para mensuracao da arquitetura muscular
dos musculos vasto lateral (VL), vasto intermédio (V1), reto femoral (RF). J& a 25%, esta a marcagédo
para o posicionamento da sonda para captura do vasto medial (VM).

Entdo, o individuo foi posicionado no dinambmetro isocinético. O banco do
dinamdmetro foi ajustado para que o centro articular do eixo do joelho estivesse alinhado
com o centro do eixo do braco do dinamdmetro. O banco foi posicionado a 85° e o joelho foi
posicionado a 75° de extensdo para a aquisicdo das imagens da arquitetura muscular em
repouso. Trés imagens foram coletadas para cada posicionamento da sonda totalizando nove
imagens em repouso.

Para a coleta da ASTA dos masculos do quadriceps, foram gravadas sucessivas
imagens da superficie da coxa que foram posteriormente reconstruidas conforme proposto
por Noorkoiv, Nosaka e Blazevich (2010). Primeiramente, a participante permaneceu sentado
sobre a cadeira do dinambmetro isocinético, porém, nessa posicao, existe a possibilidade de
haver deformacéo dos tecidos moles devido a forca exercida pelo peso corporal sobre a perna
contra a superficie do banco. Essa deformacdo poderia prejudicar a qualidade das imagens
coletadas por ultrassonografia. A fim de diminuir o erro oriundo de possiveis deformagdes
dos tecidos moles da coxa, o pé da voluntaria foi apoiado sobre o braco do dinamémetro
isocinético para que a perna ficasse levemente levantada e a coxa descomprimida ao perder o
contato com o banco (Figura 12). Marcadores (tiras de fita esparadrapo com

aproximadamente 5 cm x 0,3 cm) foram posicionados sobre a pele da voluntaria
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perpendicularmente a linha de 60% (local de captura da ASTA; Figura 12a no destaque),
sendo que houve uma distancia de 5 cm entre cada marcador. Essas tiras foram utilizadas
como marcadores que geraram uma sombra sobre a imagem e permitiram a identificagdo de
um local em comum entre cada duas imagens.

Apdbs a marcacdo e colocacdo dos marcadores, gel de transmisséo foi aplicado sobre
todo o perimetro da coxa. A colocacdo do gel tem o objetivo de melhorar o acoplamento
acustico e de facilitar o deslizar da sonda continuamente sobre a pele sem interrupgdes,
permitindo que a imagem permanecesse nitida durante todo o trajeto. Foi mantida uma
pressdo consistente e minima com a sonda sobre a pele para evitar a compressdao dos
musculos (SCOTT et al., 2012).

a

Figura 12: Imagens coletadas pelo equipamento de ultrassonografia e reconstruidas de maneira que
formam a érea de seccdo anatbmica do quadriceps, procedimento adaptado de Morse, Degens e Jones
(2007). (a) Posicionamento do individuo durante a coleta das imagens, joelho permanece em 90° de
flexdo e com o pé apoiado sobre o dinammetro para descomprimir os tecidos moles da coxa no banco
do dinamémetro, seta preta indica o percurso realizado manualmente com a sonda de campo estendido
para coleta de todas as imagens necessérias para reconstrugdo da ASTF. No destaque, na parte inferior
da imagem, € possivel visualizar os marcadores e a marcacdo pelo perimetro da coxa; (b) Imagens
avulsas resultantes da coleta; (c) Processo de reconstrucdo por sobreposicdo com a sonda de campo
estendido. (d) Resultado apés a marcacdo dos limites de cada musculo para célculo da area da
imagem.
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5.4.3. FASE DE PRE-TESTE

Durante a etapa denominada de pré-teste (Figura 9d), foram realizadas duas séries de
15 repeticOes de extensdo de joelho como aquecimento especifico da articulacdo do joelho e
musculatura do quadriceps. Apds 0 aquecimento especifico, foram realizadas cerca de trés
contragfes voluntarias isométricas submaximas para a familiarizacdo das voluntarias com

esse tipo de exercicio.

5.4.4. FASE DE TESTE

5.4.4.1. Torque experimental e arquitetura

Para coleta do torque experimental de cada voluntéaria foram realizadas as contracdes
voluntarias maximas isométricas (CVMI) dos extensores de joelho (Figura 9e). As CVMIs
foram realizadas na seguinte ordem: (I) trés CVMIs de extensdo a 75° com coleta simultanea
de arquitetura e EMG (para avaliar coativacdo); (1) uma CVMI nos angulos de 15°, 45°, e
105° em ordem aleatdria sem coleta simultanea de imagens de arquitetura e com EMG; e (111)
uma CVMI de flexdo de joelho a 90° para normalizacdo da EMG. Entre cada contracdo, foi
permitido um intervalo de dois minutos, a fim de evitar os efeitos de fadiga muscular.

Os procedimentos para determinacdo da arquitetura (angulo de penacdo e
comprimento de fasciculos) muscular seguiram procedimentos semelhantes aos ja descritos
na literatura (MIYATANI et al., 2004; BLAZEVICH et al., 2009; MENEGALDO;
OLIVEIRA, 2009; DE OLIVEIRA;LUPORINI MENEGALDO, 2010 utilizando um
equipamento de ecografia B-mode (SSD 4000, 51 Hz, ALOKA Inc., Tokyo, Japan) e uma
sonda de campo estendido em arranjo linear (60 mm linear array 7,5 MHz - ALOKA Inc.,

Tokyo, Japan).



57

5.5. Analise de dados

5.5.1. ARQUITETURA MUSCULAR

A partir das imagens coletadas com ultrassonografia, todas as informacbes de
arquitetura utilizadas no modelo, ASTA, angulo de penacdo e comprimento de fasciculo,
foram medidas no software Image-J versdo 1.46r. Em cada imagem foi buscado até trés
fasciculos em seu comprimento completo, de aponeurose profunda a aponeurose superficial.
A ASTA foi medida a partir da sobreposicdo das imagens coletadas transversalmente ao

sentido da coxa, conforme ilustrado na Figura 12-b, 12-c e 12-d.

5.5.2. ELETROMIOGRAFIA

As informacdes de eletromiografia do grupo flexor do quadril foi analisada do
software MATLAB (versdo 2013b) com os filtros passa-banda ideal (5-500 Hz) e
Butterworth digital (4% ordem, 20 a 450 Hz). Apds, estes sinais foram normalizados pela
CVMI de flex&o.

5.5.3. TORQUE ISOMETRICO MAXIMO

5.5.3.1. Torque Isométrico Maximo Estimado Genérico

Para o torque isométrico maximo estimado Genérico, uma simulacdo foi executada
em ambiente OpenSim 2.4.0. O setup do modelo foi determinado para estimar o momento
méaximo de extensdo de joelhos. Para isso, 0 modelo realiza a estimativa da forga muscular

total (F™) que é a forca maxima passiva (Fg*) mais forca maxima ativa (F;"*) (Equaces 1 a
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4) e, entdo, multiplica a forca muscular total pela distancia perpendicular do tenddo patelar

utilizada no modelo.

