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RESUMO

ASPECTOS BIOMECANICOS DA LOCOMOGAO INFANTIL:
GRANDEZAS CINETICAS NO ANDAR E NO CORRER

Autora: PAULA HENTSCHEL LOBO DA COSTA
Orientador: Prof. Dr. ALBERTO CARLOS AMADIO

Este estudo objetiva contribuir para a compreensdo de duas formas basicas
de locomogdo em criangas, 0 andar e o correr, através da formulagdo de uma base
descritiva sobre o papel de grandezas cinéticas no movimento humano. Momentos
articulares resultantes tém sido considerados como as causas dos movimentos e
estudando-se as causas pode-se compreender porque e como surgem movimentos
coordenados e mesmo disfungées nos padrdées normais. Sdo avaliados padrées de
momentos articulares resultantes no plano sagital e frontal para as articulagées do
joelho e tornozelo durante o andar e o correr em criangas. Na tentativa de se fazer
interpretagbes relativas ao papel do controle das sobrecargas externas na execugdo
de movimentos, sdo analisados comparativamente os dados infantis com os de um
adulto, cujos momentos articulares resultantes foram calculados a partir do mesmo
modelo cinético e da mesma técnica de medigdo. Este modelo adota a estratégia da
simplificagéo da estrutura anatémica funcional, agrupando forgas e momentos
internos em torno de uma articulagdo para a solugdo do problema da
indeterminancia. No caso de movimentos locomotores, as fases de apoio
representam os eventos que submetem o aparelho locomotor as maiores
sobrecargas, assim, este estudo analisa os momentos articulares resultantes durante
as fases de apoio do andar e correr. As forgas de reagdo do solo foram obtidas

através de uma plataforma de forga (KISTLER) e a posi¢cdo dos segmentos corporais
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através de um sistema Optico-eletrénico de processamento de imagens (SELSPOT
Il), ambos sincronizados a uma frequéncia de amostragem de 250 Hz. Altas
variabilidades nas variaveis cinéticas estdo associadas a baixas variabilidades nas
variagdes angulares. Os procedimentos de normalizagdo dos momentos articulares
resultantes também precisam ser considerados para a avaliagdo de dados infantis,
principalmente quando se compara criangas com adultos ou mesmo individuos em
faixas etarias diferentes, devido a sensibilidade desta grandeza biomecéanica as
dimensdes corporais como massa e comprimento de segmento inferior. Destacam-se
entre os resultados, as maiores magnitudes para os momentos articulares no plano
sagital em comparagédo com o plano frontal. Além disso, os resultados quantitativos
mostraram-se semelhantes aos de estudos que empregaram modelos mais
complexos para o calculo dos momentos articulares resultantes, indicando que o

modelo adotado fornece dados quantitativos confiaveis.

Palavras-chave: Locomogao infantil, Biomecanica, Momentos articulares resultantes.
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ABSTRACT

BIOMECHANICAL ASPECTS OF GAIT PATTERNS IN CHILDREN:
KINETIC ANALYSIS IN WALKING AND RUNNING

Author: PAULA HENTSCHEL LOBO DA COSTA
Adviser: Prof. Dr. ALBERTO CARLOS AMADIO

The proposal of this study is to describe kinetic variables for two types of
locomotor movements in children: walking and running. Net ankle and knee joint
moments can be considered as causes of the movement and its study contributes to
a better understanding of movement coordination processes and also of the loading
characteristics of locomotor movements. Net joint moments were estimated for the
ankle and knee joints at the sagittal and frontal planes during walking and running in
children. The patterns were compared to an adult pattern in order to show the
importance of loading control during locomotor movements. In order to estimate the
net joint moments and to solve the indeterminancy problem, simplifications of the
anatomic structure were addopted, gouping internal forces and moments around the
choosen joints. Only the stance phase of the walking and running were analysed, for
they are the most relevant in a loding analysis. Ground reaction forces were
measured with a KISTLER force plate and the segmental positions were measured
with the SELSPOT |l system. Both were synchronized and sampled at 250 Hz. The
combination of the these measures with the mathematical relations of the joints
alloowed the estimation of the net joint moments. The high variabilities of the net joint
moment patterns are associated to very low variabilities of the kinematic patterns. The
normalization procedures for the net joint moments need also to be considered when

comparing subjects of different ages and body structures, because the magnitudes of
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the moments are very sensitive to diferences in the lengh of the lower limbs. The
quantitative results are very similar to those from other studies, which used more

complex models. This fact indicates that our results can be considered reliable.

Keywords: Gait patterns, Biomechanics, Net joint moments.



1 INTRODUGAO

Este estudo objetiva contribuir para a compreensao de duas formas basicas
de locomogédo em criangas, o andar e o correr, através da formulagédo de uma base
descritiva sobre o papel de grandezas biomecanicas na locomogao infantil. A grande
fonte de inspiragdo para este trabalho é a obra de Bernstein (BERNSTEIN, 1967,
1975, 1996) cujo roteiro intelectual inicia-se com a biomecénica e as técnicas de
aquisicdo de dados quantitativos dos movimentos, analisa-os em detalhes, realiza
interpretagbes fisioldégicas e neurofisiolégicas, concluindo com generalizagbes e
indicagbes para futuras empreitadas cientificas. Bernstein recusou-se a teorizar
sobre seu objeto de estudo, a fim de ndo forgar o fendmeno a adequar-se a algum
modelo estabelecido a priori. Reconheceu a imensa complexidade da locomogéao
humana, estudando-a, dentre outras formas de movimentos, em criangas, idosos,
militares, pacientes neurolégicos e portadores de proteses de membros inferiores.

O andar e o correr podem ser caracterizados como movimentos regulares,
adaptaveis e aparentemente simples. Apesar da maturagdo anatémica do sistema
nervoso central ja estar completa por volta dos dois anos de idade, ndo se pode falar
em uma coordenacao ideal de movimentos locomotores até os 14 ou 15 anos, o que
implica em dizer que a maturagéo funcional esta atrasada em relagdo "a maturagéo
anatdomica (BERNSTEIN, 1996).

Todas as criangas vém a este mundo despreparadas para enfrentar os
desafios impostos pelo bipedalismo no campo gravitacional, habituadas que estao ao
ambiente aquatico. Durante a infancia, movimentos seqlienciais e ordenados surgem
em idades relativamente previsiveis, o que levou a um grande volume de
conhecimentos de natureza descritiva (FIGURA 1) baseados em parametros
biomecanicos (BECK, ANDRIACCHI, KUO, FERMIER & GALANTE, 1981;
FORTNEY, 1983; SUTHERLAND, OLSHEN, BIDEN & WYATT, 1988) ou na nogéo
de estagios enquanto modelos explicativos, representando periodos em que o
comportamento motor é relativamente estavel (GALLAHUE, 1982).



FIGURA 1 - Vista saqital de padrées do andar em uma crianca de um ano (em cima)

e outra de sete anos (em baixo). FS= apoio inicial, OTO= saida do solo

d € contra-lateral (em branc OFS=_apoio _inicial do pé contra-

lateral, TO= saida do solo do pé ipsilateral (em cinza), FS= novo apoio
inicial. Adaptado de SUTHERLAND et al. (1988).

Apesar da importante contribuicdo destes estudos, estas tradigbes de
pesquisa ndo se adequam a compreensdo dos possiveis mecanismos responsaveis
pelas mudangas no movimento humano, analisando o problema a partir de uma
abordagem fenomenolégica sem buscar causas estruturais para o comportamento
observado.

A contribui¢do para o movimento coordenado e maduro das forgas externas
e do desenvolvimento de forgas musculares e das resultantes de outras fontes
internas nao-musculares tem merecido atengdo da Biomecéanica e fornecido
importante paradigma de pesquisa, analisando o problema a partir de uma
abordagem estrutural-analitica, na busca de possiveis causas dos padrées de
movimento.

Esta abordagem biomecéanica tem estudado o desenvolvimento motor ndo
apenas como um processo submetido a sequiéncia de maturagéo de centros e vias

do sistema nervoso, mas sim enquanto um processo regulado a partir da interagdo



dinamica do individuo com seu meio ambiente. O termo “dindmica” neste contexto
tem o sentido de atividade coordenativa do sistema nervoso central envolvida numa
dada tarefa motora (THELEN, 1986). Neste caso, pesquisadores interessam-se pelo
exame de como os desafios biomecanicos encontrados pelas criangas no curso de
seu desenvolvimento e suas possiveis solu¢gdes modulam a formagdo de padrées
progressivamente mais maduros de movimentos.

Dessa forma, estudos biomecanicos de padrées de movimentos infantis tém
trazido importantes contribuigbes n&o apenas descrevendo tendéncias
desenvolvimentistas de variaveis biomecanicas, mas também examinando a
importancia de grandezas biomecanicas nos processos de aquisigdo de movimentos
coordenados, bem como na diferenciagdo do aparelho locomotor em adaptagéao as
sobrecargas, reforgando a nogdo de que estes processos sejam sensiveis as
grandezas mecanicas.

Um momento ou torque € sempre o produto de uma forga pela sua distancia
a um centro de rotagdo. No corpo humano, os musculos produzem forga a uma certa
distancia dos centros articulares e, assim, sempre que um musculo se contrai, produz
um momento ou torque ao redor da articulagdo cruzada por este muasculo. Em
biomecéanica, os momentos articulares resultantes tém sido considerados como as
causas dos movimentos observados (VAUGHAN, 1996a; WINTER, 1991).
Estudando-se as causas, pode-se compreender porque € como surgem movimentos
coordenados e mesmo disfungdes nos padrées normais.

Estes momentos representam os efeitos resultantes da agédo dos musculos e
ligamentos que cruzam uma articulagdo e de forgas friccionais nas superficies
articulares entre ossos adjacentes. Entretanto, como no movimento humano as
articulagcbes em geral ndo atingem seu limite maximo, as forgas friccionais e
ligamentares sdo pequenas e, assim, pode-se considerar que 0os momentos
articulares sejam resultantes de for¢gas musculares somente (WINTER, 1990) que,
como tais, estdo sob controle do sistema nervoso central. Apesar deste controle
voluntario, todo ato motor requer sempre a superagao de forgas externas, assim, 0s
momentos articulares atuam principalmente em reagdo aos momentos gerados por
forgas externas, como a gravidade e forgas de reagdo do solo, principalmente em

movimentos locomotores.



Momentos articulares resultantes descritos na locomogdo infantil tém se
destacado principalmente na area clinica. OUNPUU, GAGE & DAVIS (1991) e
VAUGHAN (1996a) descreveram padrées de momentos articulares resultantes para
o andar infantil normal na intengdo de criar seus préprios bancos de dados para
futuras avaliagbes de padrées de movimentos deficientes, uma vez que os dados
sdo, em geral, especificos para cada laboratério e seu modelo particular de calculo
de grandezas cinéticas. DAVIDS, BAGLEY & BRYAN (1996a), LAI, KUO &
ANDRIACCHI (1988) e OUNPUU, DAVIS & DeLUCA (1996) reportaram os
momentos articulares para o andar de criangas portadoras de paralisia cerebral,
numa tentativa de se incluir este parametro na avaliagdo de procedimentos de
reabilitagdo motora. DAVID (2000) relata os momentos articulares resultantes nos
planos sagital, frontal e transversal para o andar de criangas em faixas etarias
variando dos seis aos 10 anos.

Enquanto o andar ja foi extensamente descrito na biomecéanica, sendo o
objeto de estudo preferido dos laboratérios de marcha ao redor do mundo, os
padrées de momentos articulares resultantes para o correr em criangas somente
foram descritos por OUNPUU (1990), apesar da importancia desta forma de
locomogao no repertorio motor infantil.

O presente estudo objetiva avaliar padrées de momentos articulares
resultantes no plano sagital e frontal durante o andar e o correr em criangas para as
articulagées do joelho e tornozelo. Na tentativa de se fazer interpretagGes relativas ao
papel destas grandezas sobre a andlise das sobrecargas externas, pretende ainda
analisar comparativamente os dados infantis com os de um adulto, a partir do mesmo

modelo cinético e mesma técnica de medigéo.

2, REVISAO DA LITERATURA

A grandeza biomecénica dos momentos articulares resultantes pode ser
empregada como ferramenta analitica na compreensdo dos processos que geram
mudangas nas estruturas de movimento, sejam elas no contexto imediato ou do ciclo

desenvolvimentista do individuo. As relagées entre os momentos articulares devem-



se alterar em fungdo da idade e produzir diferentes padrées coordenativos e
diferentes respostas as sobrecargas.

Os padrées de momentos musculares sdo modulados em resposta aos
momentos gerados pelo contexto, representados pelos momentos gravitacionais,
inerciais e das forgas de reagdo do solo. Além disso, esta grandeza também & um
importante indicador de sobrecargas dindmicas que atingem o aparelho locomotor
durante a realizagdo de um movimento (BAUMANN, 1995) e do efeito destas na
diferenciagdo da estrutura anatomica infanti (PAUWELS, 1980; WITT, RETTIG,
SCHLEGEL, HACKENBROCH & HUPFAUER, 1980).

A selecdo desta grandeza para estudo no contexto da quantificagdo da
sobrecarga articular no andar e correr infantis revela o interesse sobre explicagbes
causais que elucidam propriedades funcionais, na busca de referéncias acerca de
mecanismos e estruturas dedicadas no corpo humano.

Esta revisdo bibliografica destaca o papel da grandeza biomecanica dos
momentos articulares resultantes na formagdo de padrées coordenados de
movimentos e no estudo das sobrecargas articulares tipicas do andar e do correr em

criangas.

2.1 Locomogao humana: andar e correr como padroes de movimento em

funcao da idade

Locomogao é toda agdo que move o corpo de um animal através do espago
aéreo, aquatico ou terrestre (CAPPOZZO, 1991a). Ela pode ser considerada como
um dos tragos mais caracteristicos do mundo animal. E produzida através de
movimentos coordenados dos segmentos corporais numa interacdo dinamica entre
forgas internas e externas. Apesar do movimento ser sempre visivel, suas causas
sdo inacessiveis a partir de parametros que podem ser diretamente observaveis ou
mensuraveis.

A beleza e complexidade da locomogdo humana ja inquietavam o homem

nos principios da especulagéo filoséfica com Aristoteles no 1V século a.C. Foi com os



estudos de Borelli na segunda metade do século XVII que a Fisica de Galileu foi
aplicada ao estudo do movimento humano e dos demais animais, a partir da nogao
de que as mesmas leis governavam os movimentos no mundo material e vivo. Borelli
determinou o centro de gravidade do corpo humano e analisou o andar (MAQUET,
1992).

Antes do surgimento do método grafico, introduzido por Marey na segunda
metade do século XIX com o emprego de transdutores mecanicos para o estudo da
locomogdo humana e animal, os irmdos Weber ja haviam realizado importantes
conclusdes sobre as relagbes entre parametros espago-temporais para o andar e o
correr, elaborando uma teoria para estas formas de locomog¢ao apenas utilizando-se
de observagées e algumas medidas temporais (GROH, 1969). Segundo os irmaos
Weber, as fases de balango no andar e correr podiam ser consideradas como puros
péndulos e, sendo assim, ndo dependiam da atividade muscular para a sua
realizagdo. Esta nogdo, apesar de ter sido fortemente combatida por Braune e
Fischer merece até hoje intensos debates nos meios académicos.

Com os avangos nos meétodos Opticos para o registro dos movimentos
introduzidos pelas fotografias de Marey e Muybridge e a metodologia analitica para a
reconstrugdo tridimensional de coordenadas espaciais e para os cdélculos de
grandezas mecanicas do corpo humano por Braune e Fischer, estavam langadas ja
na virada do século XX as bases dos métodos técnicos e tedricos para o estudo
quantitativo de grandezas mecanicas do corpo humano e de seu movimento.
BERNSTEIN (1967) aperfeicoou os métodos empregados por Braune e Fischer e
revelou a importancia do estudo da locomog¢do humana no contexto do trabalho, da
medicina, do desenvolvimento humano e da reabilitagdo. Os trabalhos de
BERNSTEIN (1967) podem ser considerados como a primeira abordagem integrativa
em Biomecanica (SCHMALZ, 1994), uma vez que demonstram através de simples
raciocinios mecanicos que a estrutura dos movimentos humanos s6 pode ser
descrita e compreendida pela interagdo complexa entre elementos dos dominios da
fisiologia, anatomia e mecénica, associando, por exemplo, os momentos de rotagao
(grandeza mecanica) em uma articulagdo ao estado de inervagdo da musculatura
(grandeza anatomo-fisioldgica).

O interesse pelo estudo da locomogao humana também vem crescendo no



Brasil, a ponto de laboratérios inteiramente dedicados ao assunto, os chamados
Laboratorios de Marcha, serem criados a cada dia, inclusive no Brasil, a exemplo dos
ja existentes no Hospital Sarah Kubishek- Brasilia, no Centro de Reabilitagdo
Vergueiro - FMUSP, na AACD - Sdo Paulo, entre outras instituigées, todos
envolvendo equipes multidisciplinares.

O objetivo da discussdo que se segue é o de apresentar um painel global a
respeito da locomogdo humana, desde suas origens, o problema do seu controle e,
finalmente, o desenvolvimento das formas basicas do andar e correr na infancia,
avaliadas a partir de parametros biomecanicos.

As origens da locomogao tém gerado intensos debates cientificos. O papel
da marcha reflexa no acervo motor infantii e suas implicagbes sobre o andar
independente tem merecido especial atengdo, contrapondo maturacionistas a
pesquisadores da perspectiva dos sistemas dindmicos. Derivados desta ultima,
estudos tém buscado evidéncias experimentais para as concepgdes de BERNSTEIN
(1967) acerca do surgimento e desenvolvimento de padrées coordenados de
movimentos em criangas. A manipulagdo do andar em bebés (THELEN & FISHER,
1982), por exemplo, tem contribuido de forma decisiva para a compreensao de que
movimentos coordenados surgem a partir de um sistema predisposto a gerar padrées
alternados de coordenagado intermembros, cujos detalhes ndo s&o especificados,
mas vém da interagdo com o campo biomecanico. Isso quer dizer que,
provavelmente, algum tipo de fator biomecanico relacionando forgas internas as
forgas gravitacionais atue como limitante na manifestagdo de um padrdo mais
coordenado de movimento.

Nos estudos acima citados foram identificados os seguintes fatos: o andar
reflexo ndo desaparece; existe uma forte tendéncia para um padrao altemnado de
coordenacédo intermembros; as flexbes articulares para os membros inferiores séo
vigorosas, enquanto as extensdes sdo mais passivas (THELEN, 1986). Portanto, o
andar reflexo ndo desaparece, apenas ¢é dificultado a partir do segundo més de vida
dos bebés, o que deve estar mais relacionado a uma desproporgdo entre aumento
das massas dos segmentos e forga muscular, que ndo aumenta de maneira a
compensar estes ganhos em massa. Assim, a perda relativa de momento de forga

muscular impede que o bebé seja capaz de elevar suas pernas para realizar as



passadas, uma vez que quando este mesmo bebé é submerso em agua até a altura
do peito, ou colocado para andar sobre uma esteira mecanica, o padrdo de passadas
alternadas é reproduzido.

A partir destas evidéncias, a hipdtese de seqlienciamento cognitivo de
FORSSBERG (1985), que responsabiliza a maturagdo de centros e vias nervosas
pelo desaparecimento do andar reflexo, uma vez que este perde sua fungéo, pode
ser contestada. Portanto, é possivel que os mecanismos neurais responsaveis pelo
andar independente ja estejam presentes antes da manifestagcdo deste
comportamento, cujo surgimento é limitado devido as caracteristicas biomecanicas
intrinsecas do sistema neuro-musculo-esquelético do bebé. Estas caracteristicas
limitam o processo coordenativo e, conseqliientemente, dificultam a manifestagdo de
padrées mais maduros de movimentos. Uma vez que as demandas de equilibrio e
sustentagdo (CLARK, WHITALL & PHILLIPS, 1988), bem como as de propulséo
(THELEN, 1986), sejam satisfeitas experimentalmente, surge um padrdo coordenado
de movimentos alternados ritmicos para os membros inferiores, muito semelhantes
ao andar maduro.

Assim, a reorganizagdo do movimento no curso da ontogénese inicia-se no
campo biomecanico. BERNSTEIN (1967) reconheceu que a medida que os
segmentos corporais se movem, produzem forgas inerciais e centripetas e ainda
estdo sujeitos as forgas externas como a gravidade e forgas friccionais, o que
significa que o movimento ndo pode ser compreendido isolado de sua interagdo com
o0 meio e é justamente nesta interagdo que os padrdes de movimento sdo regulados.
A medida que o sistema neuro-masculo-esquelético responde as experiéncias no
contexto funcional e as mudangas nas propriedades biomecanicas intrinsecas do
organismo, surgem padrées coordenativos mais maduros.

Quanto ao problema do controle da locomogao, apds disputas sobre os
papeis dos comandos centrais e dos mecanismos reflexos, aceita-se que este
processo resulte da interagdo entre comandos de uma rede central que produzem
caracteristicas essenciais do padrdo motor, com sinais de feedback sensorial. A
nogdo de Gerador de Padrdo Central (GRILLNER, 1985) tem sido reconhecida na
neurofisiologia e em controle motor enquanto estrutura dentro do sistema nervoso,

localizada provavelmente ao nivel da medula espinal, capaz de gerar



autonomamente o ritmo basico para a locomogdo sem a modulagdo de informagéo
sensorial. Tais estruturas ja foram identificadas em animais (DELCOMYN, 1980) e
humanos (THELEN, BRADSHAW & WARD, 1981).

A facilidade com a qual os padrées locomotores se adaptam as demandas do
ambiente indica que os Geradores de Padrdo Central (Central Pattern Generator,
CPG) sejam estruturas flexiveis. Apesar dos CPG produzirem movimentos
coordenados e ritmicos dos membros inferiores, os padrées gerados sdo apenas
versdes rudimentares da locomogdo humana. Comandos superiores vindos do cortex
cerebral, cerebelo e tronco encefalico iniciam e mantém padrdes 6timos de atividade,
prevendo ajustes de acordo com as necessidades de cada situagédo. Durante o curso
do movimento, o desempenho é avaliado e aperfeigoado por circuitos de feedback
sensorial, que podem modular tanto as respostas dos CPG quanto as dos comandos
centrais.

VAAL, VAN SOEST & HOPKINS (1995) sugerem as seguintes relagdes entre
os subsistemas que participam do controle da locomogao (FIGURA 2):

‘
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( 1 '> Centros Superiores
) \/L /\ v
—— () )
( o
Gerador de Padrdo ;
Central (CPG) Os numeros sugerem mudangas
L desenvolvimentistas nos seguintes
4 niveis:
—~ \ 4 Y \ 4 1 - Integragao de informagoes visual,
3 [ — vestibular e proprioceptiva;
Sistema Musculo- 2 - Controle voluntario (papel da
~— Esquelético res tad t : 5
5 posta dos centros superiores);
\ — 3 - Papel do feedback neural;
S 4 - Produgao de forga muscular;
- 1 5 - Crescimento e diferenciagao
musculares.
Ambiente

FIGURA 2 - Representacdo esquematica dos subsistemas que participam do
controle da locomocéo e suas interacdes. As setas indicam as direcoes
das interacoes. Adaptado de VAAL et al. (1995).
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Com base neste modelo, aceita-se que os centros superiores enviem um
comando motor ndo especificado em seus detalhes para uma unidade de Gerador de
Padréo Central, cuja resposta ja especifica um grande numero de variaveis que
estabelecem os padrées de atividade de um conjunto de unidades motoras. A
atividade do CPG nao é totalmente especificada pelo comando supra-espinal, devido
ao papel modulador do feedback. Assim, os detalhes do movimento ndo sao
especificados nos centros superiores, o que reduz o numero de graus de liberdade a
ser controlado a este nivel. As interagdes entre a resposta do CPG, as propriedades
dindmicas do sistema musculo-esquelético e o ambiente resultam no movimento.

E interessante notar que os avangos da neurofisiologia confirmam as
hipéteses sobre o controle da locomogao levantadas por Bernstein hd muitos anos
atras e reeditadas recentemente (LATASH & TURVEY, 1996). Atualmente, tem-se
modelado os CPG como osciladores bioldgicos, que representam um sistema neural
muito simples e ao mesmo tempo capaz de gerar padrées de movimentos
coordenados, flexiveis e estaveis diante perturbagdes externas (TAGA, 1995; TAGA
YAMAGUCHI & SHIMIZU, 1991). Este circuito neural estd associado ao sistema
esquelético e somente produz movimentos apropriados quando interagindo com o
meio ambiente.

Apos a discussdo das origens e do controle da locomogdo humana, pode-se
analisa-la no contexto desenvolvimentista, apresentando as tendéncias de mudangas
nos parametros biomecanicos das formas de andar e correr infantis. A discusséo
prévia tem por objetivo fundamentar as mudangas relatadas a seguir, evitando que
sejam interpretadas apenas como alteragées quantitativas, sem relagdes com os
mecanismos que as regulam.

O desenvolvimento do andar infantil foi por muito tempo considerado como
um fendmeno governado pela maturagdo do sistema nervoso e, como tal, pouco
influenciavel por fatores externos. Conseqiientemente, ndo havia muito para ser
explicado, além de uma descrigdo da seqiiéncia natural de aparecimento de distintos
comportamentos. A partir da década de 80, o desenvolvimento do andar infantil tem
sido tratado como um processo de grande complexidade, envolvendo a interagdo de
muitos subsistemas e que s6 pode ser compreendido através de esforgos integrados,

envolvendo areas distintas do conhecimento como a neurofisiologia, a psicologia, a
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biomecéanica, a computagao, para citar apenas algumas.

A documentagdo do movimento infantil iniciou-se com MUYBRIDGE
(reeditado em 1955), com registros fotograficos feitos no inicio do século XX
mostrando criangas andando, correndo e subindo degraus. Estas fotografias refletem
seu interesse pelo movimento infantil, provavelmente buscando revelar suas
peculiaridades (FIGURA 3).

FIGURA 3 - Fotografias de Muybridge realizadas em 1901, mostrando o andar de
uma crianca nos planos sagital (acima) e frontal (abaixo).

Ao longo do seu desenvolvimento, a crianga aprende a integrar cada uma
das inUmeras variaveis contidas no seu aparelho musculo-esquelético numa unidade
funcional, produzindo um comportamento ritmico, com um padrdo ciclico de
movimentos segmentares que ao mesmo tempo € altamente regular e flexivel, alem
de exigir um minimo de dispéndio energético. Este processo de desenvolvimento do
andar pode ser considerado como o maior desafio vencido pela crianga ao longo de
seu desenvolvimento motor (WINTER, 1991).

A idade de maturagdo do andar infanti tem sido estabelecida na
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dependéncia do tipo de variaveis utilizadas pelos autores para o seu estudo, onde
cada autor considera que seus parametros sejam indices adequados do processo
global de desenvolvimento do andar. O quadro abaixo deve facilitar uma avaliagao

deste assunto:

QUADRO 1 -ldade de maturagdo do _andar conforme diferentes autores e variaveis
investigadas.

AUTOR IDADE DO ANDAR MADURO VARIAVEIS ESTUDADAS
BECK et al. (1981) No primeiro ano do andar Padrées das trés componentes das
independente forgas de reagao do solo

BERNSTEIN (1967)
BRIL & BRENIERE (1993)

BURNETT & JOHNSON (1971)

Aos 5 anos de idade
aproximadamente

No quarto ano do andar
independente

Aos 2,5 anos de idade

Aceleragao vertical e horizontal do centro
de gravidade do corpo todo

Aceleragao vertical do centro de
gravidade do corpo todo

Cinematica dos segmentos corporais
aproximadamente

PREIS et al. (1997) Entre os 2 e 3 anos de idade Componente vertical das forgas de

reagdo do solo

Aos 3 anos de idade Seus 5 determinantes do andar maduro

aproximadamente

SUTHERLAND et al., 1980

Os cinco determinantes do andar maduro de SUTHERLAND, COOPER &
DANIEL (1980) serao

desenvolvimentistas das variaveis cinematicas do andar.

relatados adiante, na apresentagdo das tendéncias
As caracteristicas de um andar bem sucedido, segundo critérios globais de
propulséo eficiente do corpo e seguranga, sdo descritas por WINTER (1991) como:
- manutengdo da sustentagdo do corpo durante o apoio, prevenindo o colapso dos
membros inferiores;
- manutengao da postura ereta e equilibrio do corpo;
- controle da trajetéria do pé, garantindo uma passagem segura sobre o solo na
fase de balango e um contato suave com o calcanhar no apoio inicial,
- geragdo de energia mecanica para manter ou aumentar a velocidade de
progressao;
- absorgao de energia mecénica para o controle do impacto inicial e estabilidade ou
para reduzir a velocidade de progressao.
Todas as caracteristicas acima precisam ser mantidas pela crianga ao

mesmo tempo em que elas aprendem a controlar as demandas posturais numa
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situagdo de equilibrio dindmico, bem como a lidar com os efeitos dindmicos das
mudangas nas suas proporgdes corporais. Ora, é de se esperar que tais condigbes
levem a uma longa fase de maturagdo do andar na espécie humana. Estes critérios
descritos por WINTER (1991) poderiam ser empregados para a identificagdo do
andar maduro, ao invés de se confiar em variaveis selecionadas em fungdo da
disponibilidade material dos laboratérios. Infelizmente, ainda ndo ha iniciativas nesta
direcdo. Naturalmente, a opgdo por tais critérios na investigagdo da maturagéo do
andar requer uma Complexa Andlise do Movimento Humano (HOCHMUTH, 1973),
envolvendo o uso simultaneo de diferentes métodos de investigagdo biomecanica, o
que aumenta a sofisticagado técnica necessaria para as analises.

O movimento do andar é definido em termos de um intervalo de tempo onde
se completa uma sucessdo de eventos regulares. Este intervalo de tempo consiste
em duas fases, fase de apoio e de balancgo, cujos periodos e eventos estao ilustrados
na FIGURA 4.

A descricdo completa do ciclo do andar (FIGURA 4) pode ser encontrada em
SUTHERLAND et al. (1988), que também apresenta os padrées normais para as

variaveis espago-temporais e para a cinematica dos segmentos corporais.

SEIASSEA

Contato Acomodagdao Apoio Apoio final Pré-balango Balango Balango Balango
Inicial do peso Médio Inicial Médio Final
FIGURA 4 - llustracdo do ciclo do andar com suas fase ventos. A descricdo das

fases e eventos esta no texto (Adaptado de OUNPUU et al. 1991).

Na FIGURA 4, estdo identificadas as fases de apoio e balanco, os eventos
de contato inicial, acomodag¢do do peso, apoios médio e final, pré-balango, balango
inicial, médio e final.

A fase de apoio representa a porcentagem do ciclo em que o pé esta em
contato com o solo e a de balango em que ele esta oscilando. O apoio do calcanhar

com o solo representa o inicio do ciclo. Um ciclo se completa quando ocorre um
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segundo apoio sucessivo do mesmo calcanhar, caracterizando uma fase de apoio
duplo, quando ambos os pés estdo em contato com o solo. Convencionou-se
apresentar os instantes de ocorréncia dos eventos do andar em termos da
porcentagem do ciclo total, uma vez que estes eventos sdo altamente regulares em
velocidades auto-selecionadas pelos sujeitos (LOBO DA COSTA, DUARTE &
AMADIO, 1998).

A descricdo do andar também pode ser feita em fungdo de variaveis cinéticas
que ndo podem ser observadas diretamente, mas precisam ser medidas por
instrumentos dedicados ou calculadas a partir de dados da cinematica. Dentre elas,
as forcas de reagdo do solo sdo as mais encontradas, pois sdo diretamente
mensuraveis através de plataformas de forga. Outras variaveis da cinética sdo os
niveis de energia mecanica dos segmentos e do corpo todo, bem como suas
poténcias e os momentos articulares resultantes. Os padrdes tipicos para os
momentos articulares resultantes em trés dimensdées durante o andar estado
apresentados na FIGURA 5.
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FIGURA 5 - Momentos articulares resultantes no quadril, joelho e tornozelo nos trés
planos de movimento durante o andar normal (KABADA,
RAMAKRISHNAN, WOOTETEN, GAINEY, GORTON & COCHRAN,

1989).
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Uma vez conhecidas as caracteristicas biomecéanicas do andar normal e
maduro, que servem de referéncias para a comparagdo com os dados do andar
infantil, pode-se apresentar as principais tendéncias desenvolvimentistas de alguns
parametros biomecanicos selecionados.