5.5.3.2. Torque isométrico Maximo Estimado Indivudual

Para a estimativa do torque maximo individual, primeiramente a area de sec¢do
transversa fisioldgica foi calculada a partir da equagdo de regressdo de Morse et al., (2007)
(Figura 13) conforme realizado em estudos prévios (MENEGALDO; FLEURY; WEBER,
2006; MENEGALDO; OLIVEIRA, 2009; DE OLIVEIRA; LUPORINI MENEGALDO,
2010; NAM; UHM, 2011).

(a/4+b/3+c/2+d)x(£femur_zyy_ ASTA

ASTF = o7 ax?+bx?+cx+d Equagéo 9

Em que ASTF é a area de seccio transversa fisiologica. As letras de a a d representam as

constantes de regressdo para o céalculo da ASTF de cada um dos musculos. prémur ¢
comprimento do fémur. réo comprimento dos fasciculos. X é o comprimento da coxa em

que a area de secc¢do transversa anatdmica foi coletada. Z é o tamanho relativo do musculo em

relacdo ao comprimento do fémur especifico para cada musculo.

Comprimento

de fasciculo
. Regressao Area de seccdo
Comprimento
de femur —» de Morseet —» transversa
al., (2007) fisioldgica

Area de seccdo
Transversa
Anatémica

Figura 13: Fluxograma das variaveis de entrada necessarias para o célculo da area de secgdo transversa
fisiologica.
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O modelo foi escalado para cada individuo de forma que o tamanho do fémur do
modelo representasse o tamanho do fémur das voluntarias. Assim, a partir desse passo, foram
criados 15 modelos escalados. O escalamento dos modelos permitiu que o comprimento
muscular e as distancias perpendiculares do modelo fossem adaptados ao mais proximo

daquele apresentado pelo individuo.

Modelo de Modelo Modelo
Escala —» Arnold etal. — Individualizado eee Individualizado
(2010) 1 n

! !

Forca
isométrica
maxima + a ' Figura 13

Comprimento
de fémur

Figura 14: Fluxograma das variaveis de entrada necessarias para a individualizagdo do modelo. Os
torques apresentados na Figura 15 sdo calculados ap6s a escala do modelo e inser¢do dos parametros
de arquitetura.

A ASTF foi utilizada para calcular a forca isométrica méxima de cada um dos
musculos. A forca isométrica maxima foi estimada no software Microsoft Office Excel 2010
for Windows (versdo 14.0) ao multiplicar a ASTF pela tensdo especifica. Ao se multiplicar
uma area (ASTF; expressa em cm?) por uma tenséo (tensdo especifica muscular; expressa em
N/cm?), tem-se a forca maxima gerada por um masculo ativamente.

A forca isométrica maxima, o angulo de penacdo e o comprimento de fasciculos
especificos dos musculos (vasto lateral, reto femoral, vasto medial e vasto intermédio) foram
todos em seus respectivos modelos escalados, assim gerando modelos com geometria
muscular e geometria 6ssea individualizados para cada voluntéario. Entdo, repetiram-se 0s
passos apresentados no item anterior para estimativa do torque isométrico maximo de cada
individuo.

Os dados de arquitetura foram utilizados para a estimativa do torque (Figura 15). A
partir do protocolo experimental, trés resultados de torque foram adquiridos: torque
isométrico maximo coletado das CVMIs, torque isométrico estimado genérico e torque

isométrico maximo estimado individual.
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f Tendao (’9)

Comprimento de Forca
repouso do tenddo Muscular .
Ativa
Forca Torque
— Resultante Estimado
—————————— Musculotendinea Ari
Angulo de I MFON}E; Estimativa Genérico
" uscular Modelo de
enagdo -
I___Penasac Passiva >< Wardetal. | _ _ _ _ _ _ _
Ittt S o (2010) 1 Torque
Comprm’lento de I Distancia I Estimad
I fasciculo Perpendicular ! > mace
_________ J Forga P 1 Individual
Muscular J - T======
Tensdo especifica Ativa

Area de seccio |
transversa ﬁsiolégica_:

f Muscular (3)

Figura 15: Fluxograma das etapas de analise de dados para aquisi¢cdo do torque estimado. Nas caixas
cinzas estdo as variaveis de parametros musculares e tendineos necessarias para a estimativa do torque.
Nos quadrados tracejados estdo presentes as varidveis de arquitetura que também foram coletadas
individualmente e que ddo origem ao torque estimado individual. A for¢ca muscular ativa e passiva séo
calculadas em fungéo do comprimento muscular e a forga passiva do tenddo é calculada em funcéo do
comprimento de tendéo.

Nos casos em que o modelamento resultou em inconsisténcias matematicas (valores
de forca ou torque ndo fisioldgicos ou com comportamentos inconcebiveis) devido aos
valores de arquitetura muscular fora da faixa aceita prevista para os céalculos do modelo, a
arquitetura muscular de repouso seria a segunda opc¢do. Ainda, se esta inconsisténcia
continuasse com a arquitetura coletada em repouso no modelo, o valor de arquitetura que
resultou nessa inconsisténcia foi substituido a priori pelo valor do modelamento genérico.
Essa situacdo aconteceu para o comprimento de fasciculo do musculo vasto lateral de apenas
um dos individuos. O individuo apresentou comprimento de fasciculo de 19 cm que resultou
em comportamentos de torques ndo correspondentes com o restante das simulagoes.

Apos as simulagdes terem sido rodadas, os torques isométricos maximos para toda a
ADM de extensdo de joelho foram obtidos. Contudo, para fins de compara¢do com os dados

experimentais, apenas os torques nos angulos de 15°, 45°, 75° e 105° foram computados.



61

5.5.3.3. Torque isométrico Mensurado

Os valores de pico do torque das CVMI realizados nos angulos de 15°, 45°, 75° e
105° de cada individuo foram computados a partir da matriz de dados fornecida pelo

dinamdmetro isocinético para posterior analise estatistica.

5.6.  Analise estatistica

O resultado do teste de Shapiro-Wilk ndo confirmou a normalidade dos dados de
torque estimado individual, torque estimado genérico e torque coletado. Entdo foi adotada
estatistica ndo paramétrica equivalente a ANOVA para medidas repetidas, a ANOVA de
Friedman (FIELD, 2005) para identificar se haviam diferencas entre as variaveis testadas.
Apbs, foi aplicado o desdobramento post-hoc de Wilcoxon para identificar onde estavam as
diferencas encontradas. Todo o procedimento estatistico descrito foi realizado conforme as
recomendagOes de Field (2005). Para a ANOVA de Friedman foi adotado um indice de
significancia 0<0,05, j& para o post-hoc de Wilcoxon foi aplicada a corre¢do do indice de
significancia de Bonferroni onde o a foi dividido pelo nimero de comparagdes possiveis
(neste caso trés comparagGes possiveis?). Portanto, para os post-hocs de Wilcoxon o indicie
de significancia adotado foi 0<0,05/3 ou 0<0,0167.

Afim descrever e de verificar a semelhanca dos dados de arquitetura individuais das
voluntarias com a arquitetura dos cadaveres foi realizado um teste t de student para amostras
independentes. O indice de significancia adotado foi de a<0,05. O software utilizado para
todas as andlises citadas foi 0 SPSS 17.0.

Ainda, os torques estimados (genérico e individual) foram comparados ao torque
mensurado por meio das técnicas exploratorias de regressao linear e analise grafica de Bland
& Altman (1986). Foi feito também o erro root mean square entre os torques mensurados e 0
torque estimado para avaliar a magnitude da diferenga entre as medidas, além do indice de

correlagdo intraclasse para avaliar a correlagdo entre os conjuntos de medidas.

2 Comparacdo 1: torque estimado individual versus torque estimado genérico; comparagdo 2: torque estimado
individual versus torque experimental e; comparacao 3: torque estimado genérico versus toque experimental.
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6. RESULTADOS

Nenhum dos individuos coletados apresentou atividade eletromiografica média dos
flexores de joelho (Figura 16) superior a 35% da CVMI de flexdo. Portanto, ndo foi

necessario excluir individuos devido a esse critério de corte.

© 00 N o o A WDN PP

NuUmero da voluntaria
e el ol =
A W N P O

[EEN
a1

0% 20% 40% 60% 80% 100%
Atividade Eletromiogréafica (RMS % CVMI)

Figura 16: Coativagdo média dos flexores de joelho adquirida durante as CVMIs de extensdo,
normalizadas pela ativacdo maxima flexora encontrada na CVMI de flex&o de joelho.

Os resultados de arquitetura muscular média do presente estudo divergiram dos
apresentados no modelo genérico (Tabela 1), principalmente, para o musculo vasto
intermédio que apresentou todas as suas caracteristicas de arquitetura divergentes da utilizado
no modelo, oriundas do estudo de Ward et al. (2009). Apesar do estudo de Ward et al. (2009)
ndo apresentar resultados de ASTA, os dados de ASTF sdo apresentados e, a partir dessa
area, é possivel calcular o torque isométrico maximo de cada musculo, ao multiplicar pela

tensao especifica.
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Tabela 1: Resultados de arquitetura muscular expressos em média + desvio padrdo para as variaveis:
comprimento de fasciculo (CF), &ngulo de penacdo (AP), area de seccdo transversa anatbmica
(ASTA) e érea de seccdo transversa fisioldgica (ASTF). Além disso, estd expressa a forca isométrica
maxima (FIM) resultante da ASTF multiplicada pela tensdo especifica média de 61 N/cm?
(Wickiewicz et al., 1983) utilizada no presente estudo. N.A. indica parametros ndo apresentados.
Todos os resultados estdo apresentados para o presente estudo e para o estudo de Ward et al, (2009) o
qual representa os dados de arquitetura genéricos do modelo com excecdo da ASTA que ndo é
apresentada no estudo de Ward et al, (2009). Asteriscos representam p<0,05.

Reto Femoral Vasto Intermédio Vasto Lateral Vasto Medial
Estudo Ward Estudo Ward Estudo Ward Estudo Ward
et al. et al. et al. et al.
CF (cm) 11,9428 7,6% 8,4+25 9,9% 10,0+3,2 9,9 9,1+3,2 9,7

AP (graus) 11,3+3,2 13,9* 10,445,5 4,5* 11,0+2,1 18,4* 17,6%7,3 29,6*

ASTA (cm?) 6,7+1,8 N.A. 12,9+34 N.A. 17,8+4,6 N.A. 5,09+1,41 N.A.

ASTF (cm?)  11,7£35 13,5 42,6+£29,3 16,7  43,19+15/4 351  22,37+8,68 20,6

FIM (N) 294,1+87,7 3375 1064,7+732,3 417,5* 1079,6+3856 8775 559,1+217,1 5150

Descricdo dos resultados de forca muscular ativa e forca muscular passiva média

obtida a partir da estimativa de torque isométrico maximo individual (Figura 12).
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Figura 17: Grafico com as forca musculares médias estimadas pelo modelo para cada individuo.
Linha preta representa a forga muscular ativa e a linha cinza representa a forca muscular passiva. A
area sombreada circundando cada linha representa seu respectivo desvio padréo.

Os resultados de torque experimental foram semelhantes aos torques estimados
(genérico e individual) nos angulos de 75° (x%(2)=4, p=0,135) e de 105° (x¥*(2)=2,41,
p=0,257), demonstrando que ambas as técnicas de estimativa se assemelharam ao torque
experimental. A ANOVA de Friedman apresentou diferengas nos angulos de 15 graus
(x%(2)=16, p=0,00) e de 45 graus (x*(2)=13,28, p=0,01). O post-hoc de Wilcoxon foi utilizado
para encontrar estas diferencas nos angulos de 15 e 45 graus. No angulo de 15 graus tanto o
torque estimado genérico quanto o torque estimado individual foram diferentes do torque
experimental (p=0,013 e p=0,001 respectivamente). No angulo de 45 graus o torque estimado
genérico foi diferente ao torque experimental, enquanto o torque estimado individualmente

foi igual ao torque experimental (Figura 18).
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Figura 18: Resultados de Torque mensurado (losango); Torque estimado com os dados de arquitetura
especificos dos individuos, em que a linha continua preta representa a média e as linhas continuas
cinzas representam + desvio-padrdo; Torque estimado com os dados de arquitetura muscular genéricos
oriundos de cadaveres (linha tracejada). Asteriscos indicam diferenca (p<0,0167) entre o torque
mensurado e torque estimado genérico, sustenido indica diferenca (p<0,0167) entre torque mensurado
e torque estimado individual.

O Erro RMS entre o torque estimado individual e o torque mensurado (Figura 19) foi
de 43,7£29,5 N, inferior ao Erms apresentado pelo torque estimado genérico (Figura 20) de
46,2+24,1 N. A regressdo linear ilustra a tendéncia do erro conforme os valores de torque

isométrico maximo aumentam ou diminuem.
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Figura 19: Resultado da regresséo linear de torque mensurado e estimado individual. A linha continua
representa a linha de igualdade e a linha tracejada indica a regressdo linear. Erus : Erro root mean
square. ICC: indice de correlacdo intraclasse.
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Figura 20: Resultado da regressdo linear de torque mensurado e estimado genérico. A linha continua
representa a linha de igualdade e a linha tracejada indica a regresséo linear. Erus : Erro root mean
square. ICC: Coeficiente de correlacdo intraclasse.