Os dados de cada tabela foram retirados de preferéncia de um mesmo
estudo para efeito de coeréncia na metodologia aplicada e no grupo de criangas
estudado. Apenas para o caso de um parametro ndo ser relatado por um mesmo
autor, sera incluida uma outra referéncia, indicada na tabela.

As medidas de parametros espago-temporais abaixo sdo baseadas em
SUTHERLAND et al. (1980, 1988), excegbes sdo referenciadas na tabela. As

duragdes das fases estdo normalizadas pela duragéo total do ciclo do andar.

QUADRO 2 -Tendéncias _desenvolvimentistas de _varidveis _espaco-temporais
selecionadas do andar infantil.
IDADE
VARIAVEL 0 AOS 3 ANOS 3-5 ANOS 5-7 ANOS

Tempo de apoio
simples

Tempo de apoio
duplo (PREIS et al.,
1997)

Tempo de balango

Cadéncia

Velocidade do
andar

Comprimento
(distancia) de passo

Largura de passo

32%, aumenta rapidamente
até os 2,5 anos

31,5%, decresce
rapidamente no primeiro
ano do andar independente

32%, aumenta rapidamente
até os 2,5 anos

180 passos/min com 1 ano,
decresce rapidamente

Cerca de 50m/min e cresce
rapidamente

21 cmcom 1 ano e cresce
rapidamente até os 2,5 anos

Decresce rapidamente com
as primeiras semanas do
andar independente

38%, padrdo maduro por
volta dos 4 anos

Decresce mais lentamente

38%, padrao maduro por
volta dos 4 anos

Decresce mais lentamente

Cresce mais lentamente

32,9 cm aos 3 anos e
cresce mais lentamente

Atinge valores maduros,
dentro dos limites laterais do
tronco

38,6 %, com pequenas
variagdes até os 7anos

26,9%, 0 padrao adulto esta
presente por volta dos 5
anos

38,6 %, com pequenas
variagdes até os 7anos

143 passos/min aos 7 anos,
continua crescendo durante
a puberdade

Cerca de 60m/min aos 7
anos

47,9cmaos 7 anos e
continua crescendo durante
a puberdade
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SUTHERLAND et al. (1988) avaliaram parametros espago-temporais,
rotagdes articulares nos trés planos e forgas de reagao do solo em 415 criangas entre
um e sete anos de idade a fim de elaborar uma base de dados confiavel para a
identificagdo da maturagdo do andar e a comparagdo com padrdes deficientes.
Destacaram que os parametros espaco-temporais ja estdo estabelecidos por volta
dos quatro anos de idade, sendo que continuam com pequenas variagdes até os sete
anos devido ao crescimento do comprimento da perna.

PREIS, KLEMMS & MULLER (1997) avaliaram o comportamento de
parametros espago-temporais e da componente vertical da forga reagdo do solo em
54 criangas entre um e cinco anos através do uso de calgados instrumentalizados
com transdutores de forga. Relatam que o tempo de apoio duplo no andar decresce
rapidamente no primeiro ano do andar independente e que a forga vertical de reagéao
do solo atinge um padrdo adulto entre os dois e trés anos de idade.

As medidas de parametros cinematicos abaixo sdo baseadas em BURNETT
& JOHNSON (1971).

QUADRO 3 -Tendéncias desenvolvimentistas de varidaveis cinematicas selecionadas
do andar infantil.

Variavel Idade
0 aos 3 anos 3-5 anos 5-7 anos

Apoio inicial no A substituigao do apoio com | Ataque consistente de Poucas variagdes de
solo feito com o | o tornozelo em flexdao—plantar | calcanhar, com dorso-flexdo | amplitude de movimentos
calcanhar surge 22 semanas apods o do tornozelo ao final do

andar independente balanco
Flexao do joelho | A substituigao da Padrao maduro de flexdo no | Poucas variagoes de
no inicio do predominante flexdo do inicio do apoio e extensao no | amplitude de movimentos
apoio e extensdo | joelho no apoio surge 15 apoio médio
do joelho no semanas apos o andar
apoio médio independente
Movimentos A substituigao da rotagao Balancgo alternado de bragos | Poucas variagdes de
alternados de externa dos ombros com principalmente no plano amplitude de movimentos
membros flexdo de cotovelos surge 22 | sagital
superiores semanas apos o andar

independente
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BURNETT & JOHNSON (1971) estudaram através de filmagens 104 criangas
entre nove meses e 11 anos, das quais 28 foram observadas longitudinalmente,
completando entre seis e 21 avaliagbes de cada uma destas criangas. As variaveis
analisadas foram: flexdo da pelve, rotagdo da pelve, flexdo do joelho no apoio,
contato inicial com o calcanhar, largura da base de apoio e movimentos alternados
de membros superiores. Todas estas caracteristicas ja estavam presentes aos 29
meses de idade.

SUTHERLAND et al. (1988) consideram que os eventos descritos por
BURNETT & JOHNSON (1971) pouco caracterizam o andar maduro, pois ja estdo
presentes muito cedo nas criangas. Assim, sugerem cinco fatores determinantes do
andar maduro: duragdo do apoio simples, velocidade do andar, cadéncia,
comprimento do passo e largura de passo. No entanto, estes eventos também ja
estdo maduros por volta dos trés ou quatro anos. Quanto aos padrées das rotagées
articulares nos trés planos de movimento, os perfis tipicos de adultos ja estdo
presentes também por volta dos trés e quatro anos de idade, sendo que continuam
ocorrendo pequenas variagdes de amplitude até os sete anos.

As forgcas de reagdo do solo também ja foram estudadas durante o
desenvolvimento do andar em criangas. BECK et al. (1981) estudaram as forgas de
reagédo do solo e parametros espago-temporais em trés velocidades diferentes de 51
criangas, das quais 31 foram observadas longitudinalmente. Relatam que o
crescimento em estatura é o principal determinante das mudangas nos parametros
espacgo-temporais. As trés componentes da forga de reagdo do solo variam pouco
com a idade até os cinco anos e tendem a decrescer seus valores maximos.

TAKEGAMI (1992) estudou 241 criangas entre quatro e 10 anos, avaliando
as trés componentes da forga de reagdo do solo em termos de suas magnitudes e
distribuicbes temporais, além de pardmetros espago-temporais. Verificou que os
picos maximos da componente médio-lateral decrescem até cerca dos sete anos,
enquanto os segundos picos das componentes horizontal e vertical crescem ate

aproximadamente os seis anos de idade.
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O QUADRO 4, a seguir, apresenta a tendéncia desenvolvimentista de alguns
parametros selecionados das forgas de reagdo do solo. As magnitudes das forgas
estdo normalizadas em termos da porcentagem do peso e os tempos em

porcentagem da duragéo da fase de apoio.

QUADRO 4 -Ten ntist
de reacd solo n ar_infanti
. Idade
Variavel
0-3 anos 3-5 anos 5-7 anos

Valores dos 24% (Fx-posterior), 137% | Valores decrescem, 16% (Fx), 4% (Fz),
primeiros picos de | (Fy-vertical), 5% (Fz- sendo que Fy (113%) ja |correspondem aos

Fy, Fx, Fz (BECK | medial), valores apresenta valores padrdes adultos, que
etal., 1981) decrescem com a idade | maduros surgem aos cinco anos
Valores dos Aproximadamente 100% | Valores crescem Valores maduros de
segundos picos de | (Fy-vertical) e 17% (Fx- aproximadamente 106%
Fy, Fx anterior), crescendo com (Fy) e 20% (Fx) surgem
(TAKEGAMI, aidade entre os 6 e 7 anos
1992)

Valor minimo de 67%, tendendo a um Valores crescem Valores maduros de

Fy (BECK et al. pequeno aumento com a aproximadamente 72%
1981) idade surgem aos 5 anos

Ocorre a cerca de 25%

Valores decrescem

Valores maduros de

Tempo de pico de
Fy1 (TAKEGAMI,
1992)

aproximadamente 22 %
surgem aos 6 anos

da duragéo do apoio e
decresce com a idade

Uma reavaliagéo dos dados de OUNPUU et al. (1991) e SUTHERLAND et al.
(1980) foi feita por VAUGHAN, DAMIANO & ABEL (1997) através de normalizagao
dos parametros do andar em fungdo de dimensdes corporais. A comparagdo de
grandezas normalizadas, ou seja, sem dimensdes, torna possivel, segundo estes
autores, eliminar os efeitos do crescimento sobre os dados, sendo que qualquer
diferenga existente na comparagdo entre faixas etarias pode ser atribuida a
maturagdo do sistema nervoso central. A partir deste procedimento, ndo houve
diferengas em relagdo aos parametros espago-temporais e cinematicos de criangas
entre dois, trés e 12 anos, sendo que pode-se considerar que o padrdo maduro do
andar, sob estes aspectos, ja esteja presente por volta dos dois anos de idade.

Também os dados para os momentos articulares resultantes para o tornozelo no
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plano sagital foram normalizados e comparados entre criangas de dois e 12 anos.
Estas curvas mostraram-se idénticas, indicando que também aos dois anos de idade
este parametro ja se apresenta com as caracteristicas de um padrdo maduro.

N&o foi encontrada na literatura referéncia que avaliasse a tendéncia
desenvolvimentista dos momentos articulares resultantes durante o andar em
criangas. Os dados das criangas avaliadas por OUNPUU et al. (1991), apesar de
pertencentes a diferentes faixas etarias, foram considerados como um Gnico grupo
para efeito de analise, ndo sendo possivel inferir sobre o desenvolvimento dos
momentos articulares em fungdo da idade. No entanto, os dados de OUNPUU et al.
(1991) podem ser considerados representativos de um padrdo maduro, uma vez que
muito se assemelham aos dados normativos de adultos apresentados na FIGURA 5.
Uma abordagem desenvolvimentista deste parametro poderia acrescentar
importantes informagSes sobre as mudangas na capacidade de lidar com as
sobrecargas externas a medida que ocorre o desenvolvimento do individuo.

Como ja mencionado, o andar tem sido objeto de estudo da biomecanica
desde o final do século passado. A avaliagdo da generalidade e regularidade tipicas
do andar tem grande importancia provavelmente pela possibilidade de revelar
aspectos fundamentais do controle e regulagdo dos movimentos em geral. Por outro
lado, as pesquisas sobre o correr passaram a receber um grande impulso somente a
partir da década de 70, com o advento da corrida como método de manutengéo da
saude e do bem estar da populagao.

Pioneiros no estudo do correr podem ser considerados MUYBRIGDE
(reeditado em 1955), FENN (1930) e ELFTMAN (1938). Enquanto os registros
fotograficos de MUYBRIGDE (produzidos na virada do século XX) representam mais
um avango pelo aspecto da técnica para o registro do movimento do que
propriamente como investigagdo biomecanica, FENN (1930) e ELFTMAN (1938)
contribuiram significativamente para o conhecimento biomecénico sobre o andar e o
correr, desenvolvendo os primeiros modelos de plataformas de forga para fins de
célculos de momentos e forgas articulares durante a corrida.

As grandezas biomecanicas do correr tém sido descritas principalmente nos
contextos da avaliagdo de provaveis mecanismos responsaveis por lesdes em
corredores (CAVANAGH & LAFORTUNE, 1980; HENNING & LAFORTUNE, 1991) e
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da influéncia das caracteristicas mecanicas de calgados esportivos sobre as
sobrecargas que atingem o aparelho locomotor durante as corridas (KRABBE, 1994).
O correr também tem sido comparado ao andar sob o ponto de vista energético
(CORREA, 1996) e coordenativo (FORRESTER, PHILLIPS & CLARK., 1993), além
disso, alguns autores tém se interessado pelo correr enquanto forma basica de
locomogéao, fundamental em abordagens desenvolvimentistas e mesmo no contexto
da reabilitagdo (ENGSBERG, LEE, TEDFORD & HARDER, 1993; OUNPUU, 1990;
SCHEPENS, WILLEMS & CAVAGNA, 1998).

Sob o ponto de vista energético, andar e correr podem representar padrées
distintos de movimento. Enquanto o andar pode ser caracterizado por um mecanismo
pendular responséavel pela recuperagdo da energia mecénica, ou seja, pela troca
entre energia potencial gravitacional e energia cinética, o correr depende de um
sistema de retorno elastico, efetivo a cada passada, para a realizagdo de tal troca
(SCHEPENS et al., 1998).

Andar e correr parecem ser padrées de movimentos selecionados pelo
sujeito em funcdo de sua necessidade de se deslocar mais rapidamente com um
baixo gasto energético. ALEXANDER (1984) discute as velocidades de transi¢do do
andar para o correr em homens e animais através de um modelo matematico muito
simplificado, incluindo apenas a massa do corpo e o comprimento das pernas.
Segundo este modelo, os animais devem mudar de padrao de movimento, do andar
para o correr, a velocidades proporcionais a raiz quadrada dos comprimentos de
suas pernas. Apesar de sua simplicidade, este modelo parece reproduzir
adequadamente tais velocidades-limite, prevendo que tanto animais quanto
humanos adaptem seus padrdes de for¢as de reagdo do solo a fim de minimizar o
custo energético do movimento em fungdo da velocidade escolhida para o
deslocamento. Sendo assim, o padrdo do andar é mais econdmico para
deslocamentos em baixas velocidades, enquanto o correr para velocidades maiores.
De acordo com este modelo, pode-se prever que criangas passem do andar ao correr
em mais baixas velocidades-limite do que adultos, o que pode justificar a aparente
preferéncia das criangas pequenas pelo correr em relagao ao andar.

O problema de transportar o corpo pelo espago € solucionado de maneiras

diferentes no andar e no correr, apesar da origem comum de ambos no sistema
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nervoso. BERNSTEIN (1967) aponta que enquanto estrutura neuro-dindmica o correr
€ muito semelhante ao andar, porém, sob o ponto de vista de suas estruturas
biomecanicas eles sdo exatamente opostos. Suas conclusGes a este respeito foram
obtidas a partir do estudo do desenvolvimento do andar e correr em criangas, onde
observou a operagédo de estruturas locomotoras comuns para o andar e correr, ao
mesmo tempo em que ocorriam suas divergéncias biomecéanicas. Na FIGURA 6,
BERNSTEIN (1967) representa a fase de apoio no andar de um bebé e sua evolugéo
para a fase de apoio do correr de um adolescente.

FIGURA 6 Desenvolvimento de movimentos locomotores em human Adaptado
de BERNSTEIN,1967).

BERNSTEIN (1967) interessou-se pelo correr de criangas entre dois e cinco

anos, estudando-o através de procedimentos da cinemetria para a avaliagéo das
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curvas da aceleragao vertical e horizontal do centro de gravidade do corpo todo e dos
segmentos corporais. Relatou este autor que até o segundo ano de vida o correr ndo
podia ser distinguido do andar pela auséncia de sua caracteristica mais essencial, a
fase aérea sem contato com o solo. Entre os dois e trés anos de idade, o correr se
aperfeigoa paralelamente ao desenvolvimento de novos elementos dinamicos do
padréo do andar. As componentes verticais da aceleragéo do centro de gravidade do
corpo todo durante o correr, equivalentes as componentes verticais das forgas de
reagdo do solo, sdo as primeiras a se divergirem das curvas do andar. As curvas
horizontais atrasam-se mais para se diferenciar entre o andar e o correr. Observou
ainda que criangas entre os trés e quatro anos ja eram capazes nao apenas de andar
sem dificuldades, mas de correr, saltitar em uma perna, pedalar um triciclo, o que
significava que os mecanismos de coordenacgdo para as formas de locomogéo ja
estavam totalmente elaborados nesta idade, apesar disso, as curvas dinamicas
continuavam se modificando dos cinco aos oito anos.

As caracteristicas biomecanicas do correr sdo em geral descritas em fungéo

de fases distintas de movimentos. O ciclo tipico do correr normal esta ilustrado na

FIGURA 7.
,{ L)
Contato Inicial Apoio Médio Perca de Contalo
| | | V60 Duplo |
l FASE DE APOIO I FASE DE BALANGO

FIGURA 7 - llustracdo do ciclo do correr. Detalhes sobre as fases e eventos estdo

no texto. Adaptado de OUNPUU (1990).

Na FIGURA 7 pode-se identificar as fases de apoio representando cerca de
45% da duragéo total do ciclo da corrida e a de balango com 55% da duragéo do
ciclo. A fase de apoio € por sua vez subdividida em um periodo de absorgdo de

energia entre o contato inicial e o apoio médio e um periodo de propulsdo entre o
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apoio médio e a saida do pé do solo. A fase de balango ¢ dividida em inicial, média e
final. Os dois apoios duplos do andar (que ocupam, cada um, cerca de 10% do ciclo
total) séo substituidos no correr por duas fases de voo duplo em que ambos os pés
estdo sem contato com o chdo, que perfazem cada uma aproximadamente 5% da
duragao do ciclo.

Ao contrario do andar, poucos estudos além dos de BERNSTEIN (1967)
investigaram o correr com a preocupagdo de se avaliar tendéncias
desenvolvimentistas de parametros biomecanicos.

FORTNEY (1983) descreveu num estudo transversal o correr em 28 criangas
entre os dois e seis anos. Avaliou as amplitudes de movimento no plano sagital,
parametros espaco-temporais e forgas de reagao do solo. Esta autora relata que aos
dois anos as criangas estdo comegando a correr, aos quatro anos ja correm com
seguranga e aos seis anos seus padrées de movimento ja se assemelham aos de
adultos. Demonstrou tendéncias de aumento em funcdo da idade da extenséo do
joelho no apoio e das flexdes de joelho e flexdo plantar do tornozelo ao final da fase
de apoio. Seus dados referentes as forgas de reacédo do solo e parametros espago-

temporais estdo apresentados no QUADRO 5.

QUADRO 5 -Tendéncias _desenvolvimentistas de parAmetros _espaco-temporais
selecionados e das forcas de reacdo do solo durante o correr infantil
(FORTNEY, 1983).

Variavel Idade

0-3 anos 3-5 anos 5-7 anos

Valores dos primeiros
picos de Fy, Fx, Fz

Valores do segundo
pico de Fx

Velocidade de
deslocamento (m/s)

Distancia de passo (m)

Aos 2 anos: 23% (Fx-
posterior), 223% (Fy-
vertical), 11% (Fz-medial)

Aos 2 anos: 23% (Fx-
anterior)

Aos 2 anos: 2,13

Aos 2 anos: 0,56

Aos 4 anos: 93% (Fx),
392% (Fy), 25% (Fz)

Aos 4 anos: 36% (Fx)

Aos 4 anos: 3,75

Aos 4 anos: 0,94

Aos 5 anos: 84% (Fx),
340% (Fy), 39% (Fz)

Aos 5 anos: 43% (Fx)

Aos 5 anos: 4,26

Aos 5 anos: 1,17

Uma completa analise biomecanica do correr foi realizada por OUNPUU

(1990), a fim de obter dados normativos para futuras comparagdes de desordens da
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corrida em pacientes. Foram avaliadas 12 criangas entre cinco e 11 anos,
consideradas como um unico grupo para efeito das analises, com énfase na
cinematica e cinética tridimensionais e medidas de parametros espago-temporais,
além da atividade eletromiografica dos principais flexores e extensores de tornozelo e
joelho. Concluiu a autora que os principais geradores de energia na corrida sdo os
tornozelos e os principais absorvedores de energia sdo os joelhos. Durante a fase de
absorgéo de energia, no inicio do apoio, ocorre uma rapida dorso-flexdo de tornozelo
e flexdo de joelho, com atividade excéntrica de quadriceps e grupo tibial posterior,
produzindo momentos articulares que previnem o colapso do joelho e controlam o
deslocamento da tibia a diante.

A mecanica do correr em criangas de diferentes idades e em diferentes
velocidades foi avaliada por SCHEPENS et al. (1998). Participaram do estudo 51
criangas entre dois e 16 anos, separadas em nove grupos etarios e ainda seis
adultos entre 23 e 31 anos. Através de medidas tomadas por plataforma de forga e
assergbes matematicas acerca das relagbes entre o trabalho mecanico externo
necessario para mover o centro de gravidade do corpo todo e a frequéncia de passo
em velocidade auto-selecionada, estes autores determinaram que devido a mais alta
frequiéncia de passo das criangas, o trabalho externo necessario para mover o centro
de gravidade durante a corrida € menor quando comparado com o de adultos.

Forcas de reagdo do solo no correr foram avaliadas em criangas por
ENGSBERG et al. (1993), a fim de obterem dados normativos deste parametro para
efeito de futuras comparagdes entre criangas com amputagdes trans-tibiais (idade
média de 11,1 anos) e criangas normais (idade média de 9,4 anos). Para as criangas
portadoras de proteses, tanto a perna ndo-protética quanto a protética foram
avaliadas. Os valores maximos das trés componentes das forgas de reagdo do solo
apresentaram-se com magnitudes superiores para a perna nao-protética, quando
esta foi comparada a perna com protese e também em relagdo as criangas néo
portadoras de proteses, enquanto as magnitudes para a pema protética foram
consistentemente inferiores entre as trés, mostrando que as proteses nao sao
capazes de gerar forgas propulsoras semelhantes as geradas por pernas normais e
que as pernas ndo-protéticas provavelmente adaptam-se as limitagbes da perna

afetada. Os autores afirmam ainda que os perfis gerais das curvas apresentadas
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podem ser usados para efeito de comparagdes entre os padrées do correr em
criangas normais, portadoras de proteses ou outros distirbios locomotores, uma vez
que foi avaliado o correr de duzentas criangas sem qualquer distarbio no aparelho
locomotor e de 21 com amputagao trans-tibial.

Apods esta discussdao geral sobre o andar e o correr e seus aspectos
biomecanicos, pode-se passar a andlise da contribuigdo de fatores mecanicos na
coordenagdo de movimentos e na andlise da sobrecarga que atinge o aparelho
locomotor.

2.2 Fatores biomecanicos na formagao de padrées coordenados de

movimentos

Os movimentos apresentados por uma crianga, adulto ou idoso s&o o
resultado de uma interagédo entre os diversos fatores que compdem os dominios do
comportamento humano. As modificagbes somaticas quantitativas resultantes do
crescimento fisico em conjunto com os processos de diferenciagdo estrutural
produzem um conjunto de respostas motoras caracteristicas de cada grupo etario.
Assim, os padroes de movimento modificam-se ao longo da vida. CONNOLLY (1977)
considera que os fatores determinantes destas mudangas sejam de natureza
neurolégica (mudangas estruturais), cognitiva (mudangas funcionais) e biomecénica
(mudangas nas proporgdes corporais). As mudangas biomecanicas, por sua vez,
decorrem das variagdes na estatura, massa e sua distribuigdo e no tamanho relativo
dos segmentos corporais que em conjunto alteram os momentos de inércia dos
segmentos.

O crescimento fisico tem efeitos importantes sobre os padrdoes de
movimentos infantis. As mudangas na composi¢do da massa e nos tamanhos
relativos dos segmentos corporais alteram os momentos de inércia destes que, por
sua vez, vdo modificar a expressdo do movimento. JENSEN (1989) mostrou que as
mudancgas nos valores das massas e momentos de inércia segmentares entre os

quatro e 20 anos de idade seguem um padrdo céfalo-caudal e distal-proximal de
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crescimento. SUN & JENSEN (1994) demonstraram o mesmo entre o segundo e
nono més de vida e o modelo empregado por eles para os calculos destes
parédmetros serviu de base para o desenvolvimento de equagées de regressio para a
estimativa de massas e momentos principais de inércia em bebés. LI &
DANGERFIELD (1993) demonstraram que entre os oito e 16 anos ha uma tendéncia
para que os centros de gravidade dos segmentos tornem-se cada vez mais proximais
e sugerem ainda o uso de parametros inerciais como indicadores do crescimento
fisico, por melhor expressarem mudangas em fatores da morfologia corporal que sédo
usados para solucionar problemas dinamicos.

As implicagbes destas mudangas que decorrem do crescimento fisico sobre
os padrdes de movimentos foram estudadas por JENSEN, SUN, TREITZ & PARKER
(1997) e SCHNEIDER, ZERNICKE, ULRICH, JENSEN, & THELEN (1990) que
verificaram a influéncia das variagbes nos parametros da inércia segmentar sobre os
movimentos infantis do chutar, concluindo que os momentos musculares precisam
exceder aos gravitacionais para que ocorra o movimento. No contexto do
desenvolvimento motor, os momentos musculares precisam aumentar mais
rapidamente do que os gravitacionais. Assim, o rapido crescimento fisico infantil cria
instabilidades dinédmicas entre momentos musculares e n&o-musculares que
precisam ser acomodadas pelo sistema motor. As mudangas que ocorrem nos
comprimentos segmentares, suas massas e raios de giro afetam o componente
gravitacional dos momentos resultantes nas articulagbes dos membros inferiores e,
dessa forma, atuam como parametros de controle no desenvolvimento de padrées de
movimento.

JENSEN et al.(1997) mostram que o surgimento da extens&o do pescogo por
volta do terceiro més de vida de um bebé é o resultado de uma redugdo do momento
gravitacional da cabega relativamente ao momento muscular extensor do pescogo.

BERNSTEIN (1967) apontou que a reorganizagdo do movimento ao longo do
desenvolvimento do sujeito resulta de efeitos biomecénicos durante a interagdo com
o meio ambiente. Estes efeitos, por sua vez, impéem novos problemas para o
sistema nervoso central que vai se adaptando e modificando a sua resposta. Neste
sentido, THELEN & FISHER (1982) demonstraram que limitagées geradas pelo

crescimento fisico sdo responsaveis pelo desaparecimento aparente do reflexo da
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marcha por volta do segundo més de vida. As autoras afirmam que provavelmente
algum tipo de grandeza biomecanica relacionando forgas internas as forgas
gravitacionais atue como limitante na manifestagdo de um padrdo mais coordenado
de movimento. Com isso, a argumentagdo sobre o surgimento de movimentos
coordenados passa a ser em fungdo das limitagbes impostas pelas propriedades
biomecanicas intrinsecas do aparelho locomotor que dificultam a manifestagdo de um
comportamento motor mais maduro.

A importancia de fatores biomecéanicos na aprendizagem do andar e na
coordenagdo de movimentos tem levado a uma abordagem que considera o
movimento ndo apenas como o resultado de forgas musculares sob controle do
sistema nervoso central, mas também de forgas externas imprevisiveis como a
inércia e a gravidade.

Dentre os muitos desafios biomecanicos encontrados pelas criangas durante
a aquisigdo do andar estdo os efeitos dinamicos das mudangas nos parametros
corporais, discutidos acima e demonstrados por JENSEN (1989) e o controle da
cinética intersegmentar diante das cargas externas que atingem o aparelho
locomotor em condigdo dindmica (THELEN & ULRICH, 1991). Além disso, as
criangas ainda precisam aprender a integrar as demandas posturais as cinéticas a
fim de controlar seus segmentos para tarefas funcionais. Assim, as implicagbes
dindmicas do crescimento fisico, da capacidade de se apropriar das caracteristicas
passivas do aparelho locomotor e das forgas externas impdem restrigbes
biomecanicas a produgédo de movimentos coordenados. A importancia destes fatores
biomecanicos na formagdo de padrées de movimento tem sido intensamente
investigada, como discutido a seguir.

Os estudos sobre a duragéo do processo de iniciagdo do andar em bebés,
criangas e adultos (BRENIERE, BRILL & FONTAINE, 1989; LEDEBT & BRENIERE,
1994) tém contribuido para identificar o papel das propriedades biomecanicas
intrinsecas do aparelho locomotor na fase de transicéo da postura de pé parada até o
andar independente. Este processo de iniciagdo do andar &€ empregado como
indicador da capacidade de integrar tais propriedades na produgdo de condigbes

ideais para uma progressao independente.
Mais recentemente, BRENIERE (1999) avanca na questéo acima e discute o
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desenvolvimento do andar independente a partir da andlise do parametro da
freqiéncia natural do corpo que, segundo esta, reflete a maneira pela qual o sistema
nervoso central se adapta ao ambiente, que inclui gravidade e parametros corporais,
na programagdo do andar a fim de garantir o equilibrio dinamico. Este parametro
aparece como forte indicador dos efeitos posturo-cinéticos da aquisicdo do andar,
representando como as mudangas na estrutura corporal durante o crescimento
influenciam a programacgéao de parametros locomotores. Através de uma plataforma
de forga que possibilitou a aquisigdo de varios passos sucessivos e de um modelo
biomecénico para a oscilagdo do centro de massa do corpo, esta autora avaliou
longitudinalmente o andar de cinco criangas durante os primeiros cinco anos do
andar independente, comparando-as com um grupo de adultos. Suas conclusées
mostram que a freqiéncia natural do corpo decresce com o desenvolvimento do
andar. O emprego do parametro da freqiiéncia natural do corpo permite uma nova
interpretagdo das mudangas nos parametros espago-temporais e cinéticos do andar,
no sentido de suas conseqiéncias sobre a oscilagdo do centro de massa, além
disso, também pode ser considerado como um novo critério para a identificagdo da
idade de maturagéo do andar.

Os estudos acima confirmam a nogéao de que é essencial que a biomecanica
das propriedades passivas do aparelho locomotor, como as anatdmicas
(representadas pela massa, estatura e inércia), bem como a mecanica (gravidade)
sejam integradas ao comando efetor a musculatura na dinamica do andar a fim de se
adquirir padrées mais coordenados de movimentos.

Na execugdo de um movimento ocorre sempre a interagédo entre forgas
musculares e ndo-musculares. For¢gas musculares sdo necessariamente controladas
pelo sistema nervoso central, enquanto as forgas gravitacionais e inerciais séo
completamente independentes do sujeito. Neste sentido, um controle motor
adequado requer a integragdo destes parametros biomecanicos intrinsecos que vao
alterar os efeitos dos comandos motores gerados pelo sistema nervoso. Assim, o
controle motor pode ser elaborado por propriedades biomecanicas intrinsecas do
aparelho locomotor que nao precisam ser codificadas pelo sistema nervoso central
num dado programa motor. Neste sentido, pode-se considerar que a reorganizagao

do movimento no curso do desenvolvimento do individuo inicie-se no campo
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biomecanico (BERNSTEIN, 1967), ou seja, a partir da interagdo entre forgas internas
e forgas externas diante da solugdo do Problema de Bernstein, ou do controle dos
graus de liberdade redundantes do sistema motor, para uma dada tarefa. A medida
que o sistema neuro-musculo-esquelético responde as experiéncias no contexto
funcional e as mudangas nas propriedades biomecénicas intrinsecas do organismo,
surgem padrées coordenativos mais maduros. Consequientemente, individuos que se
movem habilmente sdo aqueles capazes de modular suas forgas musculares em
relacdo as forgas passivas, ao contexto do movimento e a tarefa em si. Como
resultado, adultos sdo capazes de aumentar a eficiéncia do uso de forgas musculares
com a pratica de uma dada tarefa (SCHNEIDER, ZERNICKE, SCHMIDT & HART,
1989) e mesmo bebés de cinco meses de idade também ja regulam padrées de
movimentos de chutes espontadneos diante diferentes contextos ambientais
(JENSEN, SCHNEIDER, ULRICH, ZERNICKE & THELEN, 1994).