A andlise grafica de Bland e Altman (1986) apresentou uma diferenca média negativa

de 43,5 Nm na comparacéo entre torque mensurado e estimado individual (Figura 21), o que
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significa que os valores estimados tendem a ser em média 43,5 Nm superiores ao torque
mensurado. Com intervalo de confianca de 95% de +141,6 Nm, configurando um limite
superior de 97.8 Nm e limite inferior de -185.5Nm. J& na comparacdo entre torque
experimental e estimado genérico (Figura 22) a diferenca média negativa foi de 42,4 Nm, o
que representa que o torque experimental tende a ser em média 42 Nm menor que a
estimativa genérica. Com intervalo de confianca de £60,6 Nm, o que configura um limite

superior de -17,7 Nm e inferior de -103,4 Nm.
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Figura 21: Gréafico de analise gréafica de Bland e Altman (1986) do torque estimado individual menos
experimental pela média das técnicas. Linha tracejada representa a regressao linear dos pontos. Linhas
cinzas representam o intervalo de 95% de confianga.
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Figura 22: Gréfico de analise gréafica de Bland e Altman (1986) do torque estimado individual menos
experimental pela média das técnicas. Linha tracejada representa a regressao linear dos pontos. Linhas
cinzas representam o intervalo de 95% de confianga.

A descricdo dos resultados de distancia perpendicular do modelo de Arnold et al.
(2010) e proposta por Krevolin, Pandy e Pearce (2004) para o sexo feminino sdo apresentadas
na Figura 23. Arnold et al. (2010) apresenta o pico de distancia perpendicular nos 30° ja

Krevolin, Pandy e Pearce (2004) apresentam o pico de distancia perpendicular em 45°.
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Figura 23: Comparagdo qualitativa das distancias perpendiculares do tenddo patelar utilizadas no
presente modelo (Linha preta — Arnold et al. (2010)) e proposta por Krevolin, Pandy e Pearce (2004)
gue foram utilizadas para aprimorar os resultados do modelo.

Ao adaptar o modelo de Arnold et al. (2010), com a distancia perpendicular publicada

por Krevolin, Pandy e Pearce (2004), o pico de producdo de torque é alterado para o angulo
de 75° (Figura 24).
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Figura 24: Resultado de torque estimado pelo modelo de Arnold et al. (2010) semelhante ao ilustrado
na figura 14 (linha continua) e resultado de estimativa do torque utilizando a distancia perpendicular
de Krevlin, Pandy e Pearce (2004). DP: distancia perpendicular.
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7. DISCUSSAO

Uma das formas de conhecimento da funcdo muscular se da por meio de modelos
biomecanicos, porém essa técnica possui algumas limitacbes quanto as propriedades
musculares que séo utilizadas para a estimativa da forca. Diversos estudos ja mencionaram as
propriedades musculares utilizadas como parametros para a estimativa da forga muscular que
sdo capazes de alterar significativamente suas respostas (BRAND; PEDERSEN;
FRIEDERICH, 1986; THELEN, 2003; REDL; GFOEHLER; PANDY, 2007). Como
consequéncia, pode haver modelos imprecisos, o que pode resultar no diagndstico erréneo de
qual musculo esta afetando ou participando de uma determinada atividade, por conseguinte, o
tratamento e treinamento dos individuos, baseados nessas repostas, podem ser equivocados.
No caso dos idosos, muitos modelos tentam entender o mecanismo da marcha desses
individuos, pois esta € uma das principais tarefas funcionais da vida de um individuo
(IEZZONI et al., 2001; FRONTERA, 2006).

Desse modo, a fim de melhor avaliar os resultados de um modelo biomecanico, o
presente estudo teve como objetivo geral: Comparar o torque isométrico maximo de extensao
de joelho de mulheres com mais de 55 anos com a estimativa de torque utilizando modelo
biomecanico. Diante disso, foi possivel hipotetizar que seriam encontradas diferencas entre o
torque isométrico maximo estimado individualmente e o torque isométrico maximo estimado
genericamente, sendo que o torque isométrico maximo estimado individualmente seria mais
exato gue o torque isométrico maximo estimado genérico.

A hipdtese do estudo foi parcialmente confirmada, pois o torque isométrico maximo
estimado individualmente apresentou um erro RMS (Figura 19 e Figura 20) inferior ao a
estimativa de torque genérica. No entanto, a diferenca média em relacdo ao torque
experimental (Figura 21 e Figura 22) do torque estimado genérico foi inferior a diferenca
média do torque estimado individual.

Corroborando com a hipotese experimental, ambas as técnicas de estimativa do torque
(genérica e individual) apresentaram estimativas superiores, em algum dos angulos, ao torque
coletado (Figura 18). Ambas as estimativas se mostraram divergentes ao torque experimental
nos angulos de 15° (p<0,0167). No angulo de 45° a estimativa de torque genérica foi
diferente do torque experimental (p<0,0167). Nos angulos de 75° e 105° ambas as técnicas
estimaram corretamente (p>0,0167) o toque experimental coletado. Ainda, de acordo com o
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resultado da ANOVA de Wilcoxon, ambas as técnicas de mensuracao ndo tiveram diferencas
entre si em nenhum dos angulos. No entanto, o erro RMS para as duas formas (Figura 19 e
Figura 20) de estimativa foi elevado, considerando a média de todos os torque experimentais
coletados igual a 100,91 N.m tem-se um erro RMS percentual relativo ao torque experimental
de 43,3% (estimativa individual) e 45,8% (estimativa genérica).

O fato dos torques estimados terem superestimado o torque experimental reflete
diretamente o efeito dos pardmetros utilizados para o calculo do modelo. A partir da analise
dos gréficos da Figura 18 percebe-se que as magnitudes divergem entre si, no entanto, o
comportamento das curvas das estimativas é semelhante ao comportamento da curva
experimental, portanto o comportamento de relacdo torque-angulo das estimativas esta de
acordo com a relacdo torque-angulo experimental. A relacdo torque-angulo do modelo é
diretamente dependente da distancia perpendicular muscular (discutida mais adiante) e da
relagdo forca-comprimento dos musculos simulados no modelo. Dentre os parametros de
arquitetura muscular coletados, o parametro que influencia a relacdo forca-comprimento do
musculo é o comprimento dos fasciculos (ZAJAC, 1989; BUCHANAN et al., 2004). Os
valores de comprimento de fasciculo do reto femoral e do vasto intermédio coletados foram
diferentes dos coletados em caddveres Ward et al (2009 - Tabela 1) o que pode representar
uma caracteristica especifica deste parametro para as voluntarias da presente pesquisa.

O comprimento de fasciculo do mdsculo reto femoral foi maior que o apresentado
Ward et al (2009) enquanto que o vasto intermédio apresentou menores comprimentos. Uma
vez que os cadaveres do estudo de Ward et al (2009) possuem idade média de 83 anos é de se
esperar que hajam diminuicdes no comprimento de fasciculos devido ao envelhecimento
(BARONI et al. 2012; KUBO et al. 2003). No entanto, diferentemente da condi¢do do
comprimento de fasciculo coletado em cadaveres ser em repouso, no presente estudo a
arquitetura foi coletada no angulo 6timo de producdo de torque durante contracdo isométrica
voluntaria maxima. Portanto, é dificil prever qual seria a diferenca entre o comprimento de
fasciculo do presente estudo e do estudo de Ward et al. (2009), uma vez que ha fatores
divergentes influenciando estes resultados: 1 — amostras mais jovens apresentariam
comprimentos maiores (BARONI et al., 2012; KUBO et al., 2003) e 2 — musculos contraidos
tendem a apresentar fibras em comprimentos menores que musculos relaxados (REEVES;
NARICI. 2003). 3 — a arquitetura muscular de cadaveres tende a ser diferente da coletada in
vivo tanto durante contragcdes quanto durante repouso (MARTIN et al. 2003).

Além do comprimento de fasciculo encurtado, espera-se que o angulo de penacgéo seja

maior durante as contra¢des (REEVES; NARICI. 2003). Reto femoral, vasto medial e vasto
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lateral apresentaram angulo de penacdo inferior ao dos cadaveres de Ward et al. (2009), ja o
angulo dos fasciculos musculo vasto intermedio foi superior ao angulo apresentado por Ward
et al. (2009). Conforme Martin et al. (2003) ndo ha diferencas previsiveis entre a arquitetura
de cadaveres e a arquitetura in vivo seja ela estando relaxada ou contraida. Os autores
explicam que o musculo de cadaveres se encontra em um estado intermediario entre o
completamente relaxado e o completamente contraido. Isso se deve ao fendbmeno chamado
rigor mortis em que apds a morte os musculos entram em uma condigdo de contracdo branda
e pouco expressiva e de alteragbes que possam ocorrer durante o embalsamamento do
espécime.

No que se refere as diferencas de magnitude na estimativa dos torques, ambas as
estimativas de torque ndo apresentaram diferengas significativas entre si, no entanto nos
angulos mais préximos da extensdo de joelho as técnicas tenderam a superestimar o torque
experimental coletado durante as CVMs. Os fatores presentes nas equacfes que Sao
determinantes da magnitude do torque estimado sdo: 1 — forca isométrica maxima (FJ" na
equacdo 2) e 2 — ativacdo muscular assumida (a(t) na equacdo 2), sendo a forca isométrica
méaxima resultante do produto de: (1a) tensdo especifica e (1b) area de seccdo transversa
fisiologica. Dentre os fatores supracitados apenas a area de seccdo transversa fisiologica foi
adquirida no presente estudo. No entanto, estes parecem estar de acordo com 0s valores de
area de seccdo transversa fisiologica de estudos prévios (REEVES, NARICI, MAGANARIS;
2003), o que justificaria entdo este erro apenas nos angulos finais seria entéo a ativacao a(t)
que pode variar em funcdo do angulo, uma vez que a tensdo especifica € a mesma
independentemente do angulo. Conforme Pincivero et al. (2004) nos angulos de maior
extensdo de joelho, e consequente encurtamento do quadriceps, possuimos menor capacidade
de recrutamento muscular, portanto, como durante todas as simulagdes a ativacdo a(t) foi
considerada igual a 1, ou seja 100% de ativacdo, € de se esperar que nos angulos finais o
modelo superestime o torque experimental. A maneira de corrigir isso em estudos futuros
seria adaptando o valor de ativacdo a(t) proporcionalmente a ativacdo de cada angulo (os
chamados EMG-driven models).

Mesmo sem diferencas significativas com os valores experimentais, ambas as
estimativas de torque apresentaram elevado erro RMS com tendéncia para estimativas
maiores que os valores experimentais independente do angulo conforme a analise gréafica de
Bland-Altman. O parametro que reflete a capacidade intrinseca de producdo de forga do
musculo (forga por unidade de area, N/cm?) nos modelos é a tensdo especifica. O modelo

atual utiliza 61 N/cm? (Wickiewicz et al. 1983), no entanto estudos recentes tém apresentado
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valores inferiores a este para a tensdo especifica do quadriceps que véo entre 25,3 N/cm?
(REEVES, NARICI, E MAGANARIS, 2004) a 53,7 N/cm? (O'BRIEN ET AL. 2010) este
parametro se alterado traria grandes diferencas aos resultados de estimativa, diminuindo seus
valores, no entanto néo alterando a exatidéo dos valores estimados.

O modelo biomecéanico utilizado nesse estudo (ARNOLD et al., 2010) ja foi validado
para sujeitos jovens (THELEN, 2003), contudo, apenas para a articulacdo de tornozelo e a
sua aplicabilidade para a populagcdo de mais velha ainda era incerta. Os resultados das
estimativas e do ICC no presente estudo, mostraram que o modelo ainda néo é adequado para
a estimativa do torque maximo de extensdo de joelho de mulheres com mais de 55 anos de
idade, e que nem mesmo coletando informacdes de arquitetura muscular especificas o modelo
atinge exatiddo satisfatéria. Outra das razfes provaveis para as estimativas terem sido
subestimadas é o fato de o publico idoso ter uma capacidade reduzida de producéo de torque
em relagdo ao tamanho muscular em comparagio com adultos jovens (PAASUKE, ERELINE
e GAPEYEVA, 2003). Além disso, perdas de forca isométrica nos membros inferiores
tendem a ser ligeiramente mais acentuadas que em membros superiores (BROOKS;
FAULKNER, 1994). Nao obstante, como os parametros de arquitetura muscular inseridos ao
modelo de Hill sdo considerados bons preditores da forca muscular (BUCHANAN et al.,
2004), outros fatores influenciaram a resposta obtida pelo modelo.

Algumas questdes quanto as limitacfes de modelos matematicos biomecanicos dessa
natureza devem ser ressaltadas. Esses modelos ndo preveem situacbes de cocontracdo
muscular, além de ndo considerar forcas passivas oriundas de rigidez articular e encurtamento
muscular. Essas limitaces sdo enaltecidas neste estudo, pois se sabe que com o
envelhecimento tende-se a apresentar alguns padrdes diferenciados tanto na estrutura quanto
no recrutamento muscular oriundos do processo de sarcopenia e dinapenia, processo
complexo de atrofia e hipoplasia muscular, degeneracdo e perda de funcdo muscular
(FRONTERA, 2006).

Estudos mostraram que idosos apresentam altos indices de coativacdo durante
contragdes vigorosas (PEREIRA e GONCALVES, 2011). A coativvagdo configura-se como a
ativagdo simultanea de masculos que circulam uma dada articulagdo (HORTOBAGY| et al.,
2005) e, no caso do joelho esse fator é importante, pois, um grupo importante que pode
contrapor a forgca exercida pelos musculos do quadriceps sdo os isquiotibiais, podendo
diminuir de maneira importante o torque isométrico maximo medido pelo dinamdmetro
isocinético (MACALUSO et al. 2002; DE VITO et al., 2003). Os voluntarios apresentaram
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coativacdo meédia de 20,55%, valor inferior a média apresentada em estudos prévios
(MACALUSO et al. 2002; DE VITO et al., 2003).