O sistema proprioceptivo tem papel fundamental na aprendizagem da
exploragdo da dinamica das estruturas passivas do aparelho locomotor, bem como
das propriedades das forgas externas. DIETZ, GOLLHOFER, KLEIBER & TRIPPEL
(1992) ja destacaram a importancia da fungdo dos receptores de Golgi como
provaveis sensores a cargas gravitacionais. Além disso, também é possivel que cada
padrdo de movimento em diferentes etapas do desenvolvimento faga uso diferente
da energia mecanica disponivel. FORRESTER et al. (1993) ja apontaram a
necessidade de mais estudos associando integragdo sensério-motora e
procedimentos biomecanicos para a determinagdo da energia mecanica, numa
tentativa de se avangar nos conhecimentos sobre o desenvolvimento motor. Neste
contexto, também o pardmetro dos momentos articulares resultantes surge como
grandeza mecénica de interesse. Investigar o problema da formagédo de padrées
coordenados de movimentos em criangas através de uma abordagem biomecanica
que quantifique e avalie os momentos articulares resultantes revela-se promissor,
devido a importancia deste parametro como indicador do padrdo motor final na
articulagéo (WINTER, 1984), representando as respostas do organismo as cargas
externas. Esta visdo opOe-se a tradicional abordagem da cinematica associada a
atividade elétrica muscular, ja que uma dada trajetoria pode ser produzida por um

grande numero de padrées de forgas e momentos articulares, ndo havendo
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correspondéncia inequivoca entre atividade muscular e cinematica resultante
(BERNSTEIN, 1967).
Fatores mecéanicos também sdo responsaveis pela forma e fungdo do

aparelho locomotor, como sera discutido a seguir.

2.3 Fatores mecanicos e a construgao do aparelho locomotor

A diferenciagdo e o funcionamento do aparelho locomotor s&o processos
fortemente determinados por fatores mecanicos. A relagdo de dependéncia entre
estimulo mecanico e resposta bioldgica foi primeiramente estabelecida por ROUX'
apud PAUWELS (1980) que definiu o Principio da Adaptagéo Funcional, segundo o
qual todas as estruturas bioldgicas que exercem fungbes mecéanicas sao
influenciadas por grandezas mecéanicas.

A arquitetura funcional do aparelho locomotor desenvolve-se a partir da
forma e magnitude das solicitagbes mecanicas que o atingem. Estes esforgos
mecanicos (ou estresses) vao determinar a formagédo de tecido 6sseo numa dada
estrutura, cuja taxa de produgéo correspondera a medida exata de sua necessidade
funcional de resisténcia e sustentagéo de cargas.

Uma caracteristica fundamental deste principio € a economia de material
Osseo, ou seja, é sintetizado tanto tecido ésseo quanto o necessario e, por outro
lado, em locais onde ndo ha a incidéncia de cargas mecanicas, o tecido 6sseo €&
reabsorvido, sempre na tentativa de economia de material e, conseqiientemente, de
otimizagdo do gasto energético do sistema musculo-esquelético nas suas fungdes
estaticas e dindmicas.

Assim, as necessidades funcionais do aparelho locomotor sdo supridas com
o minimo necessario de material 6ésseo. PAUWELS (1980) observou que as
solicitagbes mecanicas do tipo flexdo sdo as mais determinantes no

desencadeamento de uma adaptagéo funcional. Esta atua sempre no sentido de

' W. ROUX, Gesammelte Abhandlung iiber Entwicklungsmechanik der Organismen, Band 1, Leipzig, 1895.



31

reduzir ao maximo a flexdo no osso, cujas conseqiiéncias biol6gicas sdo o aumento
da segdo transversa, mudangas na estrutura geométrica e na composigdo quimica
dos 0ssos.

Como estratégia para se reduzir a flexdo pode-se destacar ainda a
importancia da agéo coordenada de grupos musculares (FIGURA 8), atuando como

forgas de resisténcia a tendéncia de flexdo sobre um osso longo.

?A'
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FIGURA 8 Representacdo simplificada da distribuicdo quantitativa dos estresses
flexores ao longo da tibia durante a fase de apoio simples do andar. S =
linha do o corporal; Ms = area representand m nto flexor
sobre a tibia sado pelo peso corporal; Mr = area representando o

momento flexor resultante sobre a tibia causado pela combinagéo entre
peso corporal e forca muscular. Principio de construgdo: minimizacéo

do stress flexor (adaptado de PA ELS, 1980).

NA FIGURA 8, pode-se observar que a linha de agédo do peso corporal em
relagdo a tibia recai hora atras desta (A), hora intercepta-a (B) e hora recai a sua
frente (C e D). O peso corporal tende a curvar alternadamente a tibia em diregdes
opostas em todo o seu comprimento, ou em suas por¢des superior ou inferior a
depender da fase do movimento. As areas representando o momento flexor sobre a
tibia causado pelo peso corporal apresentam-se com formas e magnitudes
diferentes, porém o momento resultante sobre a tibia mantém-se com a mesma
magnitude e diregdo, o que reflete a importancia da combinagéo entre as fungdes

estatica e dinamica dos musculos de maneira a minimizar os estresses flexores e

economizar energia (PAUWELS, 1980).
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As expressdes do crescimento resultantes de fatores mecéanicos surgem nas
criangas com as primeiras tentativas de adogdo de uma postura ereta e da
locomogé@o bipede independente. A adaptagdo funcional é responsavel pela
conformagéo e alinhamento definitivos dos membros inferiores, bem como da coluna
vertebral na forma de suas curvaturas secundarias, o que equivale a dizer que a
reestruturacdo morfolégica dos 0ssos ocorre por um processo que € mecanicamente
induzido. Assim, os estresses flexores que atuam sobre os discos epifisarios
desencadeiam o processo de adaptagdo funcional, onde a magnitude total da
solicitagdo € uma fungdo da sobrecarga do peso corporal, das forgas musculares e
das forgas dindmicas durante os movimentos (PAUWELS, 1980).

Os estresses mecanicos tipicos de um desenvolvimento normal produzem
um remodelamento ésseo a partir da resposta do disco epifisario dos ossos longos
dos membros inferiores. As variagdes no eixo mecanico dos membros inferiores na
primeira infancia (FIGURA 9), de sua arquitetura em varo, passando a valgo e
finalmente a posicdo neutra, sdo resultantes de um sistema esquelético
particularmente sensivel a magnitude, diregdo e duragdo das cargas aplicadas sobre

ele.

FIGURA 9 Crescimento adaptativo da perna em “O” do recém-nascido até o

alinhamento d erna_adulta. recém-nascido; 1-18 meses de
idade: c) 2-4 anos de idade, fase da perna alinhada; d) 3-6 anos de
idade, f da perna em “X": rtir 5 an id com

alinhamento progressivo _até o final do estirdo do crescimento,
chegando a forma definitiva. Adaptado de WITT et al. (1980).

McMAHON, CARMINES & IRANI (1995) associaram esta variagdo a um

mecanismo de péndulo no plano frontal no eixo mecanico dos membros inferiores
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que € desencadeado pelas cargas que o atingem e produzem um comportamento
combinado do disco epifisario e da metafise, causando variagées no alinhamento
fisioldgico a fim de equilibrar o crescimento vertical em torno do joelho.

Por outro lado, um crescimento limitado ou assimétrico do disco epifisario
devido ao excesso de cargas compressivas pode levar a uma distribuigdo irregular
destas cargas na porgdo proximal da tibia, gerando uma deformidade progressiva em
varo ou valgo, que supera a capacidade adaptativa da estrutura, podendo resultar
numa lesdo definitiva do disco epifisario. COOK, LAVERNIA, BURKE, SKINNER &
HADDAD (1983) analisaram o alinhamento estatico do joelho em criangas de dois e
cinco anos e a distribuicdo de cargas na porgdo proximal da tibia, determinando que
um mau alinhamento varo de 20 graus aos dois anos e de 10 graus aos cinco
poderiam gerar forcas compressivas suficientes para retardar o crescimento do disco
epifisario da tibia.

Apesar de fatores estaticos como a arquitetura dos membros inferiores
serem importantes na magnitude das sobrecargas e, consequentemente na
distribuicdo de tecido 6sseo, é possivel que alteragbes na dindmica normal do andar
resultem em sobrecarga aumentada nas articulagdes.

DAVIDS et al. (1996b) ja demonstraram que na tibia vara adolescente
apenas o alinhamento estatico do joelno e o componente genético ndo sao
suficientes para gerar a deformidade. O mais fundamental nesta etiologia é um
pequeno desvio do alinhamento do eixo dindmico do joelho durante a fase de apoio
do andar, associado a uma obesidade clinica. Estes dois fatores podem gerar forgas
compressivas capazes de inibir o crescimento. No caso da tibia vara adolescente, ha
uma concentragdo de sobrecargas biomecénicas na porgao proximal-medial do disco
epifisario, que € aumentada em condigdo dindmica do andar devido as alteragbes
tipicas na cinematica da marcha em obesos, tais como maiores rotagdes internas e
externas da tibia em relagdo ao fémur na fase de apoio e maior abdugdo da coxo-
femoral na fase de balango, que ocorrem a fim de compensar uma maior
circunferéncia nos quadris. Neste estudo, a sobrecarga foi estimada através da
medida dos momentos de adugéo e abdugéo no joelho.

O momento adutor no joelho durante o andar tem sido também usado com

sucesso como preditor da distribuigdo do conteido mineral 6sseo na porgao proximal



34

da tibia. HURWITZ, SUMMER, ANDRIACCHI & SUGAR (1998) mostraram que se
pode usar pardmetros dindmicos do andar como preditores das cargas dinamicas
sobre o joelho. Estes autores associaram parametros do andar, como a cinemética e
medidas de momentos externos a um modelo estatistico de misculo que predissesse
as forgas intersegmentares entre as superficies medial e lateral do joelho. Com isso,
examinaram a relagdo entre as cargas preditas para o joelho com a distribuigdo do
0sso entre as porgbes laterais e mediais da tibia através de densitometria dssea.
Mostraram que durante o andar 70% da carga total tipicamente recai sobre o
compartimento medial do joelho. Este resultado esta de acordo com o fato de que a
porgao medial da tibia tem osso que é significativamente mais denso e resistente do
que a porgao lateral (PETERSEN, JENSEN, GEHRCHEN, NIELSEN & NIELSEN,
1996). A medida que aumentou o momento adutor no joelho, o contetido mineral
0sseo na porgdo proximal-medial da tibia também aumentou.

Assim, além dos fatores estaticos relacionados ao alinhamento do eixo
mecanico do segmento inferior, fatores dindmicos da marcha afetam
consideravelmente as condigbes de sobrecargas sobre os ossos. Torna-se
importante, entdo, identificar de que maneira movimentos fundamentais como o
andar e o correr afetam as condi¢gdes de sobrecargas articulares que atingem o
aparelho locomotor infantil. A estimativa de tais sobrecargas pode ser feita através da
quantificagdo de parametros da cinética, como forgas internas, momentos articulares

resultantes e poténcias articulares.

2.4 Momentos articulares resultantes no andar e correr infantis

Devido a grande variedade de métodos encontrados na literatura tanto para a
aquisicdo de dados quanto para os modelos de célculo dos momentos articulares
resultantes, torna-se dificil a comparagao entre os resultados existentes. Poréem, uma
tentativa sera feita para se avaliar comparativamente estes estudos a fim de se obter
uma visao geral dos procedimentos empregados e de seus respectivos resultados.

DALLA VECCHIA (1998) discute a relevancia dos calculos de forgas internas
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em biomecanica do movimento humano e elabora uma interessante classificagdo dos
modelos de calculo que sera aqui adotada para uma revisdo dos estudos
encontrados na literatura que descrevem padrées de momentos articulares
resultantes em criangas e suas aplicagées. Este autor mostra ainda que modelos
baseados no Método da Dindmica Inversa, mais discutidos diante, sdo apropriados
para a obtengdo de indicadores da sobrecarga mecéanica aplicada a extremidade
inferior.

Dentre as variaveis da cinética, forcas de reagdo do solo, momentos e
poténcias articulares tém sido mais comumente analisadas no movimento infantil,
sendo empregadas principalmente com finalidades clinicas na avaliagéo da eficiéncia
de modelos de 6rteses e proteses no restabelecimento do padréo do andar, seja em

casos de paralisia cerebral ou de amputagdes, como discutido a seguir.

QUADRO 6 -Classificagdo de modelos para calculo de forgas internas, adaptado de

DALLA VECCHIA (1998).

ABORDAGEM AUTORES
LAl et al. OUNPUU et al. | OUNPUU et al. | SCHNEIDER | VAUGHAN
(1988) (1991) (1996) et al. (1993) (1996)
ANATOMICA Corpos rigidos | Corpos rigidos, | Corpos rigidos, | Corpos rigidos, | Corpos rigidos,
componentes componentes componentes componentes
inerciais de inerciais de inerciais de inerciais de
Demspter (1955) | Demspter (1955) | Jensen (1989) Chandler et al.
(1975)
TEMPORAL Modelo Modelo dinamico | Modelo dinamico | Modelo dinamico | Modelo dinamico
dinamico
ESPACIAL 3-D, s6 3-D, s6 3-D, apresenta | 3-D, s6 3-D, s6
apresenta o apresenta o os planos sagital | apresenta o apresenta o
plano sagital plano sagital e frontal plano sagital plano sagital
MECANICO- Newtoniano Newtoniano Newtoniano Newtoniano Newtoniano
FORMAL
MATEMATICO- |Semi-analitico | Semi-analitico Semi-analitico Semi-analitico Semi-analitico
FUNCIONAL Bresler & Bresler &
Frankel (1950) Frankel (1950)
Total de criangas |N=38:entre 2 |N=31:entre 5e |N=dois casos: |N=12:entre6e |N=75:entre 2e
avaliadas e suas |anos e 8 meses | 16 anos, sem uma paralisia 16 anos, 13 anos, sem
caracteristicas e15anos e 2 distarbios neuro- | cerebral e uma | amputadas distarbios neuro-
meses com motores ou mielomeningocel | abaixo do joelho | motores ou
paralisia ortopédicos e ortopédicos e N=
cerebral 11: com paralisia
cerebral
MOVIMENTO Andar Andar Andar Andar Andar
AVALIADO
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LAI et al. (1988) analisaram os momentos resultantes no plano sagital para
as articulagbes do segmento inferior durante o andar de criangas com paralisia
cerebral a fim de quantificar as relagées entre deformagdes dindmicas tipicas
(amplitude articular dindmica maxima para coxo-femoral, joelho e tornozelo) e
padrées anormais de momentos. Destacam os autores que este parametro é de
importancia na avaliagdo do andar destes pacientes, uma vez que reflete a
capacidade dos musculos de gerar estabilidade e movimentos em torno das
articulagbes. Seus resultados demonstram que as deformidades dinamicas
associadas a paralisia cerebral influenciam principalmente os momentos do joelho e
coxo-femoral, produzindo valores maiores do que o padrdo normal, apesar das
baixas velocidades de deslocamento. Tais aumentos impdéem maiores demandas
para a musculatura, cuja atividade apresentou-se com duragdes maiores do que no
padrdo normal, avaliadas através de eletromiografia simultdnea dos principais
flexores e extensores do joelho e tornozelo.

DAVID (2000) utilizou um modelo de dinamica inversa para estudar os
padrées de momentos articulares resultantes nos planos sagital, frontal e transversal
para as articulagées do tornozelo, joelho e quadril, analisando-os a partir de uma
abordagem transversal, utilizando criangas em faixas etarias variando de seis a dez
anos. Além disso, a autora faz uma completa descrigdo e analise das variaveis
espago-temporais e das forcas de reagdo do solo, discutindo tendéncias
desenvolvimentistas importantes.

OUNPUU et al. (1996) sugerem que variaveis cinéticas tais como momentos
articulares e poténcias deveriam ser integradas nas rotinas de avaliagdo da marcha
em pacientes, devido aos seus potenciais explicativos sobre certas anormalidades da
marcha, além de serem sempre associadas aos ja tradicionais dados relativos aos
parametros temporais, cinematicos e eletromiograficos, bem como do exame clinico.
Este conhecimento poderia orientar o tratamento e mesmo procedimentos cirargicos,
no sentido de se intervir nas causas dos disturbios observados e ndo nas adaptagoes
secundarias. Apds terem desenvolvido uma base de dados da marcha de individuos
sem comprometimentos neuro-motores que Ihes servisse como referéncia (OUNPUU
et al., 1991), estes autores avaliaram os efeitos de érteses no andar de criangas

portadoras de mielomeningocele e paralisia cerebral, bem como a influéncia do
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resultado de cirurgias ortopédicas sobre o andar. Verificaram que através dos
parémetros dos momentos articulares e poténcias foi possivel tomar importantes
decisGes clinicas na selegdo de tratamento adequado a estas disfungdes, bem como
da especificidade das indicagdes de diferentes modelos de 6rteses.

VAUGHAN (1996a) avalia os momentos articulares resultantes nos
segmentos inferiores em criangas normais e com paralisia cerebral. O uso de dois
tipos de orteses, ortese fixa de tornozelo e pé (AFO) e értese supramaleolar (SMO)
foi analisado no caso das criangas portadoras de paralisia cerebral a fim de se
verificar quais variagdes do andar eram produzidas com cada modelo, comparando-o
ao andar sem Ortese. Seus resultados mostraram que o modelo AFO oferece
vantagens a crianga com paralisia cerebral em relagéo ao modelo SMO, uma vez que
permitiu melhor posi¢do do pé no inicio do apoio e maior momento flexor-plantar ao
final do apoio, sendo que o modelo SMO apresentou poucas variagdes em relagdo
ao andar sem ortese.

SCHNEIDER et al. (1990) compararam os perfis cinematicos, das forgas de
reag&o do solo, momentos articulares e poténcias em criangas amputadas abaixo do
joelho usando dois tipos diferentes de proteses: Sach-Foot e Flex-Foot, além de
também compararem o impacto destes modelos no movimento do membro inferior
ndo afetado. Nao foram observadas diferengas significativas quanto a cinematica do
andar em fungdo do modelo de prétese, porém, o Flex-Foot apresentou melhores
resultados quanto a capacidade de absorver e gerar energia no apoio. Avaliando os
perfis de momentos, os autores concluiram que as criangas amputadas abaixo do
joelho apresentaram comportamentos especificos para o andar, diferentes das
respostas dos adultos amputados, sendo que as préteses precisariam ser
acomodadas de acordo com as caracteristicas do desenvolvimento neuro-muscular
infantil. As assimetrias em relagdo ao membro ndo afetado foram menores com o
Flex-Foot, sendo que o modelo de prétese ndo afetou a cinematica da perna normal,
afetando sim a sua dinamica.

Quanto ao padrao do correr infantil, OUNPUU (1990) realizou um estudo em
que avaliou comparativamente o andar e o correr em 12 criangas entre cinco e 11
anos, agrupando-as para efeito de analise dos dados. Foram descritos pardmetros

espago-temporais, cinematicos € dinamicos nos trés planos de movimento, além da
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atividade elétrica dos principais flexores e extensores de joelho e tornozelo. Concluiu
a autora que as magnitudes dos momentos e das poténcias articulares sdo maiores
no correr comparativamente ao andar e que os principais geradores de poténcia na
corrida sdo os tornozelos, enquanto os joelhos sdo os principais absorvedores de
poténcia. Este estudo propds-se a uma descrigdo biomecéanica completa do correr e
ndo tinha preocupagdes quanto as implicagdes de seus resultados sobre o processo
de desenvolvimento deste padrdo de movimento.

Além de OUNPUU (1990), apenas DAVIDS et al. (1996a) estudaram o andar
e o correr quanto aos momentos articulares e poténcias. Estes parametros foram
avaliados em 20 criangas com paralisia cerebral e 15 normais. Apenas um resumo foi
publicado e como as informagdes sobre este estudo estdo incompletas, ele ndo sera
considerado para efeito de futura comparagéo de dados.

Nenhum outro estudo foi encontrado que avaliasse padrées de momentos
articulares resultantes no correr infantil, o que foi uma surpresa, pois o correr além de
ser considerado como um padrdo fundamental de movimento (GALLAHUE, 1982),
passa por muitas modificagbes ao longo do desenvolvimento infantil e seria um
objeto interessante de pesquisas biomecénicas, revelando possiveis mecanismos
responsaveis pela grande capacidade da crianga em organizar um sistema musculo-
esquelético altamente complexo em padrées coordenados diante condi¢des
inicialmente instaveis. A importancia de estudos sobre o correr também se relaciona
ao contexto clinico, ja que a simples observagdo mostra que criangas com paralisia
cerebral correm melhor do que andam. Além disso, a importancia da atividade fisica
para o bem estar geral de criangas portadoras de deficiéncias por si s6 ja justificaria
um empenho maior na avaliagdo do impacto de procedimentos de reabilitagéo sobre
o padrdo do correr ou mesmo deste ser até incluido nas rotinas de reabilitagdo, uma
vez que impde demandas diferentes das do andar ao sistema motor.

Uma vez discutidas as influéncias das grandezas biomecénicas sobre a
coordenagdo de movimentos, a estrutura do aparelho locomotor e a caracteristicas
das sobrecargas que o atingem, cabe analisar os principios metodologicos

envolvidos na estimagédo destas grandezas.
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2.5 Sobre a problematica da determinagdo dos momentos articulares

resultantes

A determinagédo de varidveis biomecanicas no movimento humano tem sido
um grande desafio a tecnologia devido a constante busca pelo mais rapido acesso a
estas grandezas, pela maior precisdo da instrumentagdo e pela maior facilidade e
rapidez com que devem ser disponibilizados os resultados para andlise. Os
procedimentos de medigdo em biomecéanica podem ser classificados sob diferentes
aspectos: a partir do tipo de grandeza a ser medida e a partir do principio de
medi¢do. De acordo com a grandeza a ser medida, os métodos biomecéanicos podem
ser classificados em antropometria, cinemetria, dinamometria e eletromiografia
(AMADIO, 1989), enquanto que sob o aspecto do principio de medigdo tém-se os
procedimentos eletronicos, mecanicos e Opticos (BAUMANN, 1989). Estas
classificagées se sobrepdem, uma vez que tanto medidas da dinamometria quanto
da eletromiografia empregam procedimentos baseados em principios eletronicos de
medigao.

Quando a analise biomecéanica busca uma interpretagdo objetiva acerca dos
aspectos organizacionais (coordenagao) e funcionais (sobrecarga) do movimento,
existe a necessidade do emprego simultdneo de diferentes procedimentos de
medi¢cdo, uma vez que a andlise de um parametro isolado nao fornece informagdes
sobre o comportamento de interesse. Esta abordagem metodolégica caracteriza a
Complexa Analise do Movimento Humano (HOCHMUTH, 1973) e é principalmente
aplicada quando se objetiva o estudo de grandezas da cinética, aproximando a
analise das causas de um dado movimento. Assim, ela tem sido aplicada no estudo
da coordenagdo de movimentos (SCHNEIDER et al., 1990; ZSCHORLICH, 1987),
bem como na quantificagdo da sobrecarga mecéanica sobre o aparelho locomotor
(KRABBE, 1994; MacFADYEN & WINTER, 1988).

Para uma descricdo de parametros da biomecanica interna utiliza-se da
chamada analise de sobrecarga (BAUMANN & STUCKE, 1980) que quantifica tais
parametros como representantes das cargas sobre o aparelho locomotor em fungéo

de movimentos do cotidiano ou de movimentos esportivos, bem como dos fatores



40

que influenciam estas cargas, tais como a técnica de movimento e o calgado
esportivo (KRABBE, 1994). A andlise de sobrecarga ¢ desenvolvida a partir da
associagdo entre quantidades biomecanicas mensuraveis e um modelo mecéanico-
analitico do corpo humano e seus segmentos de interesse.

A seguir, serd discutida a natureza das grandezas biomecanicas que
representam as sobrecargas no aparelho locomotor e os problemas relativos as

estratégias para se quantificar tais grandezas.

2.5.1 Sobre a determinagao das sobrecargas no aparelho locomotor

Sempre que o corpo humano se movimenta surgem for¢as nos musculos,
ossos, ligamentos e articulagbes que, por sua vez, resultam em diferentes
solicitagdes dos materiais biolégicos. As reagdes do material biolégico séo diversas,
vao desde adaptagdes estruturais e funcionais a sobrecargas normais, além ou
aquém da normalidade, passando por micro-traumatismos até a destruigdo dos
tecidos. Em qualquer caso, a intensidade destas sobrecargas sempre depende da
magnitude das forgas, seu carater espacial e a duragédo de sua agéo, fazendo de seu
calculo um problema de alta complexidade metodoldgica.

A natureza das relagées entre estimulo mecénico e resposta bioldgica ja €
bem conhecida, no entanto, € necessario que se adote um instrumento que possa
quantificar tais grandezas mecéanicas, sem o qual a aplicagéo pratica deste
conhecimento é impossivel, seja no contexto dos movimentos do cotidiano, do
esporte ou no ambito da reabilitagdo. BAUMANN & STUCKE (1980) relatam que
maiores forgas e momentos sobre o aparelho locomotor estdo associados em geral
aos movimentos esportivos, que envolvem mais freqientemente mudangas bruscas
de diregdo, frenagens ou transferéncias de impulsos com aparelhos, a exemplo da
raquete no ténis. Assim, a quantificagdo das sobrecargas que atingem as
extremidades inferiores nas fases de apoio de movimentos locomotores se inclui na
categoria destes fendmenos que envolvem grandezas mecanicas significativas,

principalmente quando se considera a sucessiva repeticdo dos apoios nas atividades
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mais cotidianas como o andar e o correr.

GLITSCH & BAUMANN (1997) afirmam que as situagbes de sobrecargas
externas sobre as extremidades inferiores devem ser analisadas
tridimensionalmente, mesmo quando se considera que o andar e correr tenham um
carater predominantemente planar. Estes autores afirmam que as razées entre os
momentos resultantes maximos no plano frontal e sagital sdo progressivamente
maiores da porcdo distal para a proximal (do tornozelo ao quadril) do aparelho
locomotor, reforcando a necessidade de uma avaliagdo 3D dos momentos
resultantes também para o estudo do andar e correr.

Sobrecarga pode ser definida como o conjunto de forgas e momentos
produzidos durante a manutengdo de uma postura ou a realizagdo de um dado
movimento. Quando estas forgas e momentos sdo gerados externamente ao corpo,
como nas superficies de contato, sdo classificados como sobrecarga externa e
quando gerados nos musculos, ossos, ligamentos e articulagbes como sobrecarga
interna. A resposta bioldgica a estas cargas é denominada de stress ou solicitagao e
esta relacionada a sobrecarga relativa a secgao transversa geométrica do tecido
(BAUMANN & STUCKE, 1980). As solicitagdes biologicas em funcdo das
sobrecargas dindmicas sdo as grandezas de real interesse na Biomecénica, porém,
s6 podem ser quantificadas em condigées de rigoroso controle tedrico-matematico e
experimental, como mostrado em SIEBERTZ (1994).

As grandezas da sobrecarga tém se firmado em Biomecénica como
representantes confiaveis das solicitagbes bioldgicas, sendo suas quantificagoes
mais acessiveis através de métodos biomecanicos. Sdo elas (adaptado de
BAUMANN & STUCKE, 1980):

- forga e momento musculares: forga desenvolvida por um musculo que atinge o
osso através de um tenddo e seu respectivo momento ao redor de uma
articulagéo;

- forga articular: forga compressiva transmitida sobre uma superficie articular,
resultante ndo apenas de cargas externas, mas de musculos e ligamentos que

cruzam uma articulagao;
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- momento de forga muscular resultante: soma de todos os momentos de forga
muscular (de muasculos agonistas e antagonistas) ao redor de uma dada
articulagao;

- momento interno: soma de todos os momentos de forgas musculares,
ligamentares e articulares ao redor de uma articulagéo;

- momento externo: momento resultante das for¢gas de reagdo do solo e outras
fontes externas (gravidade, inércia) atuantes em relagdo a uma articulagao;

- momento articular resultante: momento resultante gerado por forgas externas
(forgas de reagao do solo) que esta em equilibrio com o momento interno ao redor
de uma dada articulagéo, refletindo o efeito cinético liquido nesta articulagao.

Momentos articulares resultantes podem ser denominados como momentos
intersegmentares (GLITSCH & BAUMANN, 1997), enquanto BERNSTEIN (1967)
define-os como momentos resultantes e WINTER (1990) como momentos articulares
liquidos. Para efeito deste estudo, utiliza-se a nomenclatura derivada de BERNSTEIN
(1967) “momentos articulares resultantes” por facilitar a compreensdo da grandeza
mecanica que fundamenta o conceito. Ainda BERNSTEIN (1967) foi o primeiro a
sugerir a descrigdo do movimento humano a partir da consideragéo das propriedades
ativas e passivas do aparelho locomotor, incluindo os conceitos de momentos ativos
(gerados por forgas musculares) e passivos (gerados por forgas ndo musculares,
como a gravitacional, a inércia).

Os procedimentos biomecéanicos que sdo em geral empregados para a
determinagdo das grandezas internas, a fim de se estimar as sobrecargas no
aparelho locomotor sdo (GLITSCH, 1992):

a) medida da atividade elétrica associada a contragdo muscular;

b) medida direta;

c) emprego de modelos

A determinado da variagdo do potencial elétrico associado a contragdo
muscular ¢é feita através do procedimento da eletromiografia (EMG). A avaliagdo da
atividade elétrica é apenas uma medida indireta da atividade muscular, uma vez que
ndo é possivel estabelecer as suas relagdes com a forga contratil desenvolvida pelo
musculo, o que torna este procedimento insuficiente para se quantificar sobrecargas

internas. GLITSCH (1992) considera as seguintes limitagbes quanto a quantificagéo
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da eletromiografia para fins de estimativa das sobrecargas internas:

a) um eletromiograma é composto da sobreposi¢do de sinais elétricos vindos de
toda a regido ao redor do eletrodo, onde sédo registrados ndo apenas os sinais
das unidades motoras, mas também artefatos de movimento e outros sinais do
ambiente, o que torna um eletromiograma néo reprodutivel em seus detalhes;

b) registro da EMG depende essencialmente das condigdes de condugéo do sinal. A
conducdo feita através da superficie da pele é muito influenciada pelas
propriedades elétricas desta;

c) emprego de eletrodos de agulha, além de limitar a liberdade de movimentos, ndo
exclui a condugao dos sinais elétricos vindos da musculatura adjacente;

d) para que uma “calibragdo” do EMG seja possivel, &€ necessario que este sinal seja
comparado a forga muscular ou ao momento articular desenvolvidos pelo musculo
de interesse. No entanto, a forga muscular ndo pode ser medida diretamente e
também ndo é possivel ao sujeito inervar voluntariamente cada musculo
individual, o que ndo permite o estabelecimento destas relagdes;

e) a eletromiografia ndo considera os processos complexos envolvidos no
acoplamento eletro-mecanico, que sdo os responsaveis pela transformagdo do
estimulo elétrico no desenvolvimento de forga mecanica pelo musculo.

Assim, o procedimento da eletromiografia é mais adequado para a
determinagao do nivel de atividade de um musculo, se em repouso, em alta ou baixa
atividade e da participacédo de diferentes grupos musculares num dado movimento.
Além disso, representa um instrumento importante para o controle de todos os
métodos para a determinagdo de forgas musculares, uma vez que € a Unica maneira
de se identificar se um musculo esta ativo ou ndo (GLITSCH, 1992).