Outro fator importante de carater fisioldgico e estrutural recorrente da sarcopenia é a
diminuicdo das fibras tipo Il (LEXELL; HENRIKSSON; LARSEN; WINBLAD, 1983;
COGGAN et al., 1992; ANDERSEN, 2003). Essas fibras sao responsaveis pelos movimentos
rapidos e vigorosos e a sua diminuicdo significativa em relacdo as fibras de tipo | pode ser
responsavel por uma menor for¢a por unidade de &rea exercida pelo musculo (NARICI;
MAFFULLI, 2010). Consequentemente, fica clara a necessidade de mais estudos para
verificar o qudao bem os parametros de arquitetura muscular representam realmente a fungéo
muscular visto que o envelhecimento pode gerar alteracdes relacionadas no desenvolvimento
de forca muscular e, consequentemente, do torque, ainda ndo completamente compreendidos.

Uma caracteristica dos torques estimados que chama a atencdo ao analisar os dados é
o fato deles ndo coincidirem com angulo de pico dos torques experimentais. Trés fatores séo
capazes de causar esse tipo de erro na estimativa: (1) os parametros de arquitetura musculares
coletados; (1) o tipo de modelamento muscular e (111) o tipo modelamento articular. Como 0s
parametros musculares foram coletados diretamente e estdo dentro da faixa de valores
fisiologicos € pouco provavel que esta fosse a razdo. Quanto ao tipo de modelamento
muscular utilizado, o modelo Tipo-Hill (ou Hill-Type) este é um modelo considerado classico
e é amplamente difundido nos mais diversos modelos de estimativa de forca muscular por
reproduzir eficientemente o comportamento fisiolégico muscular (RAASCH et al., 1997;
LLOYD e BESIER, 2003; ARNOLD et al., 2010; CHRISTOPHY et al., 2011;
MENEGALDO e OLIVEIRA, 2012). Ainda, a forca muscular ativa e a forca muscular
passiva apresentadas na Figura 17 possuem comportamento e magnitude semelhante a
estudos prévios que estimaram experimentalmente essas duas componentes da forca muscular
resultante (LINDAHL, MOVIN e RINGQVIST, 1969; ICHINOSE et al., 1997). Entdo,
restaria o tipo de modelamento da geometria articular. Esse é representado pelas superficies
Osseas e pela distancia perpendicular dos musculos em questdo, nesse caso, a distancia do
tend&o patelar. Existem estimativas mais especificas de distancia perpendicular para mulheres
como a apresentada por Krevolin, Pandy e Pearce (2004; Figura 23). Logo, ao adaptar o
modelo de Ward et al. (2010) com a distancia perpendicular Krevolin, Pandy e Pearce
(2004), este apresentou 0 pico no angulo de 75°, assim como 0Ss torques experimentais
(Figura 24).

Mesmo as estimativas ndo tendo diferencas significativas, um problema é recorrente:

como garantir que os individuos realmente estejam realizando sua capacidade maxima de
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producdo de forca? De acordo com Reeves, Narici, e Maganaris (2004) e Maganaris,
Baltzopoulos, e Sargeant (1998), a unica forma de adquirir essa condigcdo seria a partir de
contragfes chamadas supraméximas tetanicas que eliminariam esse problema, a partir da
méxima ativacdo artificial do muasculo por meio do nervo femoral. Este € um procedimento
que pode causar desconforto consideravel, algo eticamente questionavel, principalmente, na
populacdo idosa. Frente a isso, cai-se num problema circular, em que ndo é possivel estimar a
tensdo especifica muscular precisa de idosos e, com isso, a forca e o torque isométrico
méaximo podem ser subestimados, assim como ocorreu nos resultados do presente estudo.

O presente estudo buscou tornar a estimativa de torque isométrica maxima mais
proxima do torque isométrico maximo efetivamente realizado por voluntarias com mais de 55
anos. Para isso, foram utilizados pardmetros especificos de arquitetura muscular. No entanto,
diferentemente do encontrado para individuos jovens por Thelen et al. (2003) que alcangou
estimativas mais precisas com 0s parametros de arquitetura, o presente estudo ndo foi capaz
de estimar com exatiddo o torque efetivamente realizado pelas voluntarias (sem diferenca
significativa no entanto, elevado erro RMS), concluindo que esse modelo ndo ¢é
completamente factivel com a populacdo de mulheres com mais de 55 anos. Provavelmente,
condigdes como diminuicdo das fibras tipo Il, inibicdo muscular, rigidez articular e
encurtamento muscular podem ter influenciado os resultados. No entanto, partindo do
Principio Occam?®: ndo se deve aumentar, para além do que é necessario, a complexidade do
modelo a fim de explicar seus dados (VALERO-CUEVAS 2005; PETERKA 2003), a
solucdo légica mais simples para explicar os resultados do modelo seriam de que as
voluntéarias ndo fizeram a forca méaxima atingivel pelo madsculo, seja por auto-protecao ou por
mé coordenacao.

Mesmo com essas limitacGes, foi possivel adaptar o modelo para que ele fosse capaz
de atingir o mesmo comportamento de desenvolvimento de torque muscular pela ADM
mesmo sem prever a sua magnitude.

Como principais limitacdes, cabe ressaltar a estimativa do volume muscular que seria
mais precisa por meio de maltiplas imagens de ressonancia magnética e a falta de um valor
confiavel de tensdo especifica para a populacfes de idosos. Portanto, para futuros estudos,
sugere-se, previamente, o calculo da tenséo especifica especifico da populacdo alvo, além da

medida dos fatores limitantes da producdo de forga, como a rigidez articular, for¢a passiva da

3 Do Latim “Pluralitas non est ponenda neccesitate sine” (pluralidade ndo deve ser colocada sem necessidade)
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musculatura antagonista e da influéncia do tipo de fibra predominante na capacidade méaxima

de producéo de forca muscular.
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8. CONCLUSAO

A forca ativa méaxima isométrica de extensdo de joelho obtida por modelo
biomecanico utilizando parametros musculares da literatura foi de: 2612,0 N (15°), 3692,0 N
(45°), 4376,8 N (75°) e 4188,9 N (105°). Para a forca passiva foram encontrados valores de
56,0 N (15°), 732,7 N (45°), 1821,3 (75°) e 1972,1 N (105°).

A forca ativa maxima isométrica de extensdo de joelho estimada por modelo
biomecanico utilizando pardmetros individuais foi de: 135595499 N (15°),
2102,5+£702,3 N (45°), 2222,7+614,3 N (75°) e 2071,9+566,5 N (105°). Para a forca passiva
foram encontrados resultados de 16,2+27,2 N (15°), 229,8+359,9 N (45°), 746,8+830,3 N
(75°) e 943,5+£858,3 N (105°).

O torque muscular isométrico maximo experimental apresentado pelas voluntarias foi
de: 41,3+9,7 Nm (15°), 106,9+21,0 Nm (45°), 146,3+31,3 Nm (75°) e 107,1+23,6 Nm
(105°). Para a estimativa genérica de 105,10 Nm (15°), 170,00 Nm (45°), 176,55 Nm (75°) e
121,50 Nm (105°). O momento estimado individual foi de 102,5+29,2 Nm (15°),
176,1+44,9 Nm (45°), 168,7+38,1 Nm (75°) e 129,6+33,1 Nm (105°).

Confirmando parcialmente a hipdtese do estudo, foram encontradas diferencas entre o
torque isométrico maximo medido e o torque isométrico maximo estimado com oS
parametros genéricos apresentados pela literatura e parametros individuais, sendo que, no
angulo de 45°, o torque isométrico maximo estimado individualmente foi mais exato que o
torque isométrico méaximo estimado com os parametros da literatura. Nos demais angulos de
flexdo de joelho avaliados, 15°, 75° e 105° ndo houve diferenca entre as estimativas obtidas
atraves de parametros individualizados e pardmetros genéricos. Ainda, ambas as estimativas
de torque isométrico maximo ndo apresentaram diferenca significativa em relacdo aos torques
medidos nos angulos de 75° e 105°, e ambas as estimativas de torque isométrico maximo

superestimaram os valores de torque medido no angulo de 15°.
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APENDICES
8.1. Apéndice 1 - Termo de consentimento livre e esclarecido

Prezado(a) participante:

Considerando a Resolugao n° 196, de 10 de outubro de 1996, do Conselho
Nacional de Saude, gostariamos de convida-lo (a) para participar da pesquisa
intitulada: DIFERENCAS NA ESTIMATIVA DA FORCA MUSCULAR MAXIMA DE
EXTENSAO DE JOELHO UTILIZANDO PARAMETROS DA LITERATURA
COMPARATIVAMENTE AO USO DE PARAMETROS MENSURADOS
DIRETAMENTE DE INDIVIDUOS IDOSOS.

O objetivo deste estudo sera comparar a estimativa da forca maxima
muscular maxima de extensdo de joelho utilizando caracteristicas musculares
obtidas da literatura com o uso de caracteristicas musculares mensuradas
diretamente de individuos idosos. Assim, pedimos que vocé leia este documento e
esclareca suas duvidas antes de consentir com a sua participacao.

Procedimentos:

Vocé participarda do presente estudo sendo submetido as seguintes
avaliacoes: 01) medicdo da massa corporal total (kg); 02) medicdo da estatura
(metros); 03) medicdo da circunferéncia da coxa da perna dominante, 03) medicao
do tamanho da coxa, 04) analise por imagem de ultrassom dos musculos da coxa e
05) realizacdo de trés movimentos do exercicio de extensfes de joelho em um
aparelho que mede sua forca (dinambmetro isocinético) realizando sua forca
maxima.

O periodo total em que vocé participara desta pesquisa sera de
aproximadamente duas horas, sendo que a coleta de dados sera realizada no
CENTRO CLINICO DE SAUDE E MEDICINA DO ESPORTE da UNIVERSIDADE
DE CAXIAS DO SUL. Nos dias a ser agendado. Para seu conhecimento, a medida
de massa corporal total e sera realizada por meio de uma balanca e a medida de
estatura sera realizada com uma fita métrica fixada na parede. A medida da
circunferéncia da coxa sera realizada simplesmente com uso de uma fita métrica
posicionada no centro da coxa. Para isso, é importante que vocé esteja usando
vestimentas leves (camisetas e bermudas) e possa ficar descalco no momento da
avaliacdo. Os movimentos de extensdo de joelhos (esticar) serdo realizados com a
forca maxima possivel, posicionado sentado no dinamémetro isocinético,
equipamento extremamente seguro e que € construido nos mais altos padrbes de
gualidade.

Riscos e beneficios do estudo

Primeiro: Considerando a caracteristica dos instrumentos de coleta de
informacgdes, podemos garantir que os procedimentos da coleta em si ndo oferecem
riscos elevados a sua saude, tdo pouco o (a) expde a situacbes constrangedoras.
Vocé usard trajes esportivos, como camiseta, bermuda e ténis, que serdo fornecidos
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caso ndo os possua. No entanto, vocé podera sentir algum desconforto no momento
ou apos as extensdes de joelho com forca maxima, o que é natural e até mesmo
esperado, devido ao esforco necessario, mas esse desconforto devera passar em
no maximo dois dias.

Segundo: Caso ocorra algum acidente nao previsto, como entorse de alguma
articulagcdo ou junta, como torcer o joelho ou o tornozelo por exemplo, durante as
extensdes de joelho com forga maxima. Ou vocé sentir algum desconforto alto e de
longa duracgéo, tontura ou dor apés a realizacdo do da avaliagdo, ou ainda no caso
de ocorrer algum acidente serdo tomadas todas as providéncias necessarias como
atendimento imediato ou eventual transporte, caso necessario, para algum
atendimento especializado.

Terceiro: O projeto ndo prevé beneficios diretos aos participantes, apenas
indiretos. Primeiro, a partir dos resultados obtidos neste estudo pretende-se
contribuir para a pesquisa relacionada a estimativa de forgas musculares, uma vez
gue esta técnica € uma importante ferramenta para a prescricdo de exercicios de
treinamento e tratamento. Isso sera feito por meio da submisséo e publicacdo de um
artigo cientifico. Segundo, apds a conclusdo da pesquisa, um relatério individual
(por participante) contendo os principais resultados do presente estudo (forca
atingida, massa corporal e estatura) o sera encaminhado.

Indenizacdes e ressarcimentos

O pesquisador se responsabiliza por quaisquer indenizagdes que possam
ocorrer por consequéncia de acidentes, ainda que sejam imprevistos e tenham um
risco minimo de ocorrer. Importante esclarecer que o projeto ndo prevé
ressarcimentos referentes a pagamentos pela participacdo, nem mesmo despesas
relacionadas a passagem, alimentacdo ou vestimentas necessarias a coleta de
dados.

Confidencialidade:

Se estiver de acordo em participar, garantimos que sua identidade sera
sigilosamente preservada e que as informacdes por vocé fornecidas serdo
administradas unicamente por nds pesquisadores, e por nés serdo arquivadas
durante cinco (05) anos, e utilizadas em publicagbes relacionadas exclusivamente
com este estudo, e com 0s objetivos mencionados anteriormente. Findado o periodo
de cinco anos, todos os registros de suas informacfes serdo devida e
definitivamente descartados (incinerados e apagados).