Medidas diretas das forgcas musculares tém sido realizadas por KOMI,
JARVINEN & KOKKO (1987) e KOMI (1990) que mediram forgas diretamente no
tenddo de Aquiles durante o andar, o correr e o salto em extensdo. O implante de
transdutores de forga diretamente nos tenddes requer que estes sejam secionados, 0
que dificulta uma calibragdo adequada, possibilitando-a apenas em condiges “in
vitro”. No entanto, este procedimento pode ser usado para medigbes diretas de
forcas nos ossos e articulagdbes como realizado por LANYON, HAMPSON,
GOODSIP & SHAH (1975) que mediram as deformagdes na tibia durante o andar e o
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correr através de uma célula de carga aderida diretamente sobre o aspecto antero-

medial da tibia. Apesar destes estudos representarem importantes tentativas para a

quantificagdo “in vivo” de forgas internas durante o movimento humano, requerem

procedimentos invasivos que podem ser considerados eticamente questionaveis.
Devido a alta complexidade do aparelho locomotor humano tanto em sua
estrutura quanto em sua fungdo, torna-se necessario o uso de representagdes
aproximadas desta realidade através de modelos a fim de se determinar parametros
da sobrecarga interna, dificeis de serem mensurados diretamente. Modelos sé&o
comumente empregados em Biomecanica, pois permitem o acesso quantitativo
destas grandezas com boa precisdo a partir de assergdes tedricas sobre o sistema
locomotor humano e dados experimentais. NIGG & HERZOG (1994) destaca que os
modelos devem se propor a descrever as relagdes entre as variaveis que o compéem

e a maneira como estas sdo governadas e ndo necessariamente buscar uma

construgdo ideal e acabada da realidade. Os modelos biomecanicos para a

determinagdo das sobrecargas internas fundamentam-se na interagdo entre

conhecimentos da Anatomia, Fisiologia e Mecanica. NIGG & HERZOG (1994)

classifica os modelos biomecénicos em quatro grupos, de acordo com a solugdo

matematica possivel:

a) modelos analiticos-dedutivos: baseiam-se em conhecimentos sobre as
caracteristicas anatdmicas, fisiologicas e mecéanicas do aparelho locomotor
humano para a descrigdo deste sistema a partir de um modelo matematicamente
deterministico, ou seja, de solug&o Unica;

b) modelos semi-analiticos: também se baseiam em conhecimentos sobre as
caracteristicas anatdmicas, fisiolégicas e mecéanicas do aparelho locomotor
humano, porém, considera o sistema muito complexo para torna-lo
matematicamente deterministico a partir das informagdes disponiveis. A descrigao
matematica deste sistema apresenta mais incégnitas do que equagdes e, neste
caso, é necessaria a inclusdo de novas assergdes ou de simplificagdes, a fim de
tornar o problema solucionavel;

c) modelos “caixa-preta”: sdo estabelecidos a partir de uma série de fungdes
matematicas que determinam as relagdes entre as variaveis de entrada e de

saida. Inicialmente, uma fungdo matematica é usada para descrever as relagées
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entre um par conhecido de variaveis de entrada e saida. A seguir, esta fungdo é
usada para se prever novos dados de saida para um conjunto de dados de
entrada. E principalmente empregado quando n&o se podem realizar medidas:;

d) modelos conceituais: consistem na elaboragdo de hipéteses baseadas em
especulagbes e de procedimentos capazes de sustentar ou refutar as hipoteses
testadas. Estes procedimentos podem ser teéricos ou experimentais, além disso,
€ necessario um grande numero de evidéncias acumuladas para que se possa
sustentar o conceito elaborado.

DALLA VECCHIA (1998) aponta que a maioria dos estudos que estimam as
forgas internas a partir de dados cinematicos e cinéticos inclui-se na classificagdo
dos modelos semi-analiticos, onde sdo assumidas determinadas simplificagdes na
representacdo do aparelho locomotor humano em conjunto com o emprego destes
dados experimentais. Esta estratégia para se estimar as forgas e momentos internos
a partir de medidas externas e modelos mecanicos do corpo humano é denominada
de Abordagem da Dinamica Inversa. BAUMANN (1995) considera a Dinamica
Inversa como uma importante ferramenta para a estimativa de parametros causais de
um movimento, bem como a alternativa mais adequada para a determinagdo de

indicadores de sobrecargas no aparelho locomotor.

2.5.2 Caracteristicas do procedimento da dinamica inversa

A locomogdo humana esta sujeita as mesmas leis e principios que governam
os movimentos do mundo fisico e como tal, pode ser estudada a partir das leis gerais
da Fisica. Para o estudo da locomogdo humana, sdo formuladas equagbes de
movimento que podem ser solucionadas para a cinematica, quando as forgas sao
conhecidas e deseja-se determinar as trajetorias dos segmentos corporais, ou para a
dindmica, quando a cinematica é conhecida e a tarefa & determinar forgas e
momentos atuantes. Esta ultima abordagem €& conhecida como Abordagem da
Dinamica Inversa (ALLARD, STOKES & BLANCHI, 1995), enquanto a primeira &

chamada de Abordagem da Dindmica Direta. A dindmica direta propde-se a
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identificar uma seqliéncia de angulos articulares possivel para atingir uma trajetéria
desejada para a extremidade de trabalho e tem sido aplicada em modelos de
simulagédo da locomogdo humana como o de PANDY & BERME (1989). Ja a
dindmica inversa pretende identificar o conjunto de forgas musculares responsaveis
por trajetorias conhecidas para os segmentos articulares (LATASH, 1993).

Qualquer modelo para a estimativa de grandezas cinéticas é composto pela
solugdo de dois problemas fundamentais: primeiro, o da dindmica inversa e segundo,
o da redundancia ou distribuigdo de forgas, como ilustrado pelo diagrama a seguir
(FIGURA 10). A determinagdo destas grandezas deve ser realizada
matematicamente, devido a dificuldade associada a sua medida direta.

Primeira Etapa

Cinematica de Cargas externa

segmentos e sobre segmento

articulagoes e articulagdes

Propriedades inerciais Determinagao de forgas Dados geométricos
de segmentos e e momentos articulares dos segmentos
articulagoes resultantes e articulagdes
Segunda Etapa Distribuigao de forgas
musculares e articulares

Modelo mecénico para Modelo fisiolégico
musculos, tenddes e de musculo
articulagdes

FIGURA 10 -Repr tacdo da determinaca nalitica rcas _m lares e
articulares em duas etapas: a_determinacéo de forcas e momentos
resultantes e a distribuicédo de for Adapt Netal. 1

A dinamica inversa tem sido preferencialmente empregada na estimativa de
sobrecargas que atingem o aparelho locomotor humano em atividades cotidianas.
Requer que os dados cinematicos sejam combinados com estimativas das
propriedades inerciais segmentares e dados das forgas de reagéo do solo, a fim de

se estimar forcas e momentos resultantes que precisam ser aplicados aos
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segmentos para a sustentagdo de um movimento. Estas forcas e momentos
resultantes s&o quantidades cinéticas conceituais e, sendo assim, ndo representam
as forgcas e momentos desenvolvidos pelas estruturas anatdmicas, como musculos,
articulagées e superficies articulares, mas podem continuar sendo processados até
que se chegue as forgas musculares e de reagdes articulares (KRABBE, 1994).

Em todas as situagbes de movimento existem mais musculos do que o
necessario para a execugdo de uma dada tarefa, o que significa dizer que
matematicamente o problema da estimagéo das forgas e momentos internos, ou seja,
das causas dos movimentos, é indeterminado. Todo modelo biomecéanico precisa
considerar esta redundancia do sistema motor humano que impossibilita solugées
Unicas para as equagdes de movimento. Cada movimento coordenado surge como
resultado da atividade ciclica de diversos grupos musculares e o conjunto das
tensGes desenvolvidas por estes musculos representam as causas diretas de um
padrdo cinematico, que pode ser reconhecido como o andar, o correr, ou qualquer
outra forma de movimento. Uma vez que estas causas diretas da atividade do
sistema nervoso central na produgdo de um dado movimento sdo praticamente
inacessiveis sob o ponto de vista da indeterminancia matematica do problema, uma
maneira de se solucionar a questdo é através de medidas diretas das forgas
musculares (KOMI, 1990) que, como ja mencionado, requerem um procedimento
invasivo que compromete a integridade do aparelho locomotor.

Uma outra estratégia para a superagdo do problema da indeterminéncia €
através da simplificagdo do sistema ou, matematicamente, da redugdo das
incognitas. Neste caso, forgas musculares, ligamentares, articulares e 6sseas sdo
agrupadas em um Unico vetor de forga e momento resultantes (PAUL, 1965). O custo
computacional desta abordagem é reduzido e a analise se torna mais efetiva para a
avaliagdo de um grupo de sujeitos, apesar da impossibilidade de se fazer
interpretagdes relativas ao comportamento dos musculos individuais. Também €
possivel a adigdo de mais equagdes de vinculos a fim de se solucionar o problema
da indeterminancia, que podem ser baseadas em consideragdes sobre a area de
secgdo transversa dos musculos ou observagdes fisioldgicas como a eletromiografia
(AN, KAUFMAN & CHAO, 1995).

Uma terceira estratégia tem sido adotada por pesquisadores que optam pela
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modelagem computacional do sistema neuro-musculo-esquelético do corpo humano
que emprega procedimentos de otimizagdo matematica, capazes de simular as
cargas durante atividades como o andar e o correr, estimando a distribuicdo de
forgas entre os grupos musculares (GLITSCH, 1992). A nogdo geral acerca da
aplicagdo destes principios de otimizagdo em Biomecanica foi desenvolvida pelos
irmdos WEBER (1836)* apud AN et al. (1995) que estabeleceram que o homem
“anda de maneira a garantir o mais sutil gasto de energia no menor tempo e com os
melhores resultados”. A solugdo do problema da indeterminancia através de
procedimentos de otimizagdo baseia-se no fundamento de que principios de
eficiéncia sejam inerentes ao sistema coordenativo. Neste caso, uma solugdo
determinada é dada sem a necessidade de simplificagbes do sistema. Assim,
SIEBERTZ (1994) adota o principio da adaptagédo funcional, segundo o qual as
estruturas do aparelho locomotor se adaptam a fim de minimizar as cargas que as
atingem. Neste caso, este principio € empregado como um critério fisiologicamente
relevante para estimar a distribuigdo de cargas entre musculos, ligamentos,
articulagbes, bem como as solicitagbes mecéanicas nos ossos do fémur e tibia
durante o andar. A complexidade computacional deste tipo de abordagem do
problema da indeterminancia e seu dispéndio de tempo e recursos materiais
impedem que seja empregado rotineiramente em laboratérios de marcha.

E preciso destacar ainda que enquanto os padrées cinematicos e cinéticos
totais, como o momento de suporte do andar descrito por WINTER (1984), sdo muito
estaveis e reprodutiveis, existe uma grande variabilidade nos padrdes cinéticos de
cada articulagdo individual, o que mostra que se a indeterminancia ou a redundancia
do sistema motor € um problema sob o ponto de vista do formalismo matematico, ela
representa uma grande vantagem sob o ponto de vista funcional por possibilitar uma
imensa flexibilidade e adaptabilidade do comportamento.

O presente estudo adota a estratégia da simplificagéo da estrutura anatémica
funcional, agrupando forgas e momentos internos em torno de uma articulagéo para a
solugdo do problema da indeterminéncia. Um modelo analitico-dedutivo foi

empregado para a estimativa de parametros da sobrecarga, representados pelos

2 WEBER, W. & WEBER, E. Mechanik der menschlichen Gehwerkzeuge. Gottingen, Fischer-Verlag, 1836.
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momentos articulares resultantes nos planos sagital e frontal, durante o andar e o
correr em criangas. Estes momentos representam o efeito cinético liquido das
sobrecargas que atingem uma articulagdo e que precisam ser compensadas por
forgas e momentos internos.

3 MATERIAIS E METODOS

Dentre os principais estudos que calcularam os momentos articulares
resultantes pode-se destacar os de ELFTMAN (1938) para o andar e WINTER (1983)
para a corrida lenta ou running, apenas para citar algumas referéncias de importancia
como precursores no campo da metodologia para a estimativa deste parametro.

Este estudo objetiva a quantificagdo dos momentos articulares resultantes
nos planos sagital e frontal para o tornozelo e joelho durante o andar e o correr
enquanto importantes indicadores dos fatores causais do movimento, bem como
representantes das sobrecargas internas. A determinagdo deste parametro deve ser
feita a partir de dados da cinematica em conjunto com um modelo fisico-matematico
do aparelho locomotor e medidas das sobrecargas externas, representadas aqui
pelas forgas de reagdo do solo. BERME & CAPPOZZO (1990) relacionam as
seguintes etapas no desenvolvimento de uma analise de sobrecarga:

a) elaboragdo de um modelo mecénico das partes relevantes do corpo humano;

b) seleg¢ado de parametros do modelo (propriedades inerciais dos segmentos);

c) selegdo do conjunto de grandezas que descrevem completamente o
comportamento do modelo, que sdo medidas diretamente no sujeito durante a
realizagdo do movimento (quantidades cinematicas e cargas externas);

d) identificacdo das equagbes matematicas que permitem o célculo das agdes
internas resultantes através de parametros do modelo e das grandezas medidas
como variaveis de entrada (solugdo do problema da dinamica inversa);

e) aquisigdo experimental das grandezas de entrada,

f) calculo das forgas e momentos internos resultantes.

Em todos os casos é necessario que se faga a analise a partir de uma fase

critica do movimento de interesse, onde ocorrem as maiores sobrecargas. No caso
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de movimentos locomotores, as fases de apoio representam os eventos que
submetem o aparelho locomotor as maiores sobrecargas, assim, este estudo analisa
os momentos articulares resultantes durante as fases de apoio do andar e correr.

As etapas sugeridas por BERME & CAPPOZZO (1990) serdo empregadas
para a descri¢cdo da seqtiéncia de procedimentos experimentais e da instrumentagdo
utilizados neste estudo. Os procedimentos aqui utilizados seguem as padronizagbes
empregadas pelo Instituto de Biomecanica da Escola Superior de Esportes de
Coldnia, Alemanha e estdo documentados em GLITSCH (1992) e KRABBE (1994).

A interagdo entre os diferentes procedimentos empregados no protocolo
experimental esta representada no diagrama a seguir (FIGURA 11).

PROTOCOLO EXPERIMENTAL
Antropometria Cinemetria Dinamometria
(medidas diretas) (SELSPOT II) (KISTLER)
Conversor A/D (12 bits)
Modelo da Marcas corporais € Vetor da forga Localizagdo do
extremidade inferior coordenadas 3D dos reagdo do solo, centro de pressio
centros articulares momento livre
Dados geométricos Posi¢do dos
dos segmentos e segmentos
articulagGes

~__ l

Delineamento Amostra

Condigdes

Computagzio dos Momentos Articulares Resultantes para o Andar e o Correr

FIGURA 11 -Dados de entrada para 2 computacdo dos momentos articulares
resultantes.
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O diagrama de blocos mostra a aquisi¢do simultanea dos dados da dinamica
e da cinematica, procedimento que bem caracteriza uma Complexa Analise do
Movimento Humano (HOCHMUTH, 1973). Estdo apresentados os equipamentos
utilizados, as condigbes de testes e os delineamentos referentes & preparagdo dos
sujeitos.

31 Modelo segmentar da extremidade inferior

O modelo para a extremidade inferior aplicado neste estudo adota uma série
de simplificagbes que devem ser consideradas para a interpretagdo dos resultados.
O segmento inferior é formado por trés segmentos (pé, perna e coxa) rigidos e
articulados entre si através de duas articulagées, tornozelo e joelho. A complexidade
anatdmica das articulagbes do tornozelo (talo-crural) e do joelho é reduzida a
dobradigas simples, cujos centros articulares séo fixos, ou seja, ndo ha variagdo da
posigdo dos centros articulares em fungdo da posigdo da articulagdo. A coxo-femoral
ndo é considerada. As forgas de atrito entre as superficies articulares, bem como as
propriedades visco-elasticas de tenddes, ligamentos, mulsculos e o0ssos séo
desprezadas.

Momentos articulares resultantes precisam ser calculados ao redor de algum
ponto de referéncia. Assim, uma importante caracteristica antropométrica que precisa
ser considerada para a determinagcdo destes € a posicdo dos centros e eixos
articulares no espago, uma vez que o0s momentos resultantes devem ser
preferencialmente calculados ao redor dos centros articulares e ndo com referéncia a
uma marca corporal posicionada sobre um acidente anatémico na superficie dos
segmentos.

Tanto para a definigdo dos segmentos, quanto para o emprego das equagdes
que véo descrever a cinética da extremidade inferior, € importante definir um
referencial para cada articulagdo. Assim, € selecionado o centro articular que esta
posicionado sobre os eixos de rotacdo de cada articulagdo. Além disso, a

determinagao dos eixos articulares é facilitada quando estes podem ser localizados a
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partir de referéncias corporais visiveis ou palpaveis. Estes dados baseiam-se em
referéncias antropométricas originarias de estudos estatisticos, bem como em
caracteristicas anatdémicas individuais, medidas diretamente nos participantes deste
estudo.

3.1.1 Determinagao dos sistemas de coordenadas espaciais (global e local)

A posigdo de qualquer objeto no espago s6 pode ser determinada a partir da
definicdo de um sistema de referéncias espaciais, uma vez que convengdes
anatbmicas apenas descrevem a posigdo de um segmento em relagédo a outro, sem
que com isso se obtenha uma nog&o de como ocorre o movimento no espago. Todos
os sistemas de coordenadas espaciais empregados neste estudo sao representados
por coordenadas cartesianas.

Para a descricdo da variagdo da posicdo dos segmentos no espago &
favoravel que se selecione um sistema referencial que esteja de acordo com o plano
onde ocorre o movimento, o que justifica a determinagdo de um sistema global de
coordenadas espaciais, fixo ao ambiente de laboratério, local onde ocorrem as
medigdes experimentais.

O sistema global de coordenadas espaciais (indice R) tem sua origem
coincidente a definida para o sistema da plataforma de forga e da calibragédo
fotogramétrica, onde se tém os eixos Xr e Zr paralelos ao solo e perpendiculares
entre si: 0 eixo Yr esta na diregdo vertical e em angulo reto com os eixos Xgr € Zg,
como representado na FIGURA 12. Em relagdo ao sentido do movimento, pode-se
relacionar os eixos da seguinte maneira:

Xr= eixo antero-posterior, cujo sentido positivo coincide com o sentido do
movimento;
Yr = eixo vertical, cujo sentido positivo esta orientado para cima;

Zr = eixo transversal, cujo sentido positivo esta orientado para a lateral.
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FIGURA 12 -Representacdo _das coordenadas Xr, Yr e Zr do sistema global de
referéncias espaciais.

Quando se objetiva a determinagdo de grandezas indicadoras das
sobrecargas, é necessaria a definigdo de um segundo tipo de sistema referencial, um
sistema de coordenadas interno a estrutura anatdmica que facilite a interpretagao
dos dados e torne-a relevante sob o aspecto da compreensdo das sobrecargas que
atingem o aparelho locomotor. Neste caso, as coordenadas espaciais do sistema s&o
definidas a partir de referéncias anatémicas dos segmentos. Para este estudo sao
definidos dois sistemas locais de coordenadas espaciais, um para o segmento pé e
outro para o segmento perna, cujos eixos tém sentido anatémico bem claro,
apresentados a seguir.

O sistema de coordenadas fixo ao segmento pé (indice F) é assim definido:
X = eixo antero-posterior que atravessa o pé originando-se no centro da articulagéo
do tornozelo e passando pelo centro de gravidade do pé (STUCKE, 1984). E
ortogonal ao eixo Zf;

Yr = eixo vertical ortogonal aos eixos Xr € Z¢, dado pelo produto vetorial de Xr e Zg;
Zr = eixo idéntico ao eixo transversal do tornozelo.

A FIGURA 13 ilustra a definicio do sistema de coordenadas fixo ao pé.

Desta forma, a origem do sistema de coordenadas fixo ao pé coincide com o centro

da articulagéo do tornozelo.
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FIGURA 13 -Representacdo dos eixos XF, YF, ZF istema de coordena fix
ao pé.

O sistema de coordenadas fixo a perna (indice U) esta representado na
(FIGURA 14):

FIGURA 14 -Representacéo eixos Xu, Yue Z istema de rdenadas fixo a
perna.

Para a perna, os eixos do sistema local de coordenadas sao definidos da

seguinte maneira:
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Xu= eixo antero-posterior ortogonal aos eixos Yy e Zy;
Yu = eixo vertical que se origina no centro articular do joelho e atravessa a perna,
cruzando o centro articular do tornozelo;

Zy = eixo idéntico ao eixo transversal do joelho.

3.1.2 Centro articular

Os centros articulares ndo sao visiveis, portanto precisam ser estimados com
base em suas relagdes com referéncias externas visiveis, a fim de que possam ser
calculados a partir dos dados da cinemetria. |O centro articular é definido como o
ponto médio da linha que atravessa a articulagdo no plano transversal e atinge a pele
entre os maléolos medial (na tibia) e lateral (na fibula) para o tornozelo e os
epicondilos medial e lateral do fémur para o joelho, ou seja, entre os pontos de
contato dos eixos articulares com a pele.

3.1.3 Eixo articular

Os eixos articulares para o tornozelo sdo definidos de acordo com INMAN
(1976) da seguinte maneira: no plano transversal, o eixo passa aproximadamente a 5
mm (£ 3mm) no sentido distal ao maléolo medial e a 3 mm (+ 2mm) no sentido distal
e 8 mm (£ 5 mm) no sentido anterior ao maléolo lateral. Os angulos no plano frontal e
transversal que resultam desta definicdo estdo representados na FIGURA 15.

O eixo transversal do tornozelo é inclinado para cima do sentido lateral para
o medial em aproximadamente 8 graus. O ponto médio entre a linha que conecta
estes dois pontos é definido como o centro articular para o tornozelo (FIGURA 15).
Para o calculo das coordenadas dos centros articulares s&o utilizadas marcas
corporais cujas relagbes com os eixos e os centros articulares sdo conhecidas,

procedimento que serd mais discutido a seguir. Os angulos no plano frontal e
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transversal sdo usados na computagdo da posi¢gdo dos centros articulares. Os
angulos no plano transversal sdo medidos diretamente nos sujeitos, como definido

por GLITSCH (1992) e os angulos no plano frontal sdo derivados da definigdo de
INMAN (1976).

FIGURA 15 -Posicdo dos eixos da articulagdo do tornozelo de acordo com INMAN
1976). Em A) tem-s angulo frontal, medindo 82° (3.8) e em B) o
angulo transversal, medindo 86° (3).

Para o joelho, o eixo articular é definido de acordo com KALFHUES (1971) e
ilustrado na FIGURA 16:
- no plano transversal, o eixo esta cerca de 26 mm proximalmente a articulagdo do
joelho e coincide com a proeminéncia dos cdndilos lateral e medial do fémur. O
centro articular € o ponto médio entre os dois condilos.

FIGURA 16 -Posicéo ixo articular do joelho d rdo com KALFHUES (1971).
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3.1.4 Determinagao de pontos invisiveis

Os centros articulares estdo localizados internamente aos segmentos, além
disso, algumas marcas corporais podem ndo ser visiveis para uma das cameras
quando o movimento é realizado, portanto, é preciso que se estabelega um
procedimento que calcule numa etapa seguinte (a posteriori) estes pontos invisiveis a
partir de pontos visiveis.

No presente estudo, os procedimentos de processamento de imagens
utilizados ndo permitem que se determinem as coordenadas do maléolo e nem do
epicondilo mediais, nem tampouco dos centros articulares, uma vez que estes nédo
sdo visiveis pelas cameras. O ponto invisivel e procurado é determinado a partir de
suas relagbes com pontos conhecidos, o que é feito em fungdo do registro da
posicdo de pé, parada, antes da realizagdo dos testes dinadmicos. No registro da
posicdo de pé em repouso, determina-se a posi¢do dos diodos laterais e suas
relagbes com os centros articulares, a partir das medidas antropométricas dos
sujeitos. Neste procedimento, parte-se do principio de que tanto a localizagdo dos
diodos quanto dos centros articulares permanegam constantes mesmo durante a
realizagdo de movimentos. Assim, com a ajuda da determinagdo das localizagbes
dos diodos na postura de pé, tem-se o calculo da localizagdo dos centros e eixos
articulares. Esta localizagdo é valida para cada posicdo adotada pelos segmentos
durante toda a execugdo de movimentos.

A posigdo de qualquer ponto no espacgo tridimensional é obtida através de
trés coordenadas espaciais dadas a partir de um sistema referencial bem definido.
Para a determinagdo da posigdo do centro articular € necessaria a escolha de um
sistema referencial que facilite a identificagdo de suas coordenadas. GLITSCH (1992)
descreve um método simplificado para se calcular pontos invisiveis que pode ser
empregado para o estudo do andar e do correr, partindo-se da premissa de que os
eixos do sistema de coordenadas globais sejam aproximadamente paralelos aos
eixos articulares do segmentos corporais. Este método foi utilizado para a
simplificagdo dos procedimentos e admite que o eixo Z (transversal) no sistema de

coordenadas espaciais globais do laboratério coincida ao eixo Z (transversal) da
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perna, portanto, para se obter as coordenadas dos centros articulares é preciso
apenas que se adicione ao componente em Z da marca articular lateral a metade do
comprimento do eixo articular transversal. As coordenadas dos centros articulares
sdo assim dadas:

Xca = Xml
Yca = le
an = Zml + D/ 2

onde: ca = centro articular
ml = marca articular lateral

D = comprimento do eixo articular

3.1.5 Medidas antropométricas diretas

As caracteristicas antropométricas sdo utilizadas para a determinagédo de
propriedades mecénicas do aparelho locomotor, tais como sua geometria interna e
externa, bem como a distribuicdo geométrica da massa. Neste estudo, foram
selecionadas medidas antropométricas que sdo diretamente empregadas no modelo
da extremidade inferior usado para a determinagdo das posigdes dos eixos
articulares.

Os sujeitos participaram dos testes vestidos com roupa de banho a fim de
facilitar tanto a colagem dos diodos quanto a tomada das medidas antropométricas
diretas. Foram utilizados uma balan¢ga mecanica, um estadidmetro, um compasso
antropométrico e um paquimetro. As medidas antropométricas necessarias foram:

a) massa;

b) estatura;

c) comprimento do segmento inferior: distédncia da tuberosidade do grande trocanter
até o chao;

d) comprimento da perna: distéancia do aspecto mais proximal da borda lateral da

tibia ao maléolo lateral da fibula;
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e) diametro da pelve: distancia entre as espinhas iliacas anteriores superiores;

f) didmetro de joelho: distancia entre os aspectos lateral e medial dos condilos do
fémur,;

g) didmetro do tornozelo: distancia entre os maléolos lateral da fibula e medial da
tibia;

h) posigdo dos eixos do tornozelo: angulo transversal e angulo frontal.

A posicdo dos eixos do tornozelo é determinada através da medida de dois
angulos: angulo transversal e angulo frontal, de acordo com INMAN (1976).

O angulo frontal (FIGURA 15A) é dado pela diferenga entre as alturas dos
maléolos medial e lateral, medidas com o antropémetro.

Os angulo transversal do tornozelo (FIGURA 15B) é medido através do
compasso antropométrico, cujas extremidades sédo posicionadas nos dois maléolos e
medida a distancia entre estas extremidades (D). A partir da distancia (D) entre as
extremidades do compasso e o eixo longitudinal do pé (Xg), pode-se obter o angulo
transversal, conforme descrito por GLITSCH (1992).

Assim, através da associagdo destas medidas antropométricas individuais
aos dados originarios de pesquisas estatisticas, derivados dos modelos utilizados
para a determinagdo dos centros e eixos articulares, é possivel obter-se a orientagdo
interna de centros e eixos articulares para cada sujeito participante do estudo e
utilizar estes dados nos calculos de momentos articulares. E importante lembrar que
estas localizagbes dos centros e eixos articulares permanecem fixas em relagdo aos
segmentos mesmo durante os movimentos, uma vez que estes sdo considerados

como corpos rigidos que ndo se deformam quando sujeitos a sobrecarga.

3.2 Propriedades inerciais: definicao do modelo

Nos modelos para o calculo dos momentos articulares resultantes, bem como
na maioria das analises quantitativas do movimento humano, é necessaria a inclusdo
das propriedades inerciais dos segmentos corporais, como a massa, o centro de

gravidade e os momentos de inércia. Estas grandezas s&o essenciais para a solugao
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das equagGes de movimento e em geral sdo estimadas a partir de relagdes
estatisticas estabelecidas entre dados antropométricos derivados de medidas diretas
ou de modelos geométricos do corpo humano.

A literatura apresenta uma grande variedade de métodos empregados para a
estimagdo destes parametros, que vdo desde medidas diretas realizadas em
cadaveres (BRAUNE & FISCHER, 1889) ou em individuos vivos através de prancha
de reagdo (BERNSTEIN, 1967), imagem de ressonancia magnética (MARTIN,
MUNGIOLE, MARZKE & LONGHILL, 1989), at¢é o modelamento matematico que
considera os segmentos corporais como formas geométricas bem definidas
(HANAVAN, 1964; HATZE, 1980; JENSEN, 1978). Quando se pretende evitar as
trabalhosas medidas diretas, € possivel estimar os parametros inerciais com o uso de
equagbes de regressdo, que, através de técnicas estatisticas, extrapolam valores
obtidos a partir de medidas diretas em cadaveres ou individuos vivos para um grupo
diferente de sujeitos, a exemplo das propostas desenvolvidas por CHANDLER,
CLAUSER, McCONVILLE, REYNOLDS & YOUNG (1975) e ZATZIOSRKY &
SELUYANOQV (1985).

A decisdo sobre o emprego de paradmetros inerciais e sobre a escolha de um
modelo antrdﬁométrico mais apropriado precisa ser feita em fun¢do da avaliagdo da
importancia relativa de tais grandezas sobre o parametro de interesse. Quaisquer
assergOes feitas em relagdo a parametros inerciais dos segmentos corporais contém
erros potenciais devidos as diferengas na composigéo corporal, sexo e idade entre os
sujeitos participantes do estudo e daqueles usados para a elaboragédo do modelo
antropométrico, fato que reduz a precisdo destes dados e da seqiiéncia de calculos
derivados destes.

GLITSCH (1992), preocupado com as dificuldades quanto a precisdo com
que os dados das propriedades inerciais segmentares podem ser estimados e com o
dispéndio de processamento necessario para a computagédo dos momentos devidos
a estes componentes, avaliou a influéncia dos componentes inerciais e da taxa de
variagdo do momento angular na sobrecarga total sobre as extremidades inferiores
através de um modelo bi-dimensional que simulou as fases de apoio no andar e
correr. Concluiu que os componentes inerciais exercem uma influéncia muito

pequena na situagdo de sobrecarga nas fases de apoio tanto para o joelho quanto
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tornozelo (FIGURA 17) e seus valores podem inclusive recair dentro dos limites de
erro do sistema. Em relagdo a taxa de variagdo do momento angular, este
componente pode ser em principio excluido tanto para o andar quanto para o correr
em todos os segmentos da extremidade inferior.
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FIGURA 17 Influéncia da massa do segmento e do momento de inércia sobre os

moment rticulare m _Nm) durante a fa oio d rrer a b

NA FIGURA 17, pode-se notar que para o tornozelo (S) as curvas de
momentos resultantes no plano sagital calculadas com e sem a contribuigdo da
inércia praticamente coincidem. Para o joelho (K) os desvios entre as curvas sdo
maiores no inicio do apoio, enquanto que para o quadril (H) o componente inercial
precisa ser considerado, devido a sua importante contribuicdo nas sobrecargas.

Ainda em relagdo a importancia dos parametros inerciais, KRABBE, FARKAS
& BAUMANN (1997) calcularam todos os componentes inerentes a uma analise
dinamica e avaliaram a contribuigdo relativa da inércia sobre os calculos de
momentos articulares na fase de apoio do correr. Concluiram estes autores que tais
componentes precisam ser calculados quando se considera a articulagdo coxo-

femoral, sendo menos importantes em relagdo a articulagédo do joelho e podendo ser
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negligenciados quando se considera o tornozelo, indicando a possibilidade da
realizagdo de uma andlise quasi-estatica quando somente sdo envolvidas as
articulagées do joelho e tornozelo, sem prejuizos significativos na precisdo dos
resultados para os momentos articulares.

Ja OUNPUU et al. (1991) incluiram estes componentes em seus calculos de
momentos articulares e mostraram que ndo ha a necessidade de uma maxima
precisdo quanto a estes parametros, uma vez que estimaram propriedades
antropomeétricas de um grupo de criangas e adolescentes a partir de um modelo
antropométrico desenvolvido para individuos adultos. Os autores consideram que
esta falta de coeréncia ndo seja um problema, devido a pequena contribuicdo dos
parametros inerciais no total dos momentos articulares resultantes nas extremidades
inferiores durante as fases de apoio.

Avaliando-se a importancia da inclusdo de parametros inerciais sobre um
modelo para o calculo de momentos articulares resultantes em tarefas funcionais
como o andar e o correr (trotar ou running) deve-se considerar que 95% do total
calculado durante a fase de apoio do andar e correr seja dependente das forgas de
reagdo do solo e do momento livre sobre a plataforma (KRABBE, 1994). Assim,
diante das evidéncias sobre a pequena contribuigdo dos componentes inerciais sobre
os calculos dos momentos articulares resultantes nas extremidades inferiores, optou-
se neste estudo por uma abordagem estatica que ndo considera as influéncias
cinematicas sobre os segmentos corporais, eliminando-se a necessidade do
emprego de um modelo antropométrico e da estimativa de parémetros inerciais
segmentares para os sujeitos participantes, além de reduzir o custo computacional
para o calculo do parametro de interesse, uma vez que forga de reagdo do solo e
momento livre sdo determinados diretamente e com grande precisdo pela plataforma

de forga.

3.3 Selegdo das grandezas medidas diretamente

E preciso que sejam determinadas as grandezas de entrada a partir das
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quais os momentos articulares resultantes serdo calculados. Para este estudo, é
necessario que se conhega as forgas de reagdo do solo em suas trés componentes
ortogonais (Fx, Fy e Fz), a posigédo da forga resultante (Fr) em relagéo & origem do
sistema global de coordenadas, ou seja, o ponto de aplicagdo da forga resultante
(coordenadas ax e az), o momento livre sobre a plataforma (My) e a posi¢do do
segmento inferior no espago durante a fase de apoio do andar e do correr. As
grandezas da cinética foram obtidas através de uma plataforma de forga (FIGURA
18) e a posigdo dos segmentos através de um sistema Optico-eletrénico de
processamento de imagens, ambos sincronizados a uma freqiiéncia de amostragem

de 250 Hz, descritos em mais detalhes a seguir.

P o
2

FIGURA 18 -Representacao atica da plataform forca andezas
diretamente mensuraveis. 1, 2 4 =tr tor iezoelétri Ex =
mponente antero-posteior, Fz = mponent 2dio-lateral, Fy =
m nte verti FR = resultant for reaca olo, My =
m nto livre, ax = rdenada iXo X nto de aplicacdo da
resultante da f reacdo do solo, az = I da no eixo z
nto de aplicaca ultant forca de reacdo do sol = origem
do sistema referencial lataform forca.

Os calculos das grandezas acima estdo descritos nos manuais técnicos da
KISTLER (1975) como os seguintes:



64

Componente antero-posterior Fx = Fx1+2 + Fx3+4
Componente médio-lateral Fz=Fz1+4 + Fz2+3
Componente vertical Fy =Fy1 + Fy2 +Fy3 + Fy4
Momento livre My =Ty - (az* Fx) + (ax * Fz)
Coordenada ax da forga resultante ax=(Mz+ay*Fx)/Fy
Coordenada az da forga resultante az = (-Mx + ay*Fz) / Fy

Observagéo: Ty = momento produzido pela componente Fy

Para o controle da velocidade de deslocamento foi utilizado um sistema
composto por duas colunas de foto-células, posicionadas proximas a plataforma de
forca, conectadas diretamente a um cronémetro digital. As colunas estavam
dispostas a um metro de distancia entre si. As células foram posicionadas de tal
forma que o sistema todo era disparado assim que a cabega do sujeito cruzava a
primeira coluna de células e a medigdo era interrompida quando o sujeito cruzava a
segunda coluna. Assim, era possivel o monitoramento da velocidade média de
deslocamento, evitando-se que grandes variagées da velocidade auto-selecionada

pelo sujeito influenciassem os parametros biomecanicos de interesse.

34 Calculo dos momentos articulares resultantes

O calculo das agdes internas resultantes deve ser feito a partir de parametros
estabelecidos para o aparelho locomotor e das grandezas medidas diretamente
como variaveis de entrada do modelo estatico. Uma vez que as contribuigbes
individuais dos momentos gerados por musculos, ligamentos, tendGes e fascias nao
podem ser identificadas por este modelo, é aqui considerado o Momento Articular
Resultante (ou momento inter-segmentar), que representa o momento que €
determinado pelas cargas externas e que precisa ser no minimo compensado pelos
momentos internos gerados pelo conjunto de agbes de musculos, ligamentos e

tenddes.
Para o andar e o correr, as maiores sobrecargas ocorrem no tornozelo e



65

joelho durante as fases de apoio. As magnitudes dos momentos gerados pelas forgas
de reagdo do solo e pelo momento livre nesta fase em muito superam as dos
momentos devidos as massas dos segmentos. Assim, este estudo centra sua
atencdo nos momentos articulares resultantes no tornozelo e joelho,
desconsiderando a contribuigdo das massas dos segmentos, o que simplifica o
método de calculo e os procedimentos experimentais.

Tanto para uma abordagem estética, quanto numa dinamica é preciso iniciar
pela delimitagdo do sistema a ser estudado a fim de que o problema seja
solucionavel matematicamente, ou seja, para que ndo estejam presentes mais
incognitas do que equagGes conhecidas. Este limite é selecionado de tal maneira que
as forcas e momentos que atuam sobre o sistema escolhido sejam facilmente
determinados. Algumas forgas e momentos que atuam sobre os segmentos ndo sdo
conhecidos, portanto o Unico sistema para o qual estas equagées podem ser
inicialmente solucionadas é o segmento pé, pois a forga entre o pé e o solo pode ser
diretamente medida (FIGURA 19).

FIGURA 19 -Representacdo da delimitacdo do sistem ra_o_calculo do momento
resultante no tornozelo. ond t ela forca de re
Frrr) € compensado pelo moment flexor: lantares FAR{\.
Adaptado de material didatico, Institut iomecanica - Colbnia
1998).

O momento articular resultante (M) em relagdo a um dado centro articular
pode ser calculado como a soma do momento da forga de reagéo do solo (Ms), do
momento devido & inércia do segmento pé (Mie), momento devido a forga inercial do

pé (Msr), momento devido ao peso do pé (Myr) € 0 momento livre sobre a superficie
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da plataforma (MF). Assim, em relag&o ao sistema global de coordenadas espaciais
(Xr, YR, Zr) pode-se calcular o momento resultante na articulagdo do tornozelo
através de:

M = My + Mir + Mg + Mpr + MF

Uma vez que as propriedades das sobrecargas para este estudo serdo
analisadas durante as fases de apoio do andar e correr, os momentos devidos aos
componentes inerciais e gravitacionais (Mir, Msr € Mpe) podem ser negligenciados em
funcdo de suas pequenas contribuiges no total do momento resultante. Assim, com

base nas simplificagdes feitas anteriormente, tem-se:
M = Mg, + MF

Os momentos serdo calculados tridimensionalmente e analisados em relagéo
aos sistemas locais de coordenadas espaciais definidos anteriormente, a fim de que
se possa fazer assergdes sobre as sobrecargas locais no tornozelo e joelho. Para
tanto, é preciso que se inclua as coordenadas dos centros articulares de tornozelo e
joelho na equagédo acima. Cada momento definido em relagéo ao sistema local de
coordenadas (M’) é dado pelo produto escalar do vetor do momento resultante no

sistema global pelas coordenadas do centro articular em questao:

M =M, X)+M, Y)+ (M, Z)
Onde:

M’ = momento articular resultante em relagdo a um sistema local de coordenadas;

() = produto escalar;
X, Y, Z = eixos do sistema cartesiano local de coordenadas.
Assim, o momento articular resultante em torno do tornozelo (My) é definido

em funcgéo do sistema local de coordenadas do segmento peé (F) como:

Mt = Mxr+ Myr + Mzp
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Onde:

Mxr = momento no eixo X (plano frontal) do sistema local de coordenadas do pe,

Mye = momento no eixo Y (plano transversal) do sistema local de coordenadas do pé,

Mzr = momento no eixo Z (plano sagital) do sistema local de coordenadas do pé.
Cada compomente pode ser calculado através de:

M = Mggrs + MF
M = rprs X Fers + MF

rxfrs | [ Fxfrs| [0
M =\ ryfrs (x| Fyfrs |+| MFy
rzfrs | | Fzfrs | |0

| ryfrs* Fzfrs—rzfrs* Fyfrs
M =| —rxfrs* Fzfrs+ rzfrs* Fxfrs+ MFy
| rxfrs* Fyfrs—ryfrs* Fxfrs

p—

Assim, para o componente no eixo Z do sistema global de coordenadas tem-

se:
MZG =TIxfrs X Fyfrs - ryfrs X FXer

Onde:
I'xirs = componente em x da distancia da linha de agdo da forga de reag&o do solo ao

eixo articular;
s = componente em y da distancia da linha de ag&o da forga de reagdo do solo ao

eixo articular;
Fyts = componente em y da forga reagéo do solo no sistema global de coordenadas;

Fxrs = componente em x da forga reagdo do solo no sistema global de coordenadas.
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A transformagdo dos valores com referéncia aos sistemas locais de
coordenadas para os segmentos pé e perna é realizada através da multiplicagéao do
vetor do momento resultante no sistema de coordenadas global pela matriz de
transformagéo, que projeta este vetor sobre os trés eixos de cada sistema local de
coordenadas. Tal procedimento permite a interpretagdo dos dados relativamente as
articulagbes dos sujeitos. O calculo do momento articular para o joelho ocorre da
mesma maneira acima descrita para o tornozelo.

3.5 Métodos para a aquisigao experimental de grandezas biomecanicas

Para a obtencdo das variaveis de entrada do modelo cinético que véao
determinar a grandeza de interesse para este estudo, os momentos articulares
resultantes, podem ser empregados diferentes procedimentos experimentais em
Biomecanica e a escolha destes depende dos objetivos do estudo e da
disponibilidade de recursos.

Alguns critérios podem ser empregados para a selegdo dos procedimentos
experimentais mais adequados (BAUMANN, 1989):

a) os procedimentos experimentais devem ser econémicos sob o ponto de vista
material, pessoal e financeiro;

b) o erro geral do sistema de medigdo deve estar abaixo das diferengas desejadas
entre as medidas;

c) deve haver um grau aceitavel de efeito retroativo do processo de medigdo sobre o

objeto a ser medido;
d) os resultados das medidas devem estar disponiveis dentro de um intervalo de
tempo aceitavel.

Quanto ao critério da economia, todos os materiais utilizados fazem parte do
Laboratério do Instituto de Biomecénica da Escola Superior de Esportes de Colonia e
foram gerenciados pelos proprios pesquisadores e técnicos do instituto que possuem
treinamento e experiéncia com as técnicas necessarias as coletas de dados. O erro

geral de cada procedimento experimental serd discutido quando da descrigao
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individual destes. Em relagdo ao efeito retroativo, foram tomados alguns cuidados
como tempo de adaptagéo do sujeito ao ambiente de laboratério, ao equipamento em
contato direto com seu corpo e as exigéncias dos testes realizados. Os resultados de
medig&o estavam disponiveis para andlise imediatamente ap6s as coletas, uma vez
que o sistema de processamento de dados integra as informagdes da plataforma de
forca as da cinemetria automaticamente através de software dedicado.
Considerando-se que os dados de entrada dos sistemas KISTLER e SELSPOT
geram saidas analdgicas, utilizou-se para a aquisi¢éo simultanea e gerenciamento de
dados um conversor A/D de 12 bits e 32 canais.

Os procedimentos experimentais serdo descritos a seguir e discutidos em
fungdo dos critérios acima. A seguir, tem-se a representagdo do ambiente
experimental (FIGURA 20).

Colunas de Células
Foto-elétricas

100c

Passarela de locomogio

LED
20 &
) a Y Plataforma de Forga Reagd
< i do Solo - Kistler
[ " i

Selspot
Cémera 1

Selspot
Camera 2

Computador com
conversor A/D 12 bits

Selspot
AU
A
Amplificador Kistke
Plataforma de Forga
FIGURA 20 -Representacdo e matica__ilustrativ 0 _ambiente experimental
montado conforme caracterizacdo met Sqi ra a coleta e reqistro

dos dados.
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3.5.1 Dinamometria

A dinamometria em Biomecénica lida com a determinagéo direta de forgas
externas que sd@o medidas na periferia do corpo sob a forma de forgas de reagéo
(BAUMANN, 1989). Toda medida de forga baseia-se no efeito deformador da agéo
desta forga sobre um corpo, o transdutor. Através de um conversor de sinais, a
deformagéo do transdutor é transformada em outra grandeza fisica que lhe é
correspondente. Para este estudo, as forgas de reacgédo entre a superficie de contato
e o sujeito foram medidas através de uma plataforma de forga KISTLER (modelo
Z4852 b) cujos transdutores sdo compostos por cristais de quarzo. Este tipo de
medicdo baseia-se no principio do efeito piezoelétrico, segundo o qual um
determinado cristal é carregado eletricamente quando submetido a uma compressao.
Esta carga elétrica é proporcional a forga que atua sobre o cristal. A plataforma esta
apoiada sobre quatro pés metalicos, cada um contendo um transdutor de forga. Cada
transdutor, por sua vez, mede independentemente a forga atuante em seus trés
componentes ortogonais que sdo empregados pelo algoritmo da plataforma para
fornecer as trés componentes ortogonais (Fx = antero-posterior, Fy = vertical, Fz =
médio-lateral) da resultante da forga de reagdo do solo (Fr), a localizagdo do ponto
de aplicagéo desta resultante (ax, az) na superficie da plataforma e o momento livre
(My) no eixo vertical, (FIGURA 18) cujas equagdes ja foram descritas anteriormente.
A plataforma esta conectada a um amplificador de cargas de oito canais da KISTLER
(modelo 9803) que executa as fungdes de calculo e fornece as grandezas
mecanicas, conforme descrito em detalhes em AMADIO (1985). Os valores obtidos
para estas grandezas sdo diretamente empregados nas equagbes para a
determinagéo dos momentos articulares resultantes.

Sobre a precisdo da determinagdo do ponto de aplicagdo da forca, o
fabricante relata que ha variagdes nesta precisdo em fungéo da regido na superficie
da plataforma na qual esta é solicitada, fornecendo um mapa de distribuicdo de
erros. Sendo assim, a plataforma deve ser tocada pelo sujeito 0 mais proximo
possivel do seu centro, a fim que os resultado obtidos para as coordenadas dos

pontos de aplicacdo sejam os melhores possiveis. Além destas informagGes técnicas,
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GLITSCH (1992) determinou a dependéncia do erro para as coordenadas do ponto
de aplicag&o da resultante em relagdo & magnitude da componente vertical da forga
de reagdo do solo. Assim, estabelece que a amplitude de medigdo fixada para os
testes deva ser a mais sensivel possivel, em fungdo dos movimentos analisados e
das massas dos sujeitos. Quando estes dois critérios sdo considerados, pode-se
esperar medidas confidveis. Deste procedimento tem-se também que as medidas
para o ponto de aplicagdo da forga tomadas exatamente no inicio e final da fase de
contato n&do sao confiaveis, devido ao crescimento do sinal de medida estar muito
proximo a frequéncia natural da plataforma e aos baixos valores das forgas de
reacdo do solo nestes intervalos.

Devido a alta freqiiéncia de ressonancia dos cristais de quarzo que, segundo
o fabricante, é de 200 Hz, pode-se analisar precisamente movimentos também de
alta freqliéncia como a corrida. Em relagdo ao efeito retroativo, cuidados com o uso
da plataforma foram tomados no sentido de se evitar que os sujeitos adaptassem
suas passadas durante o andar e o correr a fim de atingirem completamente a
plataforma. Esta foi, entdo, coberta com um tapete emborrachado preto apds a fase
de adaptagdo do sujeito as condigbes do teste, sendo que este procedimento
dinamométrico pode ser considerado como totalmente livre de efeito retroativo.

A medida de qualquer grandeza fisica estda sempre contida de erros. O
conhecimento destes erros possibilita a interpretagdo dos resultados de medig&o. Do
manual do fabricante (KISTLER Instruments, Winterthur - Suiga, 1975), tem-se que
os limites do erro de medigdo da KISTLER estdo entre + 2% para as forgas de
reagdo e + 3% para os pontos de aplicagdo da forga e o momento livre em fungdo da
amplitude fixada para a sensibilidade do teste. Do estudo de GLITSCH (1992) tem-se
que os erros associados a determinagdo do ponto de aplicagdo da forga limitam-se a
1% quando a plataforma é atingida préximo ao seu centro.

Neste estudo foi utilizada uma plataforma de forca KISTLER com as
dimensées de 900 x 600 x 150 mm, devidamente embutida no chdo e coberta com

tapete emborrachado preto, com ilustrado na FIGURA 21.



72

~

FIGURA 21 -Plataforma de forga coberta e delimitada com fitas adesivas.

Os dados da plataforma de forga foram filtrados por um filtro passa-baixo

Butterworth de terceira ordem, com uma freqiiéncia de corte de 50 Hz.

3.5.2 Cinemetria

A cinemetria é o rhétodo biomecanico responsavel pela aquisicdo das
grandezas da cinematica que vao descrever a posi¢do dos segmentos corporais no
espago, bem como suas variagdes durante a realizagdo de movimentos. Pertence a
classe dos procedimentos Opticos que ndo realizam medidas diretamente no objeto
de interesse, mas sim a partir de uma representagéo Optica deste, ou seja, a partir de
sua imagem. Quando a freqiiéncia de amostragem das imagens é conhecida, pode-
se estabelecer uma relagdo temporal entre as imagens e assim, deslocamentos e
suas grandezas derivadas podem ser medidos para os pontos definidos do objeto de

interesse.
A aquisicdo das grandezas da cinematica neste estudo foi feita através do
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sistema SELSPOT [l (SELCOM AB, Partille - Suécia, 1 983), que foi especialmente
modificado no Instituto de Biomecanica da Escola de Esportes de Col6nia a fim de
atender as necessidades de comunicagdo com equipamentos e softwares utilizados
pelo instituto.

O SELSPOT Il é um sistema Optico-eletronico, segundo o qual marcas
corporais sdo identificadas sob bases eletronicas e a avaliagdo destas é realizada
automaticamente, fornecendo dados posicionais praticamente “on-line”. Este sistema
identifica fontes ativas de luz presentes no ambiente. Para tanto, sdo utilizados
diodos emissores de infravermelho, também conhecidos como marcas ativas,
posicionados em pontos corporais bem definidos. A emissdo dos diodos é captada
por cameras eletrOnicas especiais, sensiveis ao infravermelho e tanto diodos quanto
cameras sao controlados por uma unidade eletrénica central.

Esquematicamente, o SELSPOT Il é composto dos seguintes componentes:

- unidade eletrénica de controle central (Administration unit — AU);
- cAmeras eletrdnicas;
- unidade de controle do LED (LED control unit - LCU);
- diodos de infravermelho (Light Emitting Diodes — LED).
Os componentes acima estdo representados na FIGURA 22, a seguir.

AU COFUTER

‘ )| vemana

FIGURA 22 -Relacdo esquematica entre as unidades do sistema SELSPOT

(Adaptado de GLITSCH, 1992).

A unidade eletrénica de controle central possui os parametros da medigéo

que lhe s3o fornecidos através de um computador diretamente conectado a ela. A
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partir destes parametros, esta unidade controla os diodos e as cameras durante as
medi¢Ges e ainda adquire os dados enviados pelos diodos através das cameras. Os
centréides dos diodos sé&o identificados pelas cameras e suas coordenadas espaciais
s&o enviadas ao computador para processamento.

As cameras eletronicas identificam a posigdo de cada diodo a cada quadro.
Os diodos possuem enderegos proprios dentro do sistema global de coordenadas.
Cada camera, por sua vez, solicita ao LCU o “enderego do diodo” e o LCU controla o
diodo até que a camera tenha registrado suas coordenadas. Este procedimento
continua até que cada camera tenha registrado as coordenadas de um dado diodo.

O sistema SELSPOT Il para efeito deste estudo empregou duas cameras
simultaneamente e oito diodos dispostos em marcas corporais pré-estabelecidas
como sera descrito a diante. A freqiiéncia de amostragem do SELSPOT é de 10.000
Hz e a frequéncia efetiva de quadros (F) depende do numero de cameras, da
quantidade empregada de LED e das chamadas “Dummy-Words”. E dada pela

seguinte relagéo:
F = 10.000 / LED x cameras + Dummy-Words

As “Dummy-Words” correspondem a um recurso técnico para se reduzir a
freqliéncia de amostragem de quadros do SELSPOT. Sem elas, a freqiéncia maxima
de quadros para este estudo seria de 625 Hz, o que aumentaria muito o volume de
dados adquiridos, sem um correspondente acréscimo em informag&o. Assim, para
oito LED, duas cameras e acrescentando-se 24 Dummy-Words tem-se uma
frequiéncia de quadros de 250 Hz, que foi empregada neste estudo por ser precisa o
suficiente para se analisar os eventos do andar e correr.

A definigdo espacial de cada camera do sistema SELSPOT Il depende do
tamanho do quadro selecionado e do conversor A/D utilizado. O tamanho do quadro,
por sua vez, pode ser determinado em fungdo da distdncia camera-objeto, da

distancia focal da objetiva e do tamanho do detector da camera, de acordo com a

seguinte relagao:

Quadro = distancia camera-objeto x detector / distancia focal
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Para uma distancia camera-objeto de aproximadamente 3 m, um detector de
22 mm e uma distancia focal de 50 mm tem-se um tamanho de quadro de 1,32 m. A
partir da frequiéncia de amostragem do conversor A/D de 12 bits (1/4096) tem-se uma
definicdo espacial do sistema SELSPOT Il de 0,32 mm (1,32 m/4096).

Quando um feixe de luz atinge o detector de cada cdmera, o seu centro de
luminosidade é transformado em coordenadas x e y. As coordenadas s&o, entdo,
enviadas a unidade de controle central. Durante as medigGes, os diodos ndo emitem
seus impulsos simultaneamente, mas sdo disparados serialmente sob o controle do
LCU. Este processo é denominado de procedimento multiplex. Ja que cada camera
apenas adquire uma projeg¢ao do espago, sdo necessarias pelo menos duas cameras
para uma representagdo tridimensional das coordenadas das marcas corporais, esta
feita através da associagdo das informagGes adquiridas por cada cadmera. A técnica
utilizada para a reconstrugdo tridimensional das marcas corporais sera descrita
adiante.

A unidade de controle do diodo (LCU) é uma pequena caixa de 220 g de
massa, com as dimensdes 73 x 100 x 25 mm que é carregada pelo sujeito durante a
realizagcdo dos testes. Esta conectada aos diodos através de um cabo e realiza o
controle da seqliéncia de emissédo de luz dos diodos.

Os diodos tém 15 g de massa e sdo fixos sobre a pele do sujeito nas marcas
corporais de interesse. Possuem as seguintes dimensdes: 25 x 14 x 5 mm. E
fundamental que os impulsos luminosos emitidos por todos os diodos sejam
captados pelas cameras, a fim de se obter uma medida bem sucedida com o sistema
SELSPOT II. A posigdo dos diodos sobre a extremidade inferior esta ilustrada na

FIGURA 23. Cada posicgo corresponde a melhor estimativa dos centros articulares.



76

1: tuberosidade do grande trocanter 7

2: condilo lateral do fémur

3: abaixo do maléolo lateral

4: sobre a sola do calgado,

abaixo da marca do maléolo lateral;

02
5: cabega do V metatarso; o

6: lingleta metalica sobre o dorso
do calgado;

7: cabega da fibula;

8: lingleta metalica sobre a tibia

FIGURA 23 -Localizagdo dos diodos (LED) do SELSPOT Il em marcas corporais de
referéncias externas (1 a 8) sobre a extremidade inferior.

Este procedimento ndo esta livre de efeito retroativo, pois o sujeito necessita
transportar tanto o LCU quanto os diodos, estando conectado a um cabo que une o
LCU ao computador. Os diodos, por sua vez, também conectam-se ao LCU através
de pequenos cabos. Apesar das pequenas massas do LCU e dos diodos e de todo o
cuidado na fixagéo destes no corpo, os pequenos cabos representaram um elemento
que restringe a liberdade de movimentos dos sujeitos e, assim, um periodo de
adaptag&o ao andar e correr foi sempre necessario, até que os padrées locomotores
se mostrassem mais indiferentes aos equipamentos aderidos aos corpos dos
sujeitos.

A alta definigdo temporal e espacial do sistema SELSPOT Il se faz as custas
de sua grande sensibilidade a qualquer fonte de luz. A luz natural e qualquer fonte de
reflexdo podem influenciar negativamente a detecgdo das cameras ou mesmo
comprometer a sua eletronica. Portanto, este sistema € somente apropriado para
coletas realizadas em laboratério, com rigoroso controle da luminosidade ambiente.
No laboratorio do Instituto de Biomecanica da Escola Superior de Esportes de
Colénia existem painéis de tecido preto que recobrem as paredes (conforme mostra

a FIGURA 21), além disso, a passarela onde estao inseridas as plataformas de forga
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€ coberta por um tapete emborrachado de cor preta a fim de evitar a reflexdo da
estrutura metalica das plataformas sobre as cAmeras do SELSPOT II.

Para uma representagéo tridimensional (3D) do movimento, é preciso que se
empregue um procedimento para a reconstrugdo 3D das coordenadas das marcas
corporais de interesse. Os procedimentos empregados em geral baseiam-se nos
principios da fotogrametria instrumental e analitica.

STUCKE (1984) apresenta uma discussdo sobre a tradigdo do uso da
reconstrugéo fotogramétrica em analises do movimento humano, apontando a
evolugdo no tratamento eletrénico de sinais como responsavel por grandes avangos
iniciados ja4 na década de 70. WOLTRING (1992), por sua vez, discute a
fotogrametria sob o aspecto de sua evolugéo histérica, destacando Braune & Fischer
e Bernstein como os fundadores da fotogrametria analitica. A possibilidade do uso de
cédmeras ndo-métricas, cujas orientagbes internas e eixos Opticos ndo sé&o
conhecidos, surgiu com o desenvolvimento do método elaborado por ABDEL-AZIS &
KARARA (1971), denominado por estes de Transformag&o Linear Direta ou DLT.
Este fato permitiu a expansdo do uso de cameras de video, de cinema e das infra-
vermelho para anélises de movimentos. Para a reconstrugdo 3D s&o necessarias no
minimo duas cameras e um sistema de referéncia espacial (volume de calibrag&o).

Uma vez que as projegbes das marcas corporais nas cameras sao
identificadas, o procedimento fotogramétrico do DLT calcula as coordenadas
espaciais tridimensionais das marcas corporais a partir das coordenadas planares
das imagens obtidas por cada cadmera. Para tanto, € preciso que o espago tenha sido
previamente calibrado a fim de que se obtenha os parédmetros (coeficientes)

empregados nas equagdes do DLT.
As etapas para a reconstrugdo fotogramétrica segundo o método do DLT s&o

descritas por AMADIO & STUCKE (1993) como as seguintes (FIGURA 24):
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Camera 1 Camera 2

' I

Sistema de referéncia

(volume de calibragio)

'

Pardmetros do DLT (11
coeficientes de orientag3o interna
e externa das cameras)

Y Y
Quadro analisado Quadro analisado
Coordenadas > v < Coordenadas
do quadro do quadro
(xk1, yk1) (xk2, yk2)
Y
Coordenadas 3D da
marca “k”
(Xk, Yk, Zk)

FIGURA 24 -Etapas da reconstrucdo 3D segundo o DLT (a tado de AMADI
STUCKE, 1993).

A calibragdo do DLT utiliza 11 coeficientes que contém os parametros
internos e externos de orientagdo para cada camera (FIGURA 24) e representam
valores constantes durante todo o experimento. Para a obtengdo destes 11
coeficientes é necessaria a marcagdo de pelo menos seis pontos no volume de
calibragdo, cujas coordenadas reais sejam conhecidas. Quando os seis pontos de
controle sdo registrados por uma camera, obtém-se duas equagdes lineares para
cada ponto, totalizando 12 equagbes. O sistema de equagbes torna-se, entdo,

solucionavel matematicamente ja que se dispde de 12 equagbes para a solugéo de
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11 incognitas. A solugdo deste sistema fornece os 11 parametros do DLT que serdo
posteriormente utilizados nas mesmas equagées para o calculo das coordenadas 3D
dos pontos desconhecidos, ou seja, das marcas corporais. Nesta etapa, cada camera
gera duas equagdes para cada ponto. Como agora s&o trés incégnitas (coordenadas
x; y € z de uma marca corporal), sdo necessarias as outras duas equacgoes
originadas a partir da segunda camera diferentemente posicionada. Os coeficientes
do DLT s&o novamente calculados, agora para a outra camera, a partir dos mesmos
seis pontos de controle do volume de calibragdo. Ap6s estas etapas, o DLT produziu
ao todo quatro equagdes para trés coordenadas espaciais de cada marca corporal e,
assim, a solugéo das trés incognitas é possivel e obtém-se as coordenadas 3D dos
pontos desconhecidos.

DAVID & PIO DA FONSECA (1993) mostraram que ndo ha diferenga
estatistica no uso de 11 pontos na calibragdo em comparagdo com o uso de seis
pontos. Apontam ainda que a precisdo na reconstru¢gdo das coordenadas reais a
partir das coordenadas da imagem depende da distribuigdo dos pontos de controle
no trem de calibragdo. Assim, para a garantia de uma melhor precisdo, esta
distribuicdo de pontos deve abranger todo o volume ocupado pelas marcas corporais
cujas coordenadas devem ser determinadas. Afirmam ainda que ndo ha a
necessidade de alinhamento dos eixos Opticos das cameras com os eixos do sistema
cartesiano global, podendo as cadmeras ser posicionadas livremente.

Para este estudo, foi utilizado um cubo com as dimensdes 1870 mm X 840
mm X 549 mm como volume de calibragdo, com 90 pontos distribuidos nos trés
planos. Este foi posicionado sobre a plataforma de forga e cobria todo o espago onde
a fase de apoio seria registrada. A origem do sistema de coordenadas espaciais
coincidiu com a origem do sistema de coordenadas da plataforma de forga,
determinado a partir do centro da superficie da plataforma. Uma vez que os diodos
foram posicionados nos segmentos inferiores dos sujeitos, os deslocamentos destes
sempre ocorriam dentro do espago calibrado. Procedeu-se a marcag@o de seis
pontos de controle neste volume e apds a calibragdo as cameras ndo foram
movimentadas. Apés a calibragdo do sistema estereofotogramétrico, as trajetorias
das marcas corporais sdo registradas pelo SELSPOT Il enquanto os sujeitos

realizam o andar e o correr. Através de um algoritmo para a reconstrugéo 3D
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(tridimensional), as coordenadas fotogramétricas instantaneas das marcas
anatébmicas sdo estimadas a cada instante a partir das coordenadas de suas
imagens.

Uma vez que a configuragéo das cameras foi reconhecida pelo procedimento
de calibragéo, a cinematica dos segmentos corporais pode ser reconstruida a partir
da identificagdo das marcas corporais. Este procedimento é realizado rapidamente,
pois o sistema SELSPOT Il avalia automaticamente as marcas, sem a necessidade
de digitalizagdo manual destas.

Um critério para a avaliagdo da qualidade do sistema de analise cinematica é
dado justamente pelo conhecimento do erro maximo obtido durante o procedimento
de calibragéo definido para cada dire¢gdo de movimento. As coordenadas dos pontos
de controle calculadas pelo DLT foram comparadas com as coordenadas medidas
diretamente no objeto, a fim de se estimar a precisdo da calibragdo espacial e,
consequentemente, do método utilizado para a avaliagdo cinematica. Os erros
devidos a definigdo espacial do sistema SELSPOT II, da ordem de aproximadamente
0,32 mm, podem ser negligenciados, enquanto os desvios dados pelo DLT nos
calculos das coordenadas dos pontos de controle foram monitorados de maneira a
ndo ultrapassarem 3 mm em todas as diregbes. KRABBE (1994) destaca que os
erros relativos as posigdes de diodos localizados no interior do volume de calibragé@o
podem chegar a 5 mm e que este pode ser considerado como o limite superior para
erros do SELSPOT Il no espago calibrado.

Durante a execugdo do movimento, pode ocorrer que algum diodo néo seja
visto por uma ou ambas as cameras. Nestes casos, os dados inexistentes sao
calculados através de uma interpolagdo linear. Os dados posicionais 3D brutos
calculados pelo DLT possuem ruidos que foram suavizados por um filtro passa-baixo

Butterworth de terceira ordem, com freqiiéncia de corte de 8,3 Hz.