Voluntariedade:

Cabe ressaltar que sua participagcdo € voluntaria vocé podera deixar de
participar a qualquer momento. Assim, fica resguardada e garantida sua liberdade
de interromper a participacéo no estudo em qualquer momento, sem que isso incida
em qualquer tipo de inconveniente ou prejuizo para VOCé, seja este prejuizo pessoal,
académico ou profissional.
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A qualquer momento, 0 participante podera requisitar informacdes
esclarecedoras sobre o estudo, através de contato com o pesquisador responsavel,
professor Dr. Jefferson Fagundes Loss da Escola de Educacdo Fisica da
Universidade Federal do Rio Grande do Sul (ESEF-UFRGS) no telefone (51) 3308-
5822, seu aluno Guilherme Auler Brodt no telefone (51) 9113-8090, e/ou com o
Comité de Etica em Pesquisa da UFGRS pelo telefone (51) 3308-3629.

Porto Alegre, / /

Nome do participante:

Prof. Dr. Jefferson Fagundes Loss

Obs.: O presente instrumento, baseado no item IV das Diretrizes e Normas
Regulamentadoras para a Pesquisa em Saude, do Conselho Nacional de Saude
(Resolucao 196/96), serd assinado em duas vias de igual teor, ficando uma via em
poder do participante e a outro com o pesquisador responsavel.
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8.2. Apendice 2 — Autorizacéo para realizacédo de coletas na UCS

UNIVERSIDADE DE CAXIAS DO SUL

0£.02/12

Caxias do Sul, 12 de margo de 2012.

AUTORIZACAO

Autorizamos o académico Guilherme Auler Brodt a realizar a etapa de coleta e andlise
de dados referente ao projeto entitulado DIFERENCAS NA ESTIMATIVA DO TORQUE
MUSCULAR MAXIMO DE EXTENSAO DE JOELHO UTILIZANDO
PARAMETROS DA LITERATURA COMPARATIVAMENTE AO USO DE
PARAMETROS MENSURADOS DIRETAMENTE DE INDIVIDUOS IDOSOS no

Instituto de Medicina do Esporte de Ciéncias Aplicadas ao Movimento Humano, utilizando

toda a infraestrutura disponivel.

Atenciosamente,

.
[ il

Prof’. Ménica de Oliveira Melo
Coordenadora dos Cursos de Licenciatura e
de Bacharelz?do em Educagio Fisica

Prof.* Olga Sergueevna Tairova
Coordenadora do Instituto de Medicina do Esporte
e Ciéncias Aplicadas ao Movimento Humano

. CIDADE UNIVERSITARIA
Rua Francisco Getalio Vargas, 1130 — B. Petropolis — CEP 95070-560 — Caxias do Sul — RS — Brasil
Ou: Caixa Postal 1352 — CEP 95020-972 — Caxias do Sul — RS — Brasil
Eridad Telefone / Telefax (54) 3218 2100 — www.ucs.br
M: dora: Fund. Universi

de de Caxias do Sul - CNPJ 88 648 761/0001-03 - CGCTE 029/0089530

Grifica Ebema - 130033
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8.3. Apendice 3 — Cadastro do projeto no sistema UFRGS

Pusquisader: lellarsan Fagundas Loss

Dados do Frojeto de Pesquisa

Peojeto M1 21740
Titubor Ciferengas na estimativa da forga muscular maxima de extersda de joelhn

2ardn pasdmetros da literatura comparativamente ac uso de pardmetros mensurados diretamente e individucs idesos
JAren do Conhecimenta: [éucaghn Fircn

Enigins G3/02/30

L3033

= prajets am andarmanta

Origemi Escola de Educagds 7
Separtamento de Eucagin Firca
Prejets [aclade com Enha temdtics NULL

Objrtivn: Sbjetiva Garal Somparar » mstimativa de torgus = de fargs mesculer mizima de extensia de jaelhe uthzandc pardmetros da lteraturs £2m © usa e pardmetros mensuradas diretamense g indeiducs idoncs, Obpstivar Drpecifcos » Comparar
modale biamecinics de membros infericres utilzande parimetres da lieraturs cam o e de parimetecs mensursdes dirsbamarte de indeduas ancs. § Somparar o torque musculsr manma de wrtensdc de joelhs sstmadas por medels biomasdnica de
mansurades dratamints da indiiduss idoisi.

Iquipe UFRGS

Nomer Marce Aurele Vaz
Participagior Fasg
tricia: 22,

izador

iz

zrren Fagunder Lep
agda: Coordanudsr
Inieio: 01/03/2012

Neme: Jaim Marcal Garansia
Participagior Alunc de Mestrade
Tnichor 22/12/2011

Nome: Morics Ga Clivairs Maly
Partacipagino: Aluns da Coutarads
Emicio: 22/12/2013

Participagio: Alune da Graduagis
Tnieia: 01/03/2011

Equipa Extarna

Inicko: 01/08/2012
Anexos

[Peaigto Complete

Data de Enviol 28/02/2012

Documents de Aprovacio
Data de Envio; 233202011

Folha du Roste para Pesquisa Envelvands Seres Humanas
Data dw Enwie: 23/12/2011

'l Pecguisy
Data de Envior 23/12/2011

Data de Enwio: 20/03/2012

Avaliagies
Cemisss da Puicuisa da Educagde Faica - Aprevads sm 220122001

Comnd de (tics em Pesquiss da UFRGE - Aprovads em 19/04/2012

Balzns
Projeto asseclade 3 bolra BIC UFRGS-REUNI no periodo DLFOB/2012 0 31/07/2013

Bolsista LUCAS BCUIRA ne perisdo ge 0L/08/2012 abé 2170772030
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8.4. Apendice 3 — Carta de aprovacio do Comité de Etica em Pesquisa UFRGS

UFRGS PRO-REITORIA DE PESQUISA

UNIVERSIDADE FEDERAL Comité De Etica Em Pesquisa Da Ufrgs
DO RIO GRANDE DO SUL

CARTA DE APROVAGAO

Comité De Etica Em Pesquisa Da Ufrgs analisou o projeto:

Nimero: 21740

Titulo: : S - - ¢ o =
utlo Diferengas na estimativa da forga muscular méaxima de extenséo de joelho utilizando parametros

da literatura comparativamente ao uso de parametros mensurados diretamente de individuos
idosos

Pesquisadores:

Equipe UFRGS:

JEFFERSON FAGUNDES LOSS - coordenador desde 01/03/2011
MARCO AURELIO VAZ - pesquisador desde 22/12/2011

GUILHERME AULER BRODT - Aluno de Graduagao desde 01/03/2011
JEAM MARCEL GEREMIA - Aluno de Mestrado desde 22/12/2011
MONICA DE OLIVEIRA MELO - Aluno de Doutorado desde 22/12/2011

Comité De Etica Em Pesquisa Da Ufrgs aprovou o mesmo , em reunido realizada em
19/04/2012 - Sala 01 de reuniées do Gabinete do Reitor, 6° andar do prédio da Reitoria, por
estar adequado ética e metodologicamente e de acordo com a Resolugdo 196/96 e
complementares do Conselho Nacional de Satide.

Porto Alegre, Terga-Feira, 24 de Abril de 2012

ARTUR BOGO CHIES
Coordenador da comisséo de ética