3.6 Determinagao da variagao angular

Os angulos articulares para joelho e tornozelo foram calculados com base nas
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coordenadas das marcas corporais posicionadas nas extremidades dos segmentos.
Para o joelho, o angulo foi determinado pela intersegédo das retas formadas pela
ligagdo entre as marcas 1 e 2 (tuberosidade do grande trocanter e céndilo lateral do
fémur, respectivamente) e as marcas 7 e 3 (cabega de fibula e maléolo lateral,
respectivamente). Numa visdo a partir do plano sagital, este angulo de joelho é
medido na parte posterior do segmento. Para o tornozelo, o angulo foi determinado
pela intersegéo das retas formadas pela ligagdo entre as marcas 7 e 3 (cabega de
fibula e maléolo lateral, respectivamente) e as marcas 4 e 5 (sobre a sola do sapato,
abaixo da marca do maléolo lateral e cabega do V metatarso, respectivamente). Na

visdo sagital, este angulo de tornozelo é medido na parte anterior do segmento.

3.7 Definigao de variaveis selecionadas

As grandezas biomecanicas selecionadas e suas respectivas variaveis e

unidades de medida estéo apresentadas nos QUADROS 7 e 8.
Os tempos de pico para cada variavel sdo definidos como os tempos

decorridos desde o inicio do apoio até o valor maximo, ou minimo, da variavel em
questdo. Seus simbolos sdo: AtFy 1, que corresponde ao tempo de pico para a forga

vertical maxima; AtMDF, para o tempo de pico do momento dorso-flexor do tornozelo

€ assim por diante.
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QUADRO 7 -Relacdo das grandezas biomecanicas e respectivas _variaveis
selecionadas para andlise.

Forgas de reagao do solo Variagédo angular para o tornozelo e joelho: plano sagital
(% peso corporal) (graus)
Fy 1: forga vertical maxima T-min: &ngulo minimo de tornozelo no primeiro tergo do
apoio
TC Fy: taxa de crescimento de Fy T-max: &ngulo méaximo de tornozelo ao final do apoio

Fx min: for¢a antero-posterior minima | J-max : 4ngulo méximo de joelho no primeiro tergo do apoio
Fx max: forga antero-posterior maxima | J-min: angulo minimo de joelho no instante do apoio inicial
Fz min: forga médio-lateral minima
Fz max: forga médio-lateral maxima

Imp_y: impulso vertical relativo

A definigdo das variaveis selecionadas para as forcas de reagdo do solo
segue a padronizagéo sugerida por SERRAO (1999).

O impulso vertical relativo (Imp_y) representa o carater temporal do
desenvolvimento da forga vertical. Descreve qualitativamente a capacidade de
sustentagdo do segmento inferior durante uma fase completa de apoio e tem sido
usado, para avaliar o uso de proteses do membro inferior durante atividades

esportivas (QUADE & GLITSCH, 1991). E descrito pela seguinte razéo:

K Fy(t)dt 0
Imp y==2" " X 100%
[ Pcayar

Onde: Fy = forga vertical; PC = peso corporal; t0 = inicio do tempo de apoio e tf =

final do tempo de apoio.
A taxa de crescimento da forga vertical passiva (TC Fy) é expressa de acordo

com KRABBE (1994) como a seguinte razao:
TC Fy = Fy max (peso corporal) / At Fy (segundos)

Onde: Fy max = pico passivo da forga vertical e At Fy = tempo decorrido para se

atingir Fy max. A unidade de TC Fy é peso corporal por segundos (PC/s).
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Para os momentos articulares resultantes, a definigdo das variaveis
selecionadas se encontra no QUADRO 8.

QUADRO 8 -Definicdo das variaveis dos momentos articulares resultantes
selecionadas para analise.

Momentos resultantes no tornozelo (Nm/kg)

Variavel Simbolo Definicao

Flexor-plantar maximo MFP Valor minimo que ocorre no primeiro tergo do apoio
Dorso-flexor maximo MDF Valor maximo que ocorre no ultimo tergo do apoio
Supinador maximo MS Valor maximo que ocorre no primeiro ter¢o do apoio
Pronador maximo MP Valor minimo que ocorre no ultimo tergo do apoio

Momentos resultantes no joelho (Nm/kg)

Variavel Simbolo Defini¢ao

Extensor maximo ME Valor maximo que ocorre no Ultimo tergo do apoio
Flexor maximo MF Valor minimo que ocorre no primeiro tergo do apoio
Abdutor maximo MA - max Valor maximo que ocorre no primeiro tergo do apoio
Abdutor minimo MA-min _ Valor minimo que ocorre durante o apoio medio

A convengdo adotada para a representagéo grafica dos momentos usou 0s
momentos externos como opostos aos momentos internos, ou seja, foram
apresentados os momentos externos e discutida a agdo do grupo muscular
predominantemente ativo numa dada articulagéo durante a realizagdo do movimento.

As FIGURAS 25, 26, 27 e 28 apresentam a convengao para a representagéo
grafica dos momentos e as respectivas variaveis selecionadas para o andar. Para o
correr, utilizou-se a mesma selegdo de variaveis sempre que adequado ao exemplo e

as variaveis selecionadas dos momentos articulares resultantes serao apresentadas

quando da descrigdo dos resultados do correr.
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FIGURA 25 -Demonstrativo _das _variaveis _selecionadas do momento _articular
resultante no tornozelo no pl saqital. or_flexor-plantar maxim

(MEP), dorso-flexor maximo (MDF) e tempos de pico para o andar.

supinagdo Momento articular resultante: ANDAR
L Tomazelo: plano frontal

0,3

MS
0'2 B TRl : e
0,1
0,0

0,1

Nmvkg

0,2

034

044

_ 0
P % fase de apoio

FIGURA 26 -Demonstrativo das varidveis selecionadas dos momento articular
resultante no tornozelo no plano frontal. Valor supinador méaximo (MS),

pronador maximo (MP) e tempos de pico para o andar.
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extensdo Momento articular resultante: ANDAR
55 Joelho: plano sagital
.................................................................. ~——ME

FIGURA 27 -Demonstrativo _das _varidveis _selecionadas do _momento _articular
resultante no joelho no plano sagital. Valor flexor maximo (MF),

extensor maximo (ME) e tempos de pico para o andar.
abdugo Momento articular resultante: ANDAR
05- Joelho: plano frontal

MA-max

-—

0,4
03

%’ 02

0,14

N

0,0

adugo 0 2 50 75 100
% fase de apoio
FIGURA 28 -Demonstrativo _d variavei lecionad m to _articular
resultante no joelho no plan ntal. Valor t AXi MA-max
bdutor minimo (MA-mi tem i rao r.

As variaveis referentes as variagbes angulares no plano sagital para o

tornozelo e joelho durante o andar estdo representadas na FIGURA 29.
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% fase de apoio

FIGURA 29 -Representacdo _das varidveis seleciona ra_analise da variacdo
anqgular no tornozelo e joelho no plano saqital para o ar.

Algumas variaveis selecionadas para o andar precisam ser redefinidas para o
correr. As da forga de reagdo do solo tém as mesmas definicdes para o andar e o
correr, porém, angulos articulares e momentos sdo definidos conforme ilustrado nas
FIGURAS 30 a 34.

As variaveis angulares no plano sagital para o tornozelo e joelho para o
correr foram assim definidas (FIGURA 30):
a) T-min: angulo minimo do tornozelo no inicio do apoio;
b) T-max: angulo maximo do tornozelo durante o apoio;
c) J-min: dngulo minimo do joelho no instante do inicio do apoio;

d) J-max: angulo maximo do joelho durante o apoio.
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% fase de apoio

FIGURA 30 -Representacdo das variaveis selecionadas para a analise vari

angulares no plano sagital para tornozelo e joelho durante o correr.

Os momentos articulares resultantes no tornozelo nos planos sagital e frontal
para o correr foram assim definidos (FIGURAS 31 e 32):
a) MFD: momento minimo de tornozelo no plano sagital que ocorre no inicio do
apoio;
b) MDF: momento maximo de tornozelo no plano sagital que ocorre durante o apoio;

¢) MP: momento maximo de tomozelo no plano frontal que ocorre durante o apoio;

Momento articular resultante: CORRER
Tomoazelo: plano sagital
304
AOMSOFIRNEQ ... £ MDF

254

204

1,54

Nmvkg

1,04

% fase de apoio

FIGURA 31 -Demonstrativo_das_variaveis selecionadas dos momentos articulares
resultantes no_plano sagital para o tornozelo _no correr. Valores

maximos para MFP e MDF e tempos de pico.
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Momento articular resultante: CORRER
0,4 Tomazelo: plano frontal

0,6

.................................................. ~MP
08 T T T ‘ T T

pronacao

% fase de apoio

FIGURA 32 -Demonstrativo das variaveis selecionadas dos momentos articulares
resultantes no plano frontal no tornozelo. Valor minimo para MP e

tempo de pico.

Para o joelho, as varidveis selecionadas para os momentos articulares
resultantes no plano sagital e frontal sdo assim definidas (FIGURAS 33 e 34):
a)  MF: momento minimo de joelho no plano sagital que ocorre durante o apoio;
b)  MA: momento maximo de joelho no plano frontal que ocorre durante o apoio.

Momento articular resultante: CORRER
19 Joelho: plano sagital

Y 2

-4 T — T T T
% 50 75 100
% fase de apoio

FIGURA 33 -Demonstrativo das variaveis selecionadas dos momentos articulares
resultantes no plano sagital para o joelho no correr. Valor minimo para

MF e tempo de pico.
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Momento articular resultante; CORRER
24 Joelho: plano frontal

P MA

% fase de apoio

FIGURA 34 -Demonstrativo das variaveis selecionadas dos momentos articulares
resultantes no plano frontal para o joelho no correr. Valor maximo para

MA e tempo de pico.

3.8 Procedimento estatistico

Uma andlise estatistica paramétrica foi feita nos dados quantitativos, onde
médias e desvios-padrdo das variaveis selecionadas foram calculados para todas a
tentativas de cada suijeito participante deste estudo. A partir das curvas normalizadas
em fungdo da duragéo do apoio, através de interpolagdo a cada 1% da duragao total
da fase de apoio, foram obtidas curvas médias e de desvios-padrdo para cada sujeito
e calculada a variabilidade entre as tentativas de um mesmo sujeito através do
coeficiente de variagdo (WINTER, 1991), a fim de se estimar a dispersé@o percentual

dos dados em relagdo ao valor de sua média:

1 n
;ZO’?
Cv=_"1=_ %X 100%

1 n
;;lxil

Onde: CV = coeficiente de variagdo; n = numero de intervalos durante a

passada; x; = magnitude da variavel no instante i; & = desvio padréo de x;.



90

Esta medida de variabilidade ¢ de grande importancia na analise de dados
biomecanicos, uma vez que medidas de tendéncia central para uma dada grandeza,
como a media aritmética, em geral ndo sdo suficientes para uma completa
caracterizagdo da varidvel. Este fato ficara evidenciado na analise das curvas
individuais de cada crianga, que foi priorizada em detrimento da discussdo de curvas
das médias entre todos os sujeitos.

A interpolagdo dos dados para a normalizagdo temporal e o célculo das
curvas médias e de desvios-padrdo foram realizados pela rotina “BIONICA™
implementada no programa “MATLAB v. 5.3" (The Mathworks Inc.), desenvolvida no
Laboratério de Biomecanica da Escola de Educagéo Fisica e Esporte da USP para
processamento e analise de dados em Biomecanica. O calculo dos coeficientes de
variagdo e a representagao grafica foram realizados através do programa “Origin 5.0"
(Microcal Software Inc.). Para a normalizagdo temporal foram incluidos dez quadros
antes do contato do sujeito sobre a plataforma de for¢a e dez quadros ap6s a perda
de contato com a plataforma.

Este coeficiente de variagdo é entdo dado pela raiz quadrada do desvio-
padrdo em cada intervalo de tempo dividida pela magnitude média da variavel em
questdo. Representa um indicador da variabilidade intra-sujeito para as diferentes
tentativas e é de grande importancia neste estudo por descrever as inconsisténcias
tipicas da locomogéo.

A identificacdo de eventos selecionados nas curvas dindmicas foi realizada
através do "PROGRAMA UDP" (Universelles Darstellungsprogramm) elaborado no
Instituto de Biomecanica da Escola Superior de Esportes de Coldnia — Alemanha.

Foram feitas comparagdes entre as caracteristicas biomecanicas do padrao
adulto com as do padrao infantil em relagdo aos movimentos do andar e do correr, a
fim de se estabelecer uma discussdo acerca dos objetivos formulados para o
presente trabalho e em acordo com a metodologia experimental empregada. A
identificagdo de diferengas significativas entre os valores obtidos para as criangas e 0

adulto foram avaliadas através de teste-T com nivel de significancia de 0,05.
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3.9 Limitagcdes metodolégicas dos procedimentos experimentais

Momentos articulares resultantes sio o resultado de uma cadeia de
medigGes, composta por diferentes instrumentos empregados simultaneamente e por
procedimentos matematicos que correspondam aos modelos geométrico dos
segmentos corporais e mecénico para o célculo desta grandeza e outras derivadas.

O emprego simultdneo de diferentes procedimentos experimentais gera
inicialmente um conjunto de fontes de erros relativos a precisdo da medida de cada
instrumento. As principais fontes de erros e incertezas (valores possiveis que um erro
pode assumir) vém do sistema de processamento de imagem, de mensuragdo de
forga, da definigdo e computagéo dos centros e eixos articulares, da determinagéo de
parametros inerciais dos segmentos corporais e do calculo de derivadas
(CAPPOZZO0, 1991a).

Como foi empregado um modelo estatico para o calculo dos momentos
articulares resultantes, a discussdo dos erros devidos a estimativa de parametros
inerciais segmentares e procedimentos de diferenciagdo numérica ndo se aplica a
este estudo. Os erros gerais dos diferentes sistemas de medigdo empregados, bem
como as estratégias utilizadas para o controle destes foram descritos no capitulo
sobre Materiais e Métodos (capitulo 3) nos sub-capitulos dedicados a dinamometria e
cinemetria, descrevendo fontes de erros, procedimentos de calibragéo, filtragem dos
sinais brutos e padronizagdes da situagédo de coleta de dados.

O controle da precisédo da cadeia de medigdo como um todo € feito através
da andlise de sensibilidade dos momentos resultantes (CHALLIS & KERWIN, 1996;
KRABBE et al., 1997), que avalia a influéncia de diferentes valores para grandezas
envolvidas nos calculos sobre o resultado final da cadeia de medigéo. Para este
estudo, uma analise de sensibilidade pode ser feita pela avaliagdo da variagdo do
comprimento de um segmento, que corresponde a verificagdo da precisé@o na
determinagdo dos centros articulares. Assim, o comprimento do segmento da perna
pode ser dado pela medida da distancia entre os dois diodos posicionados sobre
esta, que é considerada como um corpo rigido. A posi¢do exata dos centros
articulares nzo é conhecida, pois ndo foram feitas radiografias para tanto, portanto,

as coordenadas tridimensionais dos centros articulares calculadas pelo modelo, a
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partir das medidas antropométricas diretas e do modelo segmentar, ndo podem ser
comparadas com as coordenadas reais. Porém, & possivel a avaliagdo da preciséo
do procedimento de estimativa dos centros articulares, da maior importancia para o
calculo dos momentos articulares resultantes, através da avaliagdo da variagao do
comprimento da perna, ou seja, do célculo das coordenadas calculadas dos centros
articulares e de sua reprodutibilidade intra-sujeitos, durante a execugao de cada
tentativa.

Considerando-se o comprimento da perna como a distancia entre os eixos
articulares do joelho e tornozelo, calculados a partir dos diodos 2 e 3 aderidos a
perna e das medidas antropométricas diretas, pode-se avaliar a variagdo do
comprimento do segmento da perna durante a realizagdo das fases de apoio,
obtendo-se uma informagdo sobre a precisdo da medicdo feita pelo sistema
SELSPOT II, em relagdo aos movimentos relativos dos diodos e ao modelo
segmentar adotado em relagdo a estabilidade numérica do célculo dos centros
articulares.

As variagbes no comprimento do segmento da perna para o sujeito
apresentado aqui exemplarmente (S55) para as tentativas do andar estdo em torno
de 25 mm (FIGURA 35) e em torno dos 30 mm para o correr (FIGURA 36).

Variaggo no comprimento do segmento: pema
Fase de Apoio - Andar (S55)

FIGURA 35 -Curva média e de desvios-padrdo para a variagdo em milimetros do
comprimento do segmento da perna durante as fases de apoio para o
andar de S55 (N=6). Maxima amplitude de variagédo de 25mm.
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FIGURA 36 -Curva média e de desvios-padr3 t variacdo em milimetr o)
comprimento do segmento da na durant f de io para o

correr de S55 (N=6). Maxima amplitud variacdo de 30mm

O comprimento médio da perna durante a postura de pé parada (FIGURA
37), a partir do registro do sistema SELSPOT I, foi de 279, 5 + 5,4 mm.

Variaggdo no comprimento do segmento da pema
Posigdo de pé: S55

1 T T T T T T 1
> 50 7% 100 125 150 175 200
NUmero de Quadros

FIGURA 37 -Curva média e de desvios-padréo para a variagdo em milimetros do
WMQMMQM

N=6). Maxim litude de vari 4m

mm
AERERRRERE

(=}

A amplitude de variagdo do comprimento da perna na postura parada de pé
encontra-se na média da variagédo apresentada durante a execug@o dos movimentos
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do andar e correr, o que confere um bom grau de aceitagdo destes dados, de acordo
com KRABBE (1994), ndo prejudicando os resultados para o calculo dos momentos
articulares resultantes no tornozelo e joelho.

Estas variagées podem ser devidas a movimentos relativos entre os diodos
aderidos a pele ou por uma posig4o inicial incorreta do centro articular que o coloca
fora de sua localizagéo considerada fixa. Caso tais variagbes fossem combinadas
com os efeitos de outras fontes de incertezas, por exemplo em fungdo da
diferenciagdo numérica de dados da cinematica ou de parametros inerciais, poderiam
resultar em grandes perturbages nos momentos resultantes calculados e prejudicar
a interpretacgdo destes.

Também é preciso que se considere que quanto mais proximal for a
articulagdo, maiores s&o as incerteza no calculo dos momentos resultantes a partir
do modelo utilizado. Sendo assim, a analise da articulagdo coxo-femoral foi
descartada, pois, além das dificuldades relativas a incerteza citada anteriormente, a
dificil localizagdo de seu centro articular e a importante influéncia das forgas inerciais
tornam os momentos resultantes calculados a partir de um modelo estatico
inaceitaveis para esta articulagéo.

Em geral, estudos ndo tém relatado dificuldades quanto a participagéo de
criangas durante a coleta de dados biomecanicos, com excegdo de SUTHERLAND et
al. (1988) que apresentam curvas dindmicas incompletas para criangas mais novas,
cujos “maximo em vontade e minimo em julgamento” (SUTHERLAND et al., 1988),
limitaram as coletas. Apesar disto, a colaboragdo da crianga para com protocolos
experimentais é sempre um fator que merece ser considerado antes da analise dos
resultados. O estudo piloto teve o objetivo de verificar a resposta das criangas as
condigdes experimentais, a fim de estimar a influéncia do conjunto dos efeitos
retroativos sobre o andar e o correr de criangas em velocidade auto-selecionada.
Assim, foi possivel identificar que o ambiente de laboratério e as condi¢bes dos
testes foram bem aceitos pelas criangas e ndo perturbaram os padrées de
locomogao estudados. Todas as criangas colaboraram bem, atendendo sempre as
exigéncias de comandos para a estruturagdo dos testes e para a repeticdo das
tentativas tantas vezes quantas fossem necesséarias. Para tanto, € preciso destacar

também os esforgos desempenhados pela equipe do Instituto de Biomecanica da
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Escola Superior de Esportes de Col6nia para a garantia de um ambiente
experimental adequado as criangas.

Uma limitagdo deste estudo quanto & selegdo dos procedimentos
experimentais refere-se a auséncia de uma andlise eletromiografica, o que
impossibilita que se demonstre a fungdo muscular durante a realizagdo dos
movimentos e suas relagdes com os momentos resultantes. Como o sistema de
processamento de imagem estava necessariamente conectado ao sujeito por meio
de um cabo (além deste, ainda havia os cabos dos LED presos ao corpo do sujeito),
optou-se por nédo se realizar o registro da atividade eletromiografica, a fim de que a
coleta de dados ndo se tornasse uma situagdo ainda mais incmoda para a crianga,
podendo gerar grandes perturbagdes em seus padrdes de movimentos.

De grande importancia para a discussdo dos resultados que serao
apresentados a seguir € a compreensdo do método computacional empregado para
0 calculo dos momentos. Para este estudo foi empregada a estratégia de se
computar os momentos articulares resultantes a partir da proje¢do do vetor da forga
reacdo do solo sobre o posigdo estimada dos centros articulares. O momento
articular foi estimado pela combinagéo da magnitude do vetor da forga de reagéo do
solo com a distancia entre este vetor e os centros articulares. Este método n&o inclui
0s momentos associados aos pesos dos segmentos e aos efeitos cinematicos e
também n3o pode ser empregado para o calculo dos momentos durante a fase de
balango.

Também & preciso lembrar que os momentos articulares ndo foram
calculados em relagdo a marcas corporais externas, mas sim centros articulares
estimados a partir do modelo das relagbes geométricas nas articulagdes
consideradas. A fim de se evitar interpretagdes erradas acerca dos momentos que
ocorrem na articulagdo coxo-femoral, ela foi excluida da analise. Como se trata de
criangas sem distarbios locomotores e deslocando-se em velocidades relativamente
baixas, & possivel assumir que os resultados do modelo aqui utilizado tenham

significado, acrescentando informagées sobre o controle das cargas durante o andar

€ O correr.
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3.10  Caracterizagdo dos sujeitos e protocolo experimental

Participaram deste estudo seis criangas e um adulto, cujas caracteristicas
descritivas estdo apresentadas na TABELA 1. Nenhum apresentava sinais de
distarbios ortopédicos ou musculo-esqueléticos e participaram voluntariamente do
estudo. As criangas faziam parte do grupo de ginastica infantil da Escola Superior de
Esportes de Col6nia, pois era importante que estas estivessem habituadas a atender
a comandos de movimentos e, assim, pudessem corresponder as exigéncias de
execucgao dos testes. O grupo todo era composto por 30 criangas e dentre elas seis
foram selecionadas para participar deste estudo, com o auxilio da professora. As
criangas participaram com consentimento dos pais, aos quais, durante visita ao
laboratério, foram explicados em detalhes os procedimentos experimentais que
seriam empregados (ANEXO I). O adulto era aluno de graduagéo da Escola Superior
de Esportes de Colbénia e conhecia os procedimentos experimentais por ja haver

participado de outros estudos no laboratério.

TABELA 1 - Caracterizagcdo dos sujeitos.

Sujeito Idade Sexo Idade Massa Estatura Comprimento do Compriment
(anos) (anos) (kg) (cm) segmento inferior o da pemna
(cm) (cm)
S50 6,3 F 6,3 18,8 125 56,1 27,5
S51 6,0 F 6,0 19,9 126 56,6 28,0
S52 7,3 F 7,3 30,5 134 60,2 29,4
S53 6,1 M 6,1 24,8 124 55,0 27,0
S54 7,3 M 7.3 28,7 139 61,8 30,0
S55 6,2 M 6,2 18,0 115 50,2 24,0
S58 26 M 26 77,5 180 95,4 52,0

Dentre as criangas, trés eram do sexo feminino e trés do sexo masculino,
com idade média de 6,5 +0,6 anos. O adulto (S58) era do sexo masculino e seus
dados descritivos, bem como referentes as tentativas para o andar e o correr, sdo
utilizados apenas para efeito de comparagao entre os dados do grupo de criangas,
uma vez que ndo se trata de um grupo de adultos, mas sim de um Unico sujeito.

Quanto ao protocolo de coleta de dados, os sujeitos eram inicialmente
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informados sobre os procedimentos experimentais que seriam empregados e a
duragdo aproximada dos testes. Estes vestiam roupas de banho ou mai6s de
ginastica para facilitar a tomada das medidas antropométricas, a fixagdo dos diodos e
a visdo destes pelas cameras. Apds instrumentalizado, o sujeito era convidado a
experimentar o andar e era testada a maneira como este realizava o apoio sobre a
plataforma. A distdncia de saida, entre o inicio do andar e o apoio sobre a
plataforma, era manipulada até que se obtivesse uma maior regularidade de
tentativas corretas quanto ao toque sobre a plataforma. Quando esta regularidade
era atingida, era feita uma linha sobre o chdo com fita adesiva que demarcava a
posig&o para o inicio do movimento. Logo apds, o cabo do LCU era conectado e os
testes propriamente ditos eram iniciados. O mesmo procedimento foi realizado para
as tentativas do correr. Este procedimento permitiu uma melhor familiarizagéo dos
sujeitos com a situagdo de medigdo em ambiente de laboratdrio.

Cada sujeito realizou um minimo de seis tentativas consideradas validas.
Uma tentativa era aceita como valida quando a perna direita (instrumentalizada com
os diodos do SELSPOT Il) tocava aproximadamente o centro da plataforma de forga,
a velocidade intra-sujeito ndo variava além de 10% da sua velocidade considerada
auto-selecionada (verificada na fase de adaptagdo do sujeito as condigoes
experimentais, antes da coleta efetiva de dados) e quando todos os diodos eram
captados pelas duas cameras durante a fase de contato com a plataforma. O tempo
gasto para percorrer um espago de um metro, que compreendia o local onde se
encontrava a plataforma de forga, era medido pelo sistema foto-elétrico, permitindo-
se a determinagdo da velocidade média de deslocamento. Os dados do SELSPOT i

e da KISTLER foram registrados simultanea e sincronizadamente a uma freqtiéncia

de amostragem de 250 Hz.

3.11  Influéncia dos procedimentos de normalizagdo nos momentos

articulares resultantes

Os procedimentos de normalizagdo de grandezas biomecanicas sao
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realizados sempre que se pretende tornar comparaveis as caracteristicas estudadas
em dois grupos diferentes de individuos. Como neste estudo sera realizada este tipo
de comparagdo, tal assunto merece ser discutido antes da apresentagdo dos
resultados.

Esta estratégia € importante por permitir que se utilize qualquer base de
dados sobre caracteristicas biomecanicas para comparagdes entre estudos,
independentemente de faixa etaria estudada ou de qualquer variavel corporal que se
correlacione altamente com a grandeza de interesse. Desta maneira, estes
procedimentos devem reduzir diferengas individuais indesejadas.

Por exemplo, ao se estudar padrées de movimentos em criangas, sabe-se
que as diferengas nas dimensGes corporais que surgem em fungdo da idade vao
influenciar as velocidades de deslocamento que, por sua vez, influenciardo
grandemente as grandezas biomecéanicas estudadas. Assim, as diferentes estaturas
dos individuos interferem nos resultados e seria apropriado analisar diferengas nos
resultados de maneira que estas fossem exatamente independentes do fator
estatura.

A normalizagéo das variaveis espago-temporais ja foi muito discutida (BECK
et al.,, 1981; SCRUTTON, 1969; ZATZIORSKY, WERNER & KAIMIN 1994) e para
uma revisdo do assunto € interessante consultar O'MALLEY (1996) que avanga na
questdo fazendo uma nova proposta.

Para o caso das grandezas dos momentos articulares resultantes, o mesmo
raciocinio acima pode ser feito em termos da influéncia de diemnsées corporais
sobre os resultados numéricos. Assim, a normalizagdo dos momentos, expressos em
Nm, pela massa corporal dos sujeitos, expressos agora em Nm/kg, ja € um
procedimento plenamente aceito e divulgado na literatura (DAVID, 2000; KRABBE,
1994; WINTER, 1991). Porém, quando se trata de criangas, cujas grandezas
biomecanicas estso sendo comparadas com dados obtidos em parte de estudos com
adultos ou mesmo com criangas de diferentes faixas etérias, € importante considerar
que apenas a normalizagdo dos momentos articulares resultantes pela massa
corporal ndo elimina completamente as correlagdes indesejaveis entre variaveis
corporais de crescimento e a grandeza de interesse. Ou seja, € importante identificar

em que medida as variancias apresentadas no momentos s&o devidas a fatores de
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crescimento e em que medida elas s&o respostas do sistema nervoso central, no
controle do vetor da forga de reagdo do solo e na producdo do movimento desejado.
O modelo utilizado no presente estudo para o calculo dos momentos articulares
resultantes parte da contribuigdo da forga de reagdo de solo sobre as respostas
articulares e como o corpo todo contribui para esta forga, parece adequado
normalizar os momentos pela massa corporal.

Porém, uma solugéo alternativa para este problema é apresentada por HOF
(1996) que propde que a apresentagio de dados sobre a biomecanica da locomogédo
humana seja feita na forma de grandezas sem unidades definidas ou adimencionais,
assim como a proposta de ZATZIORSKY, WERNER & KAIMIN (1994) para se
representar a velocidade de deslocamento em termos de numeros de Froude. HOF
(1996) sugere que a grandeza adimensional para os momentos resultantes seria

dada seguinte maneira:
Momento Adimensional = M/ mo.g.lo

Onde: M = momento calculado; mo = massa corporal; /o = comprimento do segmento
inferior (desde o grande trocanter até o chdo); g = aceleragéo da gravidade.

VAUGHAN et al. (1997) fornecem dados experimentais que reforcam as
propostas para procedimentos de normalizagéo feitas por HOF (1996). Estes autores
reutilizaram os dados do estudo ja aqui muito citado (OUNPUU et al., 1991) por ser a
Unica referéncia sobre uma analise cinética completa do andar em criangas, e
mostraram que ao empregarem o momento adimensional de HOF (1996), as
diferencas entre os momentos de uma crianga de dois e outra de doze anos
praticamente desaparecem.

Apesar do objetivo deste estudo ndo ser a andlise de diferentes
procedimentos de normalizagdo para os momentos articulares resultantes, optou-se
por verificar se as diferengas entre as magnitudes dos resultados apresentados para
as criangas e o adulto poderiam estar influenciadas pelo fator crescimento fisico.
Assim, empregou-se o procedimento de HOF (1996) para a normalizagdo dos
momentos resultantes para o andar e o correr € alguns resultados serdo analisados

adiante.
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4 ANALISE E DISCUSSAO DOS RESULTADOS

Os resultados apresentados representam respostas de seis tentativas de
cada sujeito para o andar e seis tentativas para o correr. Os testes foram feitos com
os sujeitos calgando o ténis de sua preferéncia. As trés componentes das forgas de
reacgdo do solo, a variagdo angular para flexdo e extensado de joelho e tornozelo e os
momentos articulares resultantes para joelho e tornozelo nos planos sagital e frontal
foram selecionados para analise.

E importante destacar que a discussdo realizada enfatizou as respostas
infantis em termos de uma andlise de suas caracteristicas globais e eventos
selecionados, de acordo com uma abordagem intra-sujeitos. Além disso, os dados
coletados para o adulto tém carater apenas referencial comparativo ndo sendo
possivel estabelecer generalizagdes quanto a diferengas e semelhangas entre os
padrées infantil e adulto, por se tratar de um Unico sujeito. S&o apresentadas as
curvas individuais de cada tentativa a fim de se estimar a reprodutibilidade dos
dados.

As fases de apoio foram normalizadas e s@o dadas em termos da
porcentagem da duragso total do apoio. As forgas de reagao do solo e os momentos
articulares foram normalizados pelo peso corporal (% PC) a fim de que fossem
reduzidas as diferengas inter-sujeitos, possibilitando as comparagoes entre os
padrdes do adulto e da crianga. Além da normalizagdo ja citada, os momentos
resultantes também foram posteriormente normalizados pelo comprimento do
segmento inferior, estratégia apresentada ao final da apresentagéo e discussdo dos
resultados.

Na apresentagdo dos resultados foi enfatizada a forma ou o padréo das
curvas dinamicas, representando as grandezas biomecanicas, bem como
comparadas as magnitudes dos parametros selecionados. Uma andlise intra-sujeitos
foi priorizada a fim de se discutir a variabilidade presente no comportamento motor
infantil.

A velocidade de deslocamento sempre afeta a magnitude, mas ndo a
distribuigdo temporal, das curvas de forgas de reagéo do solo. Como estas forgas sao

as principais componentes nos calculos dos momentos articulares resultantes, estes
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tambem s&o afetados pelo fator velocidade de deslocamento. Assim, é importante
relatar as velocidades médias de deslocamento (TABELA 2) durante as tentativas do
andar e do correr a fim de que se possa estimar suas influéncias sobre as grandezas
cinéticas.

As velocidades desenvolvidas para o andar e o correr correspondem a um
andar lento para o adulto e médio para as criangas e um correr lento, do tipo trote

para ambos.

TABELA 2 - Velocidades médias e desvios-padrdo de deslocamentos para seis
tentativas do andar e do correr de cada sujeito.

Sujeitos elocidade média (m/s)
Andar Correr
S50 1,38 + 0,08 2,67 +£0,26
S51 1,88 + 0,14 3,58 £ 0,20
S52 1,55+ 0,20 3,50 + 0,37
S53 1,88 £ 0.37 2,78 + 0,46
S54 1,44 + 0,03 3,28 £0,23
S55 1,561+ 0,05 2,48 £+ 0,23
S58 1,43 + 0,05 4,3+0,24

As velocidades aqui relatadas sdo auto-selecionadas pelos sujeitos. Um dos
critérios para a aceitagdo de uma tentativa era de que a velocidade desta ndo
variasse além de 10 % da velocidade média realizada pelo sujeito durante a fase de
adaptacdo as condigbes de teste, onde a velocidade preferida era registrada.
SHIAVI, HUNT & WAGGONER (1998) estudaram os efeitos da velocidade em
parametros espago-temporais do andar em criangas e adultos e concluiram que a
normalizagdo do tempo de apoio tem maior efeito sobre os dados, no sentido de
torna-los comparaveis, do que a padronizagdo das velocidades de deslocamento.
Afirmam ainda que este tipo de procedimento produz resultados do andar que séo

menos dependentes da velocidade de deslocamento.
Além da padronizagdo da velocidade de deslocamento n&o produzir os
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efeitos desejaveis, a sua manipulagdo experimental pode ainda introduzir elementos
artificiais no padréo locomotor infantil. Também j4 foi demonstrado que as menores
alteragbes no padréo locomotor sdo aquelas que surgem de velocidades
selecionadas pelo proprio sujeito (BRANDSTATER, BRUN, GOWLAND & CLARK,
1983).

Para efeito de discusséo, foi selecionado um sujeito do grupo de criangas,
cuja velocidade de deslocamento ndo é estatisticamente diferente da velocidade do
adulto, porém respostas atipicas entre as criangas também serdo apresentadas e
discutidas. Sera dada preferéncia a andlise e discussdo dos dados individuais ao
invés de trata-los como um conjunto na forma de uma média entre o grupo de

criangas.

4.1 Andar

411 Forgas de reagio do solo

As forcas de reagdo do solo medidas pela plataforma de forga refletem a
soma algébrica do produto da massa pela aceleragdo de todos os segmentos
corporais enquanto o pé estiver em contato com a plataforma. Suas trés
componentes e eventos especificos tém sido extensamente descritos na literatura
nos mais diferentes contextos, a fim de fornecer importantes indicadores sobre as
causas dos padrées de movimento estudados. Em relagéo a locomogéo infantil, suas
tendéncias desenvolvimentistas de acordo com diferentes autores também ja foram
discutidas no capitulo de Revis&o da Literatura.

A componente vertical (Fy) tipicamente representa a agéo do corpo contra a
gravidade e devido ao predominio de sua magnitude sobre a forca de reagao
resultante, esta tem sido considerada um indicador da capacidade de conduzir o
corpo adiante a despeito das forgas externas (BECK et al., 1981; SUTHERLAND, et

al., 1988), bem como das sobrecargas externas que atingem o aparelho locomotor .
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Seus picos maximos surgem no primeiro e no dltimo tergo do apoio, correspondendo
as fases de acomodag&o do peso e propulsdo, ambos ultrapassando a magnitude do
peso corporal em cerca de 20%. A forga vertical inicia seu declinio a medida que
ocorre 0 apoio duplo.

As forgas de reagdo na diregdo antero-posteior (Fx) representam menos o
carater de sobrecarga e mais o de propuls&o, indicando uma frenagem inicial na fase
de acomodagéo do peso e uma aceleragdo na fase propulsora orientada na diregéo
da progress&o. Suas magnitudes variam em geral em torno de 20 % do peso corporal
tanto na frenagem quanto na propulséo. A interpretagdo desta componente pode
trazer importantes informag6es sobre a capacidade de um sujeito para realizar uma
locomogéo segura e eficiente, principalmente se comparadas suas caracteristicas
entre diferentes condi¢ées de enfermidades do aparelho locomotor ou mesmo entre
criangas em diferentes etapas do desenvolvimento (BECK et al, 1981;
SUTHERLAND et al., 1988).

A componente médio-lateral (Fz) ndo é em geral muito discutida devido a sua
alta variabilidade e baixa magnitude, o que dificulta interpretages generalizantes de
seu padrdo. Suas magnitudes estdo em torno de 10% do peso corporal, sendo um
pouco mais significativas na fase de acomodagdo do peso. Esta componente pode
representar mais um aspecto de controle do equilibrio dindmico na dire¢gdo médio-
lateral em termos da instabilidade do apoio do pé sobre o solo.

As FIGURAS 38 e 39 tém o propdsito de apresentar as trés componentes
das forgas de reagdo do solo no andar em termos comparativos de suas magnitudes
relativas. No entanto, uma andlise de cada componente individual pode revelar
importantes caracteristicas que também merecem discussdo. Apds a apreciagdo do
padrdo geral das curvas de forgas de reagéo do solo, uma analise mais detalhada de

Suas componentes sera apresentada.
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FIGURA 38 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T8) e curvas médias para as

trés componentes da forca de reacdo do solo para o adulto (S58) no
andar.

As curvas aqui épresentadas estdo de acordo com a literatura (BECK et al,,
1981; CHAO, LAUGHMAN, SCHNEIDER & STAUFFER, 1983; TAKEGAMI, 1992;
WINTER, 1991) e segue-se uma discussdo quanto as semelhancgas e diferengas de
magnitude e distribuigio temporal, assim como da variabilidade intra-sujeito.

As magnitudes das variaveis selecionadas para cada tentativa de S58
(adulto) estdo nas TABELAS 3 e 4.

TABELA 3 - Magnitudes das variaveis da forca de reacdo do solo em seis tentativas
para o andar (S58).

558 — ANDAR: variaveis da forga de reagdo do solo (% peso corporal)

Tentativas Fymax1 Fymin Fymax2 Fxmin  Fxmax Fzmax  Fzmin

pOf3 112 76,1 112 25,0 26,0 3,15 7.24
pOf4 115 76,6 109 22,8 26,5 5,61 7,33
pOfs5 123 76,0 112 24,5 26,0 4,74 8,56
pOf6 115 72,3 112 26,3 25,8 6,75 6,93
pof7 112 76,0 112 231 26,9 3,10 7.57
pOf8 115 76,2 112 24,5 26,0 4,74 8,59
Média 115 75,6 112 24,4 26,2 4,68 7,70
Desvio 4,00 1,60 1,00 1,29 0,44 1,41 0,71

Padrao
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Os dados apresentados para S58 caracterizam-se como uma tipica resposta
adulta de acordo com a literatura citada anteriormente. Destacam-se os baixos
valores para a varidvel de Fymax1, que podem ter sido influenciados pela baixa
velocidade de deslocamento selecionada pelo adulto.

Também as magnitudes para Fymin correspondem a uma baixa redugéo de
Fymax1, variando entre 32% e 38% da forga vertical maxima. Apesar destes valores
para Fymin serem comparaveis aos da marcha em adultos idosos (MARINO &
LEAVITT, 1987), ndo podem ser discutidos com base nestes autores, por se tratarem
de individuos diferentes quanto as suas capacidades fisicas e motoras. Assim, mais
uma vez a baixa velocidade de deslocamento deva ser a principal responsavel pelos
altos valores de Fymin.

A TABELA 4 apresenta as velocidades de deslocamento, as taxas de
crescimento para Fy, os tempos de contato e os impulsos verticais relativos para
cada tentativa do andar em S58. Sdo dados que auxiliam na interpretagdo das
magnitudes das varidaveis acima, com destaque para as baixas velocidades de

deslocamento.

TABELA 4 - Tempos de contato (At), taxas de crescimento de Fy (TC Fy). impulsos
verticais relativos (Imp v) e velocidade de deslocamento para seis
tentativas do andar (S58).

Tentativas At TC Fy Imp_y Velocidade

(ms) (PCls) (%) (m/s)
pOf3 0,608 69,0 87,6 1,62
pOf4 0,632 67,0 88,1 1,39
pOf5 0,636 35,5 88,4 1,43
pOf6 0,612 67,0 88,2 1,49
pOf7 0,636 68,0 88,1 1,40
p0f8 0,636 365 88,4 1,42
Média 0,627 60,0 88,1 1,43
Desvio 0,013 13.3 0,26 0,05
Padrao

As magnitudes para TC Fy e Imp_y para S58 serdo usadas para comparagao
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com os dados das criangas por ndo terem sido encontrados na literatura dados
equivalentes para referéncia.

Outra caracteristica que merece ser analisada diz respeito & distribuigdo
temporal dos picos das variaveis selecionadas. TAKEGAMI (1992) e KATHO,
MOCHIZUKI & MARIYAMA (1993) j& relataram a importancia em termos
desenvolvimentistas de se acompanhar as mudangas na distribuigdo temporal das
curvas dinamicas do andar a fim de se poder avaliar mudangas no padrdao em fungéo
da idade ou controlar procedimentos de reabilitagdo. Na TABELA 5 estdo os valores
para os tempos de pico em termos da porcentagem da duragao total do apoio para

as seis tentativas para o andar de S58.

TABELA 5 - Valores para o tempo de pico das variaveis da forca de reacéo do solo
em seis tentativas do andar

S58 — ANDAR: tempo de pico (% fase de apoio)

Tentativas ~ Fymax1 Fymin  Fymax2  Fxmin Fxmax Fzmax Fzmin

pOf3 21 51 80 5 90 3 19
pOf4 20 43 79 13 90 2 19
pOf5 19 44 77 5 89 3 18
pOf6 21 45 78 16 89 3 19
pOf7 21 49 80 5 90 2 19
pOf8 19 44 77 12 89 3 18
Média 20,2 46 78,5 9,33 89,5 2,7 18,7
Desvio 0,98 3,22 1,38 4,93 0,55 0,52 0,52
Padrao

Antes de apresentar os resultados individuais para as tentativas da crianga
selecionada para efeito de comparagéo, deve-se reforgar que uma opgao foi feita no
sentido de nao se analisar o grupo de criangas como uma média que englobe os
dados de todas, devido a variabilidade tipica das curvas dinamicas que, se expressas
na forma de médias entre os diferentes sujeitos, perderiam esta importante
caracteristica que por si s6 ja merece discussao.

Na FIGURA 39 estdo representadas as trés componentes da forga de reagao

do solo em seis tentativas para o andar de uma crianga selecionada (S54).
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FIGURA 39 -Curvas individuais de seis tentativas (T1-T7) e curvas médias para as
trés componentes da forca de reacdo do solo para uma crianca (S54)

no andar.

A TABELA 6 descreve quantitativamente as magnitudes das variaveis
selecionadas para as curvas das trés componentes da forga de reagdo do solo

apresentadas anteriormente.

TABELA 6 - Magnitudes das variaveis da forca de reacdo do solo em seis t tativa
para o andar (S54).

S54 — ANDAR: variaveis da for¢a de reagdo do solo (% peso corporal)

Tentativas Fymax1 Fymin Fymax2 Fxmin Fxmax Fzmax Fz min

pOf1 127 62,0 104 16,4 20,7 5,05 8,1
pOf2 119 61,0 110 11,9 23,7 3,17 7,4
pOf4 126 55,8 113 17,2 21,5 5,19 5,6
pOf5 131 50,7 119 17,3 22,5 3,62 6,4
pofe 125 55,9 122 15,5 24,5 4,9 6.9
pOf7 121 51,9 114 17,7 21,5 5,29 9,2
Média 125 56,2 114 16,0 22,4 4,54 7,27
Desvio 4,29 4,63 6,34 2,16 1.47 0,91 1.27

Padrao
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As magnitudes destas variaveis sdo estatisticamente diferentes entre S54
(crianga) e S58 (adulto), exceto para a componente médio-lateral (Fzmax e Fzmin) e
para Fzmax2 que n&o diferem entre os dois sujeitos.

Como ja discutido anteriormente, as médias das magnitudes destas variaveis
e suas diferengas estatisticas fornecem poucas informagées que podem ser
interpretadas em termos de diferentes padrées de movimentos. Porém, uma analise
do coeficiente de variagdo (CV) entre as tentativas individuais pode indicar diferengas
que caracterizam mais globalmente as curvas dinamicas entre os diferentes
individuos. Além disso, como se trata de grandezas biomecéanicas tomadas em
individuos ndo portadores de disfungées motoras ou ortopédicas, as diferengas entre
as intensidades das variaveis aqui apresentadas provavelmente refletem a
variabilidade tipica do comportamento motor humano. Apenas nos casos em que as
diferengas possam ter uma interpretagdo qualitativa importante, serdo discutidas as
intensidades das variaveis entre S58 e S54. Para os demais casos, as variaveis
infantis serdo comparadas com dados encontrados na literatura.

TAKEGAMI (1992) avaliou as tendéncias desenvolvimentistas das
intensidades e dos tempos de pico para as mesmas variaveis das trés componentes
das forgas de reagdo do solo em criangas entre quatro e dez anos de idade. Relata
apenas os resultados para as varidveis que apresentaram esta tendéncia de
mudangas em fungdo da idade, assim ndo é possivel comparar todas as
caracteristicas desejaveis. Além disso, como os dados deste autor s&o apresentados
na forma de valores discretos e ndo ha curvas, fica dificil concluir sobre diferengas e
semelhangas entre os dados de uma média entre os testes de 26 sujeitos de seis
anos e os valores de S54. No entanto, é possivel comparar e afirmar que os dados
de S54 encontram-se dentro das variagdes mostradas pelo autor citado. Por
exemplo, para Fymax2, o mesmo autor relata que as magnitudes estabilizaram-se
em torno de 105% PC aos sete anos de idade. S54 apresentou valores de 114 +

6,34% PC para a mesma variavel. Para Fxmax, as magnitudes s&o de 22,4 + 1,47%
PC para S54 e valores em torno de 23% PC s&o relatados por TAKEGAMI (1992).
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Os tempos de contato, impulsos verticais relativos, as taxas de crescimento
de Fy e as velocidades de deslocamento para as seis tentativas de S54 estio
apresentados na TABELA 7.

TABELA 7 - Tempos de contato (At), taxas de crescimento de Fy (TC Fy). impulsos
verticais relativos (Imp_y) e velocidade de deslocamento para seis
tentativas do andar de (S54).

Tentativas At TC Fy Imp_y Velocidade

(ms) (PCI/s) (%) (m/s)
pOf1 0,636 10,2 83,9 1,39
pOf2 0,584 23,9 84,5 1,49
pOf4 0,600 15,8 85,9 1,46
pOf5 0,584 28,1 86,9 1,42
pOf6 0,596 20,8 88,8 1,40
pOf7 0,604 16,8 87,0 1,47
Média 0,601 19,3 86,2 1,44
Desvio 0,019 6,30 1,80 0,04
Padrao

A taxa de crescimento da forga vertical tem sido empregada em estudos na
area da reabilitagdo que investigam as relagdes entre esta variavel e a etiologia ou
mesmo progressdo de condigdes patologicas dos membros inferiores, tais como
degeneracdes articulares e dores lombares (COLLINS & WHITTLE, 1989; MESSIER,
1992), apontando que valores elevados para a TC Fy, que correspondem a um
rapido crescimento da forga passiva, estejam presentes em individuos cujas fungGes
relacionadas & absorgdo das forgas no instante do impacto encontram-se
prejudicadas. A comparagdo entre os valores obtidos para este parametro nos
diferentes estudos é dificultada devido & variedade de métodos utilizados para o seu
célculo, além de diferentes populagdes. Por exemplo, SERRAO (1999) calcula a
razao entre Fy max 1 (dado em % PC) e o intervalo de tempo para atingi-lo em % da
fase de apoio, enquanto KRABBE (1994) representa a variavel temporal em
segundos e MESSIER (1992) calcula a inclinagéo da curva desde a origem da forga
vertical até o instante do primeiro pico. Em todos os casos, trata-se de identificar
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relagGes de sobrecargas no aparelho locomotor que ocorrem em intervalos de tempo
muito curtos para haver uma resposta ativa da musculatura, gerando o chamado
“pico passivo” nas componentes verticais (NIGG, 1985), que surge antes do primeiro
pico maximo (Fy max1). Esta variadvel tem maior importancia para a discussdo do
correr, devido as maiores velocidades de movimento e menores tempos de apoio.
Porém vale a pena discuti-la, tendo em vista o encontrado para S58. A TC Fy para
S58 apresentou valores médios bem superiores, com 60,0 + 13,3 PC/s, que S54,
com 19,3 + 6,30 PC/s, para as tentativas do andar. Claramente, este resultado para
S58 pode indicar potenciais dificuldades no controle da absorgéo da forga passiva. E
possivel avaliar estes resultados em termos da importancia da incidéncia de cargas
repetitivas do andar para S58, porém, ndo foram encontradas na literatura
referéncias que evidenciassem a relagdo entre TC Fy e reais cargas fisioldgicas
sobre o aparelho locomotor durante o andar.

O impulso vertical relativo (Imp_y) descreve uma capacidade motora
relacionada ao apoio e a sustentagdo do corpo, no sentido das trocas de energia com
a superficie de apoio. Valores entre 77% e 89% foram apresentados por LOBO DA
COSTA et al. (1998) para o andar no plano de criangas em faixa etaria equivalente
sem comprometimentos neuro-motores ou ortopédicos. Os valores para S54, com
86,2 + 1,80%, diferem estatisticamente dos obtidos por S58, com 88,1 + 0,26%,
porém, ambos descrevem uma capacidade de sustentagdo e progresséo adequada.
GLITSCH, FARKAS & PARIS (1993) usam esta variavel para identificar assimetrias
na capacidade de sustentagdo durante as fases de apoio entre os lados direito e
esquerdo de pacientes submetidos a procedimentos de reabilitagdo. Apontam estes
autores que tais assimetrias ndo poderiam ser identificadas com uma analise visual
do padrdo de movimento e os pacientes analisados, usando bandagem patelar,
apresentaram valores de Imp_y em torno dos 90%.

Os tempos de pico para as variaveis selecionadas das forgas de reagéo do
solo para as seis tentativas do andar de S54 estédo apresentados na TABELA 8.
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TABELA 8 -

S54 — ANDAR: tempo de pico (% fase de apoio)

Tentativas Fymax1 Fymin  Fymax2 Fxmin  Fxmax  Fzmax Fzmin
pOf1 25,7 47,7 75,4 21,3 79,8 8,8 17,5
p0f2 26,0 50,6 76,7 22,1 83,5 8,9 18,1
pOf4 21,3 55,8 75,3 17,3 81,3 9,3 19,1
pOf5 23,2 50,7 76,0 22,4 82,1 8,2 19,1
pOf6 16,8 51,7 79,2 11,4 82,5 10,1 20,8
pOf7 19,2 51,8 73,5 18,9 79,4 10,5 19,6
Média 22,0 51,4 76,0 18,9 81,4 9,30 19,0
Desvio Padrao 3,65 2,62 1,89 417 1,59 0,86 1,16

Em relagdo a componente vertical, TAKEGAMI (1992) descreveu um
decréscimo do tempo de pico até os seis anos de idade, quando os valores atingem
aproximadamente 23%. Os valores descritos para o tempo de pico de Fymax1 de
S54, com 22,0 + 3,65%, correspondem aos do autor citado, que associa este
decréscimo a um aperfeicoamento da capacidade de transferéncia de peso entre os
membros inferiores.

A distribuicdo temporal da componente antero-posterior foi a mais afetada
pela idade das criangas no estudo de TAKEGAMI (1992), variando tanto seu pico
frenador (Fxmin), quanto o propulsor (Fxmax). O tempo de pico para Fxmin
aumentou com a idade, atingindo valores estaveis em torno dos 16% por volta dos
sete anos. O tempo para Fxmin de S54 foi de 18,9 + 4,17%, comparavel ao descrito
por TAKEGAMI (1992). Uma possivel explicagdo para este crescimento do tempo
para Fxmin deve estar relacionada a uma melhor capacidade de resistir ao momento
externo nesta fase do apoio (vide FIGURA 50) que tende a produzir uma flexao-
plantar. Com a idade, este mecanismo deve ser aperfeicoado e esta tendéncia para a
flexdo-plantar provavelmente melhor controlada pelos dorso-flexores, produzindo
uma suave transferéncia da fase de acomodagédo do peso para a fase de apoio
plantar total. Interessante notar também que o tempo para Fxmin em S58, de 9,33 +
4,93%, foi bem abaixo dos valores discutidos para as criangas, o que reforga a

discussao feita com respeito a TC Fy para o adulto estudado.
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Apds uma avaliagdo das magnitudes maximas das variaveis selecionadas,
uma analise dos coeficientes de variagdo (CV) para as curvas pode revelar
caracteristicas importantes na distingdo entre um padrdo adulto e infantil, tornando
S58 e S54 mais comparaveis, uma vez que os CV refletem um aspecto mais global
das respostas dindmicas.

A TABELA 9 apresenta os coeficientes de variagdo para as seis tentativas de
cada sujeito para as trés componentes da forga de reagéo do solo.

TABELA 9 - Coeficiente de variacdo da com te vertical (F Antero-posterior
Fx) e médio-lateral (Fz) das for de reacdo d olo ra_seis
tentativas do andar.

Coeficiente de variagéo (%)

Sujeitos Fy Fx Fz

S50 45,9 115 143
S51 31,4 46,5 166
S52 251 43,0 204
S53 51,1 68,8 146
S54 45,5 45,5 94,6
S55 21,1 21,6 108
S58 11,6 b 23,5

DAVID (2000) representa uma importante fonte de comparagdo com os
dados aqui apresentados, apesar de claras diferengas quanto aos modelos utilizados
para o calculo dos momentos articulares resultantes, que serdo mais discutidas
adiante. Esta autora relatou os coeficientes de variagdo (CV) inter-sujeitos para
grandezas biomecanicas do andar em criangas entre 6 e 10 anos de idade
categorizadas em quatro grupos etarios. Para as forgas verticais, seus dados
apresentaram um CV variando entre 9% e 17%. Para as forgas antero-posteriores, os
CV variaram entre 28% e 37%. Para as médio-laterais, os CV estiveram entre 37% e
93%. N3o foi descrita nenhuma tendéncia de crescimento ou redugdo dos CV em
funcdo da idade.

No presente estudo, os valores do CV para as componentes da forga de

reacdo do solo entre as tentativas das criangas (intra-sujeitos) variaram entre 21 1%
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e 51,1% para a forga vertical, entre 31,9% e 115% para a forga antero-posterior e de
94,6% a 166% para a médio-lateral. Estes valores estdo acima dos reportados por
DAVID (2000), apesar de manterem a tendéncia de menores variabilidades para a
componente vertical. A componente médio-lateral, como ja discutido, apresenta
baixas magnitudes associadas a uma alta variabilidade, o que precisa ser
considerado quando da discussdo de seu padréo.

Os CV das forgas de reagédo do solo para o adulto foram significativamente
menores daqueles apresentados pelas criangas. Para a componente vertical, S58
obteve um CV de 11,6%, 5,2% para Fx e 23,5% para Fz, equivalentes aos CV
descritos para variagdes intra-sujeitos por WINTER (1991), de aproximadamente
10% para Fy e 26% para Fx em cadéncia natural. Para a componente médio-lateral
ndo foram encontrados dados comparaveis na literatura.

A FIGURA 40 pretende ilustrar uma outra discussdo que deve ser feita
quando da avaliagédo de grandezas cinéticas em criangas. Apesar de estatisticamente
n&o haver diferengas significativas entre os valores médios obtidos para a variavel de
Fymax2 entre S58, com 112 + 1,00% PC e S54, com 114 + 6,34% PC, as curvas
apresentam variabilidades distintas. Para S58, Fymax1 foi de 115 + 4,00% PC e para
Fymax2 de 112 + 2,00% PC, suas intensidades tendendo a valores equivalentes e o
CV para a forca vertical foi de 11,6%. Por outro lado, o CV para S54 na forga vertical
foi de 45,5%, com a tendéncia de valores aumentados para Fymax1 comparados
com Fymax2, que se reproduziu em todas as criangas. Este fato pode refletir que a
variabilidade das curvas das forgas de reagdo do solo necessariamente precisa ser
discutida em conjunto com as intensidades de variaveis selecionadas, pois um fator
isolado do outro n&o caracteriza completamente o comportamento infantil. Para a
FIGURA 40, pequenas distingdes de magnitudes entre S58 e S54 estao associadas a

uma variabilidade aproximadamente quatro vezes maior para S54.
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FIGURA 40 -Forcas verticais de reagéo do sol ndar em Ito, N=
S54 (crianca, N=6). Destacam-se as semelhantes magnitudes e
aproximadamente uma variabilidade quatro vezes maior par S54.

O contrario pode ser observado na FIGURA 41. Tem-se uma situagao com
menores diferengas de variabilidade entre as curvas de S58 (11,6%) e S52 (25,1%),

porém grandes diferengas em magnitudes.
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Assim, pode-se dizer que parece mais adequado representar variaveis
cinéticas infantis na forma de curvas individuais, pois o agrupamento de dados de
diferentes sujeitos n&o leva em conta variabilidades importantes, podendo gerar
interpretagGes equivocadas sobre a qualidade de um certo padrdo quanto a sua
normalidade. Estas variabilidades podem ser consideradas caracteristicas
qualitativas do padrdo, como representantes da adaptabilidade de um
comportamento motor. Neste sentido, cada ciclo parece independente de maneira
que a apresentagdo de cada um proporciona um melhor referencial para andlise e
comparagbes. O mesmo comportamento para a variabilidade pode ser observado

para a componente antero-posterior da forga de reagdo do solo, FIGURA 42.

------ S58:CV=52%

FHEER ——S55:CV=319%

Fx (% PC)

% fase de apoio

FIGURA 42 -Forcas antero-posteriores de reacdo do solo para seis tentgtivas do
andar em S58 (adulto) e S55 (cri . Destacam-se cas diferencas
de maanitudes maximas e variabilidade seis vezes maior para S55.

Como ilustrado na figura acima, pequenas diferencas de magnitudes para
variaveis selecionadas podem estar associadas tanto a maiores (FIGURA 42) quanto

a menores (FIGURA 41) diferengas entre as variabilidades nos padrées gerais das

curvas.
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4.1.2 Variagao angular

Nesta sessdo estdo apresentados os resultados para as variages angulares
no plano sagital do tornozelo e joelho, considerando o 4angulo absoluto de um
segmento (perna e pé, para o angulo do tornozelo e coxa e perna, para o angulo do
joelho). Assim, estdo representadas as proje¢des dos angulos no plano da imagem
do sistema SELSPOT II.

E importante ressaltar que para efeito deste estudo estes angulos sé tém
importancia 8 medida que auxiliam na interpretacdo dos dados da cinética, ou seja,
os deslocamentos angulares tém fungdo apenas descritiva, ja que ndo entraram nos
calculos de momentos articulares devido ao modelo empregado.

As FIGURAS 43 e 44 mostram as curvas tipicas para as flexdes e extensdes
de tornozelo e joelho durante a fase de apoio do andar.

Durante a fase de acomodagéo do peso, no inicio do apoio, os eventos mais
criticos sdo a flexdo-plantar no tornozelo (T-min) e a flexdo do joelho (J-max). Esta
flexdo do joelho durante a acomodagio do peso é denominada de “onda de flexéo de
joelho” (SUTHERLAND et al., 1988). Tanto a flexdo do joelho, quanto a flexdo-plantar
do tornozelo no inicio do apoio bem caracterizam um padrdo maduro para o andar,
pois surgem consistentemente em criangas a partir dos dois anos de idade
(SUTHERLAND et al., 1988).

A flexdo do joelho combinada a segunda flexdo-plantar do tornozelo sao
eventos tipicos do final da fase de apoio, durante o inicio do apoio do pé contra-
lateral. Estas caracteristicas estdo presentes tanto em S58 (FIGURA 43), quanto em

S54 (FIGURA 44).
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Graus S58:andar
flexsio Variaggio angular

% fase de apoio

FIGURA 43 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T curvas mé
variacdes anqulares de tornozelo e joelho no plano frontal para S58 no
andar.

A TABELA 10 apresenta os valores individuais dos &ngulos articulares para
os seis testes de S58 para o andar. Apesar das varidveis dos angulos articulares
selecionadas serem estatisticamente diferentes em termos de magnitudes medias e
tempos de pico entre S58 e S54, exceto para os valores de J-max que foram iguais

em magnitude, o padréo geral das curvas é muito semelhante e néo se pode falar em

diferengas quanto aos padrdes.

TABELA 10 -Variacdo anqular no plano sagital para o tornozelo (T-max e T-min) e

joelho (J-max e J-mi ndar ulto (S58, N=6).
S58 — ANDAR: variagao angular (graus)
Tentativas T-max T-min J-max J-min
p0f3 106 88,8 23,2 73
pOfé 108 88,6 24,4 6,7
p0f5 104 88,4 28,2 5,2
pOf6 106 85,6 28 6,1
pOf7 105 87.4 28,5 5,1
p0f8 104 84,9 28,2 52
Média 105 87,3 26,7 5,93

Desvio Padrao 1,42 1,66 2,32 0,92
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Abaixo estdo os tempos de pico para as variaveis selecionadas. A
distribuigdo temporal dos valores de pico para S58 e S54 segue os padrdes
estabelecidos na literatura (SUTHERLAND et al., 1988; WINTER, 1991). A variavel
de J-min corresponde ao valor do angulo de flexdo-extensdo do joelho no instante
exato do inicio do apoio, ou seja, quando o tempo corresponde a 0% da fase de
apoio, por isso ndo consta das tabelas sobre os tempos de pico para as variaveis

selecionadas.

TABELA 11- Tempos de pico para as variacdes a lar r torn -max e
T-min) e o joelho (J-max e J-min) no plano sagital para o andar de S58
(N=6).

S58 — ANDAR: variagd@o angular
(tempo de pico em % do apoio)

Tentativas T-max T-min J-max
pOf3 67,0 7,0 23,0
p0f4 66,0 11,0 30,0
pOf5 63,0 10,0 29,0
p0fé 67,0 12,0 37,0
pof7 65,0 7,0 28,0
pOf8 63,0 10,0 29,0
Média 65,2 9,50 29,3
Desvio Padrao 1,83 2,07 4,50

A FIGURA 44 apresenta as curvas para a flexdo-plantar e dorso-flexdo do

tornozelo e de flexdo e extensdo do joelho para a seis tentativas de S54.



FIGURA 44 -Curvas _individuais de seis tentativa
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As magnitudes das variaveis selecionadas estdo apresentadas na TABELA

12.

TABELA 12 -Variacdo anqgular no plano sagital para o tornozelo (T-max e T-min) e o

joelho (J-max e J-min) para o r da crian
S54 — ANDAR: variagao angular
(Graus)

Tentativas  T-max T-min J-max J-min
pOf1 108 83,4 29,1 0,6
p0f2 107 86,0 28,5 3.9
p0f4 110 85,4 26,0 1.7
p0f5 110 86,4 29,9 3,8
p0f6 108 84,3 28,4 39
pOf7 109 85,4 20,7 0,2
Média 109 85,2 26,9 2.3
Desvio 1,18 1:dl 3,48 1,67

Padrao

=6).
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Os valores de tempo de pico para as variaveis selecionadas da variagao
angular no plano sagital para joelho e tornozelo estdo na TABELA 13.

crianca (S54, N=6).

S54 — ANDAR: variagédo angular
(tempos de pico em % do apoio)

Tentativas T-max T-min J-max.
pOf1 73,1 12,5 23,7
p0Of2 71,8 134 275
pOf4 75,0 14,4 21,7
pOf5 76,3 144 26,9
pOf6 785 16,8 27,5
pOf7 76,3 15,56 20,9
Média 752 145 247

Desvio Padrao 2,42 1,52 3,00

Os eventos selecionados para andlise guardam importantes relagées com a
tarefa de controle de sobrecargas durante o andar. O primeiro pico minimo para o
tornozelo (T-min) caracteriza a flexdo-plantar que é produzida imediatamente apds o
contato do calcanhar com o solo. O valor maximo (T-max) representa a magnitude do
angulo no final da dorso-flexdo que tipicamente predomina na fase de apoio simples.
Ap6s atingido o pico da dorso-flexdo, inicia-se a segunda flexdo-plantar a medida que
0 pé contra-lateral faz contato com o solo. Esta flexdo-plantar culmina com a perda
de contato deste pé com o solo. Para o joelho, o valor minimo (J-min) descreve a
amplitude angular no instante do contato com o solo. O primeiro pico de flexao (J-
max) caracteriza o conhecido mecanismo de absor¢gdo de impactos (INMAN,
RALSTON & TODD, 1981), seguido pela extensé@o que predomina no apoio simples.
O inicio da segunda flexdo do joelho é evento tipico do final do apoio em preparagao

para a fase de balango.
A flexdo-plantar no inicio do apoio (T-min) & resultado do momento articular
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externo no tornozelo que atua no sentido de realizar esta flexao-plantar (FIGURA 50).
Até o pico de T-min, o grupo dos dorso-flexores atua excentricamente,
desacelerando o pé desde o contato inicial até o apoio plantar total Quanto maior o
tempo necessario para se atingir este pico de flexdo-plantar, mais eficiente deve ser
a atividade dos dorso-flexores na desaceleragéo gradual do segmento do pé até que
este atinja a posig¢éo de apoio plantar total. SUTHERLAND et al. (1988) mostraram
que n&o ha um T-min (pico flexor-plantar) no andar de criangas de um a 1,5 ano de
idade. No mesmo estudo, os autores citados também realizaram uma analise da
atividade elétrica do M. tibial anterior, que mostrou claras tendéncias
desenvolvimentistas, onde o controle do T-min surge gradualmente a partir dos dois
anos de idade.

A fase de desaceleragdo da componente antero-posterior da forga de reagéo
do solo foi associada aos movimentos do tornozelo no plano sagital (KATHO et
al.,1993). Estes autores evidenciaram que o tempo de pico para se atingir Fxmin
cresce com a idade e que isto ocorre devido ao amadurecimento da fungéo dos
dorso-flexores no controle apropriado do apoio plantar total do pé desde o inicio do
apoio. Assim, pode-se esperar que o pico de Fxmin coincida com a fase em que
ocorre a flexdo-plantar do tornozelo. A FIGURA 45 ilustra a relagéo entre estas
variaveis para o andar.

Quando se avalia a relagdo entre os tempos de pico para Fxmin e T-min,
nota-se que ambos ocorrem aproximadamente no mesmo intervalo (FIGURA 45).
S54 apresentou tempos de pico médios de 16,0 + 2,16% para Fxmin e de 14,5 +
1,52% para T-min, enquanto S58 obteve tempos de pico médios de 9,33 + 4,93%
para Fxmin e de 9,50 + 2,07% para T-min. Assim, pode-se dizer que a relagdo
temporal entre estas variaveis representa um dado importante nas analises do andar,
pois reflete o conhecido mecanismo de absorgdo de impactos na fase de

desaceleragdo do movimento no instante do contato.
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% fase de apoio

FIGURA 45 -Relagio entre a variacdo angular no plano sagital para o tornozelo e
joelho e a componente antero-posterior da forca de reacdo do solo (Fx)
para S54 no andar. Estdo representadas as curvas de seis tentativas e

a curva média.

Também pode-se relacionar a forga vertical (Fy) com a variagdo angular do
joelho (FIGURA 46).

% fase de apoio

FIGURA 46 - Relacéo entre a variacdo anqular no plano _sagital para o joelho e a
componente vertical da forca de reagdo do solo (Fy) para S54 no andar.
Estdo representadas as curvas de seis tentativas e a curva meédia.
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A FIGURA 46 mostra que Fymax 1 e o crescimento até Fymax2 coincidem
temporalmente com a pequena flexdo do joelho no inicio do apoio e com o inicio da
segunda flex&o do joelho ao final do apoio, respectivamente. Na fase de acomodagao
do peso, tanto Fymax1 quanto a flexdo do joelho tém um carater de controle da
sobrecarga. A absorgdo de poténcia mecanica pelo joelho nesta fase confirma este
fato (OUNPUU et al., 1991 ). No ultimo tergo do apoio, Fymax2 pode estar
relacionado a uma fungdo mais propulsora, mas o inicio da flexdo do joelho
corresponde a uma fase em que esta articulagdo esta absorvendo poténcia mecénica
e ndo gerando-a (OUNPUU et al., 1991). Assim, a segunda flexdo do joelho nio
contribui efetivamente para a propulsdo, indicando apenas a perda gradual de
contato com o solo. O valor de Fymin é atingido enquanto o joelho se estende e
provavelmente esta mais relacionado a movimentagdo da perna contra-lateral, que
n&o foi avaliada neste estudo.

Ainda é preciso avaliar os coeficientes de variagdo para os angulos no plano
sagital para o tornozelo e joelho. A TABELA 14 apresenta os resultados obtidos para

os sujeitos avaliados.

TABELA 14 -Coeficientes de variagdo das variagcdes angulares no plano sagital para
o tornozelo e joelho nas seis tentativas do andar.

Coeficiente de variagéo (%)

Sujeitos Tornozelo Joelho
S50 | 19,4
S51 2,3 22,2
S52 2,2 9,90
S563 2,0 9,10
S54 8,2 11,1
S55 2,1 19,4
S58 1,8 11,0

— iqveis cinematicas
Estes baixos resultados para a variabilidade das variaveis

- R ER (1991). Os dados
: & iscussdo feita por WINT
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joelho. A exemplo de S54, a variabilidade foi de 8,2% para o tornozelo e de 11,1%
para o joelho. N&o foram encontrados dados na literatura para comparagao da
variabilidade de variaveis cineméticas do andar infantil, porém, como as variaveis
aqui analisadas ja estdo presentes e maduras desde os quatro ou cinco anos
(BURNETT & JOHNSON, 1971; SUTHERLAND et al., 1988), parece aceitavel
comparar os dados das criangas deste estudo com os de adultos. DAVID (2000)
apresenta valores de CV bem mais elevados para o andar de criangas de diferentes
faixas, porém como trata-se de uma andlise inter-sujeitos, a comparagdo nio se
aplica. Devido a baixa variabilidade destas grandezas cinematicas, elas podem ser
representadas na forma de curvas médias e de desvios-padrdo, como na FIGURA
47.

S54: Angulos de tornozelo e joelho S58: Angulos de tornozelo e joelho
) Angul de?:\:c::arcv 18%
- CV=82% 110+ 0: CV =1,
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FIGURA 47 -Curvas_médias e de desvios-padrdo para a variagdo angular do
tornozelo e joelho no plano sagital em seis tentativas do andar para S54

e S58.
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Comparando os dados de S54 com os de S58, verifica-se que as maiores
diferencas de variabilidade entre os dois sujeitos estdo nos valores para o tornozelo
(1.8% para S58 e 8,2% para S54), enquanto que para o joelho ndo houve
praticamente diferencas (11% para S58 e 11,1% para S54). Também nota-se que
S58 apresentou amplitudes menores de variagées para o joelho no inicio do apoio
(dadas pelas diferengas entre as magnitudes de J-min e J-max), apesar de valores
medios estatisticamente iguais aos de S54. Assim, além de valores de pico, a
discussdo sobre as amplitudes de movimento articular para fases especificas de
movimento pode contribuir para a analise do padrao.

Apesar de os movimentos articulares terem claramente uma configuragdo
tridimensional, tanto em criangas normais como com dificuldades de locomogéo
(OUUNPU et al., 1991), mesmo diante das limitagbes da abordagem apresentada
para a analise dos angulos articulares neste estudo, € possivel avaliar estas variaveis
de maneira que estas contribuam para a compreensdo do padréo, principalmente se

os angulos articulares forem combinados com outros dados da cinética.

4.1.3 Momentos articulares resultantes

Grandezas cinéticas fornecem uma oportunidade de se compreender as
causas dos padrées observados. Forgas de reagdo do solo € momentos articulares
resultantes pertencem a esta categoria de grandezas biomecénicas. Particularmente,
momentos e poténcias articulares tém contribuido também no @mbito da reabilitagao
para o diagnéstico de distirbios locomotores em criangas e para a avaliagdo de
procedimentos terapéuticos (OUNPUU et al., 1996).

Os momentos para o tornozelo sdo descritos em relagéo ao sistema de
coordenadas fixo ao pé e os do joelho em relagdo ao sistema de coordenadas fixo a
perna. Inicialmente, os momentos serdo apresentados em Nm/kg, caracterizando um
procedimento de normalizagdo pela massa de cada sujeito. Os momentos articulares
também serdo discutidos a partir de um segundo procedimento de normalizagéo, que

leva em conta a massa corporal € o comprimento do segmento inferior,
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transformando-os em uma grandeza adimensional. Os resultados para as duas
estratégias de normalizagdo serdo discutidos comparativamente. Estdo plotados nos
graficos os momentos externos e a discussdo é feita sobre o papel de grupos
musculares predominantemente ativos a fim de, no minimo, equilibrar os momentos
externos.

A seguir, estdo as curvas dos momentos resultantes nos planos sagital e
frontal para S58 (FIGURA 48) e S54 (FIGURA 49).

S58: Andar
B Momentos articulares resultantes no plano sagital
10 Joelho
0,5
Z 004
054 - }—3
ﬂem -1,0 T T T T T T5
dorso-ﬂe)g‘ég_ —T6
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% 0.5 — média
Z 004
054
fledoplener™—3 p P .2 7
% fase de apoio

FIGURA 48 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T8) e curvas medias para os
momentos _articulares resultantes no plano sagital para tornozelo e

joelho no andar de S58.
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S54: Andar
extens3o Momentos articulares resultantes no plano sagital
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FIGURA 49 -Curvas individuais de cinco tentativas (T1-T7) e curvas médias para os
momentos articulares resultantes no _plano sagital para tornozelo e

joelho no andar de S54.

No plano sagital, os momentos para o tornozelo e o joelho apresentam
algumas caracteristicas bem consistentes, tanto para S58 (FIGURA 48), quanto para
S54 (FIGURA 49), que serdo discutidas a seguir.

Para o tornozelo, um pequeno momento flexor-plantar surge no contato
inicial (MFP), devido & posigdo do vetor da forga reagao do solo que passa
posteriormente ao centro da articulagao talo-crural. Nesta fase, o grupo dos musculos
dorso-flexores deve estar ativo para garantir um apoio progressivo da planta do pé
sobre o solo, até o apoio plantar total. Como o tornozelo esta realizando uma flexao-
plantar nesta mesma fase (FIGURA 50), o momento interno dos dorso-flexores deve
ter a fungdo de desacelerar esta flexdo-plantar, atuando excentricamente. O
momento flexor-plantar é seguido por uma fase onde predomina um momento dorso-
flexor, crescendo desde o apoio plantar total até atingir seu pico, préximo ao final da
fase de apoio (MDF), durante a propulsdo. O momento dorso-flexor é resultado da
posigdo anterior do vetor forga de reagéo do solo em relagdo ao tornozelo, tendendo
a girar o segmento do pé no sentido de uma dorso-flexdo. Esta dorso-flexdo deve ser
resistida pelos musculos flexores-plantares que, enquanto a planta do pé estiver em

contato com o solo, realizam a translagdo da tibia e fibula sobre o 0sso talus,
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atuando excentricamente. A dorso-flexdo do tornozelo nesta fase indica que os
flexores-plantares exercem atividade excéntrica. A medida que o calcanhar perde o
contato com o solo, fato que pode ser avaliado com a mudanga de sentido de
movimento do tornozelo de uma dorso-flexdo para uma flexdo-plantar, ha um
aumento da atividade muscular responsavel pela geragdo de poténcia mecanica no
tornozelo, com predominio da atividade dos flexores-plantares (SUTHERLAND et al.,
1980). Este dado estd em acordo com o pico do momento externo dorso-flexor que
corresponde ao predominio da atividade de flexores-plantares. A perda de contato
com a plataforma resulta na redugdo gradual do momento dorso-flexor ao final do
apoio. OUNPUU et al., (1996) mostraram os perfis de produgdo e absorgdo de
poténcia mecanica nas articulagbes durante o andar de criangcas e seus dados
reforcam a discussio feita acerca da atividade dos musculos no controle dos
momentos externos e na produgéo de movimentos.

As relagdes entre as varigdes angulares e os momentos resultantes para o
plano sagital, ja discutidas para o tornozelo e discutidas a seguir para o joelho,
podem ser avaliadas nas FIGURAS 50 e 51.

S54: andar )
nmenbsarﬁajar&semguosnoplarpsgtal

FIGURA 50 -Representacdo grafi individuais e médias para 0 momento
articular resultante e o angulo do tornozelo no plano sagital para o

andar.
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No joelho, um momento resultante flexor atua na fase de acomodagdo do
peso (MF). Este precisa ser controlado pelos misculos extensores do joelho, a fim de
que nao haja colapso do membro inferior em fungdo da gravidade. Uma vez que ha a
flexdo do joelho nesta fase (FIGURA 51), os extensores atuam excentricamente. A
absorg&o de poténcia mecanica no joelho nesta fase (OUNPUU et al., 1996) confirma
a atividade excéntrica do grupo dos extensores do joelho. Na seqiiéncia, & medida
que o ponto de aplicagdo da forga de reagdo do solo se transfere para a porgéo
anterior do pé, o momento externo gradualmente passa a ser um momento extensor,
que atinge o seu pico na fase de propulsdo (ME), com predominio da atividade do
grupo de musculos flexores do joelho. Como ocorre uma extensado do joelho nesta
fase, flexores atuam de forma excéntrica. OUNPUU et al. (1996) mostraram que
nesta fase ha uma geragdo de poténcia mecanica no joelho, porém, como &€ muito
pequena a magnitude do momento extensor externo, seria interessante comparar a
atividade eletromiografica de flexores de joelho, necessaria para o controle deste
momento extensor externo, com a de extensores do joelho, necessaria para a
produgdo de energia para a progressdo, a fim de se definir mais precisamente quem
é o responsavel pelo controle do movimento nesta fase. N&o foi encontrada na
literatura referéncia que discutisse a este respeito. A medida que se aproxima a fase
de propuls3o, inicia-se a flexdo do joelho prévia a perda de contato com o solo. Em
seguida, o momento externo passa a atuar no sentido de provocar uma flexdo do
joelho, porém, a gradual redugdo do momento externo nesta fase estd mais

associada a perda de contato com o solo.
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S54: Andar
flexdo 801 momentos resultantes e angulos no plano sagital

FIGURA 51 -Representacao grafica das curvas individuais e médias para o momento
articular resultante e o angu ioelho no plano saqital par ndar.

Serdo apresentadas as magnitudes relativas e os tempos de pico para
variaveis selecionadas para os momentos articulares resultantes no tomozelo e
joelho (TABELAS 15, 16, 17 e 18).

Os momentos no plano sagital para o tornozelo para a variavel MDF sédo em
média de 1,3 + 0,01 Nm/kg para S58 e de 1,4 + 0,1 Nm/kg para S54. OUNPUU
(1990) reporta curvas e dados individuais para criangas durante o andar e seus
resultados médios para MDF foram de 1,14 Nm/kg. Para MFP os valores do presente
estudo estiveram em tomo de 0,36 + 0,01 Nm/kg para S58 e de 0,54 + 0,62 Nm/ kg
para S54. OUNPUU (1990) obteve valores médios para MFP de 0,13 Nm/kg.

Para o joelho, os valores médios para ME foram de 0,27 + 0,11 Nm/kg para
S58 e de 0,16 + 0,06 Nm/kg para S54. No estudo ja citado acima, a autora relata
valores para ME de 0,36 Nm/kg para as criangas estudadas. Para MF, os valores
foram de 0,82 + 0,10 Nm/kg para S58 e de 0,59 + 0,28 para S54, enquanto OUNPUU
(1990) apresenta valores médio de 0,47 Nm/kg para 0s momentos flexores de joelho
na fase de apoio do andar. Estas magnitudes, apesar de estatisticamente diferentes,
sugerem resultados semelhantes entre O adulto e a crianga e existe boa

concordancia com os valores numericos apresentados no estudo de OUNPUU

(1990). Os resultados para 0s coeficientes de variagdo, mostrados adiante, sugerem
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que apesar de semelhangas entre as magnitudes, a variabilidade média das curvas

parece um melhor fator descritor das curvas dinamicas para as criangas deste
estudo.

TABELA 15 - —ﬂwmﬁmmmﬂﬂgumxmmumm

in d r
ﬂgxor (MF), abdutor maxlmg e _minimo para o ioglhg durante o andar
para S58 (N=6).

S58: Momentos articulares resultantes (Nm/kg)

Tornozelo Joelho
- Sagital Frontal Sagital Frontal

MDF MFP MS MP ME MF MA MA

max min

pOf3 1,3 0,36 0,18 0,02 0,16 0,70 0,89 0,44
pOf4 1,2 0,36 0,23 0,06 0,12 0,84 0,96 0,49
pOf5 1,3 0,36 0,23 0,03 0,36 0,80 0,94 0,48
pOf6 1,3 0,35 0,22 0,01 0,34 0,93 1,05 0,47
pOf7 1,3 0,34 0,19 0,02 0,29 0,82 0,93 0,44
pOf8 1,3 0,36 0,23 0,03 0,36 0,80 0,94 0,48
Média 1,3 0,36 0,21 0,02 0,27 0,82 0,95 0,47
Desvio 0,03 0,01 0,02 0,03 0,11 0,10 0,05 0,02

Padrao

Os valores médios para os tempos de pico das variaveis acima sdo: para
MDF em torno de 80 + 0,89% em S58 e de 78 + 1,4% para S54; para MFP s&o de
6,3 + 2,3% para S58 e de 14 + 3% para S54. Para os momentos sagitais no joelho,
os valores sdo de: para ME em torno de 69 + 1,9% para S58 e de 60 + 5,6% para
S54 e para MF de 19 + 1,5% para S58 e de 21 + 3,5% para S54. Estes resultados
quanto a distribuigdo temporal das varidveis selecionadas para os momentos
resultantes estdo em geral de acordo com o relatado em outros estudos (OUNPUU et
al., 1991; WINTER, 1991). Nota-se uma antecipagéo do momento flexor-plantar para
S58, com grande amplitude de variagdo, o que precisa ser avaliado nas curvas

individuais.
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LMFP) supinador (MS) e Dron
LME). flexor (MF). abdutar ador (MP) Dara o tornozelo e extensor

s - maximo e minimo para o joelho durante o
S58: Tempos de pico (% fase de apoio)
Tornozelo Joelho
Sagital Frontal Sagital Frontal

MDF MFP MS MP ME MF MA MA
max min
pOf3 81 5,0 13 36 71 18 19 56
pOf4 80 11 18 40 66 22 20 47
pOf5 79 6,0 18 45 69 20 19 44
pOf6 79 50 19 46 70 19 21 49
pOf7 81 5,0 18 47 71 20 19 56
pOf8 80 6,0 18 44 69 18 19 45
Média 80 6,3 17 43 69 19 19 49
Desvio 0,89 23 2,2 4,20 1,9 1,5 0,84 53

Padréo

TABELA 17 -Magnitudes dos momentos dorso-flexor (MDF), flexor-plantar (MFP),

supinador (MS) e pronador (MP) para o tornozel extensor E
flexor (MF), abdutor maximo e minimo para o joelh rante ndar
para S54 (N=6).

S54: Momentos articulares resultantes (Nm/kg)

Tornozelo Joelho
Sagital Frontal Sagital Frontal

MDF MFP MS MP ME MF MA MA

max min

pOf1 1,3 0,29 0,09 0,29 0,22 0,59 0,43 0,08
p0f2 1,4 0,24 0,07 0,33 0,22 0,44 0,44 0,10
pOf4 1,4 0,24 0,14 0,32 0,19 0,48 0,51 0,24
pOf5 1,4 0,43 0,24 0,31 0,12 0,69 0,50 0,18
pOf6 1.5 1,8 0,66 0,34 0,15 1,1 0,53 0,16
pOf7 1,4 0,25 0,10 0,25 0,06 0,26 0,52 0,16

Média 1,4 0,54 0,22 0,31 0,16 0,59 0,49 0,15

Padrao
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TABELA 18 -Tempos de pico para os momentos dorso-flexor (MDF), flexor-plantar
(MEP), supinador (MS) e pronador (MP) para o tornozelo e extensor

andar para S54 (N=

S54: Tempos de pico (% fase de apoio)

Tornozelo Joelho
Sagital Frontal Sagital Frontal

MDF MFP  MS MP ME MF MA MA

max min

pOf1 77 10 11 80 56 24 25 48
pOf2 78 11 15 78 69 23 24 54
pOf4 779 14 18 74 58 22 23 53
pOf5 78 18 18 77 58 18 24 52
pOf6 81 15 15 78 54 16 20 52
pOf7 78 14 19 72 64 25 25 42
Média 78 14 16 76 60 21 23 50
Desvio 14 3 3,2 3.1 5,6 3,5 33 4,5

Padrao

Em relagdo aos momentos no plano frontal, & preciso que se discuta as
limitagSes deste modelo antes que se faga quaisquer andlises de suas magnitudes e
tempos de pico. Quando os eixos X, Y e Z definidos para o sistema de coordenadas
fixas & perna nio coincidirem com os eixos do sistema de coordenadas globais,
definido a partir da plataforma de forga, é dificil se fazer consideragées sobre os
efeitos das forgas de reagdo do solo sobre os segmentos corporais estudados. Isto
ocorre sempre que o sujeito fizer um apoio obliquo sobre plataforma, de maneira que
0s eixos anatdémicos internos ndo sejam mais paralelos aos eixos da plataforma.
Além disso, a magnitude dos momentos no plano frontal € em geral menor que a
magnitude dos momentos no plano sagital e, conseqientemente, qualquer desvio do
sistema de coordenadas internas pode levar a grandes erros para este plano. Uma
Vez que a maneira como foi realizado o apoio sobre a plataforma n&o foi controlada,
Os resultados para o plano frontal precisam ser considerados com cautela.

Valores maximos e tempos de pico sdo muito variaveis intra e inter-sujeitos,

portanto n3o sera feita discussdo sobre os valores quantitativos.
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$58: Andar
Momentos articulares resuitantes no plano frontal
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FIGURA 52 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T8) e curvas médias para os
momentos articulares resultantes no plano frontal para tornozelo e

joelho no andar de S58.
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FIGURA 53 -Curvas individuais de cinco tentativas (T1-T7 v
momentos articulares resultantes n no_frontal
joelho no andar d 4.

Como pode ser observado nas FIGURAS 52 e 53, os momentos no plano
frontal para o joelho apresentam padrdes semelhantes entre S58 e S54. Entretanto,
ha claras diferengas de padrdo para o tornozelo entre estes dois sujeitos. GLITSCH
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(1992) apresentou tambéem padroes de momentos no plano frontal visivelmente
distintos para diferentes sujeitos e curvas apresentadas por DAVID (2000) parecem
bem diferentes, mesmo entre os lados direito e esquerdo. Considerando-se a baixa
magnitude dos momentos resultantes no plano frontal para o tornozelo, parece
prudente discutir apenas seu padrdo geral. Uma vez que as curvas dos demais
sujeitos avaliados se assemelham a curva de S54, a discussdo sobre o padrao do
momento no plano frontal sera feita com base nos dados de S54. Exemplarmente, a
FIGURA 54 apresenta os resultados para outros dois sujeitos (S52 e S53) quanto
aos padrées das curvas para os momentos articulares resultantes no plano frontal.

S&82: Andar

abduc2o g - Momentos articulares resultantes no plano frontal
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FIGURA 54 -Curvas individuais edi r t frontal para o

tornozelo e joelho durante o andar para os sujeitos S52 (A) e S53 (B).

Poucos estudos relatam os padroes dos momentos no plano frontal no andar
de criangas. OUNPUU et al., (1991, 1996) descrevem apenas os momentos no plano
sagital e os dados de DAVID (2000) foram 0s unicos encontrados na literatura.
Porém, mesmo os resultados desta autora parecem de dificil comparagdo, uma vez

que ndo sdo apresentadas curvas individuais e sim agrupadas por faixa etaria.

Enquanto os momentos no plano sagital refletem mais o carater propulsor do

movimento e serem principalmente controlados pelos desenvolvidos grupos

musculares ao redor das articulagdes dos membros inferiores, os momentos no plano
frontal e transversal, este Ultimo nao analisado aqui, precisam ser sustentados p
omotor, devido & auséncia de grupos musculos

plano frontal podem ser considerados

elas

estruturas passivas do aparelho loc

especializados. Neste sentido, momentos no

como uma sobrecarga que nao contribui diretamente para a locomog&o, mas muito
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provavelmente para a estabilidade das articulagées e para a regulagédo do equilibrio.

Durante a fase de apoio do andar, o arco longitudinal do pé é achatado pelas
sobrecargas, ocorrendo uma pronagdo a partir do antepé. Quando este arco é
acentuado, ocorre uma supinagdo. A amplitude destes movimentos depende da
rigidez ligamentar e da seguranga da musculatura que resiste a eles. Esta amplitude
poderia ser avaliada pela variagdo dos angulos de pronagéo e supinagdo. Porém,
GLITSCH (1992) e KRABBE (1994) mostraram que o &ngulo maximo de pronagdo no
inicio do apoio ndo é um bom indicador de sobrecargas neste plano de movimento,
pois este ndo esta associado a valores elevados dos momentos no plano frontal para
o tornozelo. Como pode ser visto na FIGURA 53, o0 momento maximo de pronagao
ocorre no ultimo terco do apoio e este resultado foi consistente entre os sujeitos
avaliados. As variagbes angulares no plano frontal para o tornozelo e joelho ndo
foram avaliados neste estudo.

A supinagdo no inicio do apoio (MS) indica que o vetor da for¢a de reagéo do
solo passa medialmente ao centro articular do tornozelo, tendendo a supinar esta
articulagdo e a sobrecarrega-la em sua porgéo lateral. Este momento precisa ser
resistido pelos tendées de musculos e ligamentos que cruzam a porgao lateral do pé,
como dos pronadores (M. perdnio e M. extensor longo dos dedos) e principalmente
pelos ligamentos laterais que interligam os ossos do pé. Ao final do apoio, o ponto de
aplicagéo da forga de reagado do solo encontra-se lateralmente ao eixo do tornozelo e
passa a exercer uma influéncia sobre o tornozelo no sentido de uma pronagéo. Esta
pronacgao precisa ser resistida, por sua vez, por tendées dos masculos que cruzam a
por¢cdo medial da articulagdo do tornozelo, supinadores como o M. triceps sural e
ligamentos mediais. Como o M. triceps sural € um musculo bastante desenvolvido,
este deve exercer papel importante no controle do momento pronador externo.
Corredores de longa distancia experimentam rompimentos de ligamentos com maior
freqiéncia na porgéo lateral do tornozelo e ndo na porgdo medial, sugerindo que o M.
triceps sural deva auxiliar na resisténcia a pronagao na fase de apoio.

Para o joelho, pode-se dizer que os momentos articulares resultantes atuan
no sentido de produzir uma abdugdo desta articulagédo, que precisa ser resistida por
tenddes de musculos que cruzam a porgéo lateral do joelho, como M. popliteo e M.

biceps femoral e ligamentos laterais. Uma vez que o célculo deste momento é feito
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pelo produto da forga reagdo do solo e sua distdncia ao centro articular, os
momentos no plano frontal do joelho s&do altamente influenciaveis por desvios no
plano frontal da arquitetura dos membros inferiores. Assim, desvios no plano frontal
como joelho varo, onde o eixo do joelho é desviado lateralmente da linha de
gravidade, ou valgo, desvio medial do eixo do joelho, em muito influenciam os
resultados dos momentos neste plano para o modelo utilizado. Esta distribuigdo
desigual das sobrecargas sobre o joelho, avaliadas através de calculos de
momentos, tem sido usada para se identificar a influéncia de maus alinhamentos dos
eixos mecanicos dos joelhos sobre as sobrecargas dindmicas e as degeneragdes
Osseas (DAVIDS et al., 1996b, HURWITZ et al., 1998). Apesar do alinhamento dos
membros inferiores ndo ter sido avaliado nas criangas que participaram deste estudo,
sabe-se que aos seis anos de idade pode existir um certo grau de alinhamento valgo,
considerado fisiolégico (vide FIGURA 9). No entanto, a tendéncia para um momento
articular resultante no sentido de uma abducgéo é consistente entre as criangas deste
estudo.

Como ja pode ser avaliado pelas curvas dos momentos articulares
resultantes apresentadas até agora, existe uma alta variabilidade entre as tentativas
de cada sujeito. A maior variabilidade das grandezas cinéticas em comparagdo com
as da cinematica é uma caracteristica importante do sistema motor, pois possibilita
que para um mesmo padrdo cinematico exista uma variedade de combinagbes
possiveis para os momentos articulares (WINTER, 1984). A variabilidade tipica do
comportamento resulta da redundéancia do sistema motor, que confere um carater
flexivel e adaptavel aos padrées de movimento (BERNSTEIN, 1967).

A variabilidade dos momentos articulares resultantes no plano sagital e

frontal para o tornozelo e joelho esta apresentada na TABELA 19.
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TABELA 19 -Coeficientes de variagéo para os momentos articulares resultantes.

Coeficientes de variagdo (%)

Sujeitos Tornozelo Tornozelo Joelho Joelho
frontal Sagital frontal sagital
S50 90 192 54 255
S51 84 67 90 190
S52 88 237 53 195
S53 82 145 84 171
S54 33 109 21 58
S55 55 91 61 252
S58 36 37 150 32

As variabilidades no plano sagital estdo entre 37% e 237% para o tornozelo e
entre 32% e 255% para o joelho. No plano frontal, os valores estéo entre 33% e 90%
para o tornozelo e entre 21% e 150% para o joelho. Mais uma vez, a analise destes
coeficientes de variagdo s6 pode ser feita para cada sujeito individualmente, pois um
agrupamento dos resultados dos diferentes sujeitos ndo permitiria uma discussao
dos padrées de movimento.

Os resultados para os coeficientes de variagdo serdo discutidos com base
nos dados apresentados por WINTER (1991) para diferentes tentativas realizadas
por um sujeito em um mesmo dia. Assim, s6 poderédo se comparados os coeficientes
de variagédo para os momentos no plano sagital.

WINTER (1991) apresenta um CV para o tornozelo de 16%, enquanto os
resultados deste estudo sdo claramente superiores, com o menor valor de CV
registrado por S58 (adulto) de 37%. Para o joelho, este autor reporta um de CV 37%,
0 que esta proximo aos 32% reportados para S58. Todos os resultados para os CV
das criangas estdo acima dos reportados para adultos. Ndo foram encontrados na
literatura dados sobre o CV para os momentos resultantes no plano frontal. As
FIGURA 55 e 56 ilustram os padrdes gerais para as variabilidades dos momentos

articulares resultantes no tornozelo e joelho para o andar.
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FIGURA 55 -Variabilidades dos moment rticulares resultantes no tornozelo para
s planos sagqital e frontal no andar de S53.

S53: Andar
Momentos resultantes no joelho

FIGURA 56 -Variabili n rticulares resultant
| ital e front ndar S53.

Os padrées de variabilidade apresentados nas figuras anteriores se repetiu
entre as criangas que participaram deste estudo. Assim, os momentos articulares
resultantes sdo grandezas muito variaveis e, como tais, merecem ser analisados em

termos de tentativas individuais, a menos que ja se tenha a disposigdo um conjunto

de dados normativos relativos aos mesmos sujeitos.
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4.2 Correr

As apresentagdes e andlises de dados para o correr seguirdo a mesma

organizagao da utilizada para o andar.

4.21 Forgas de reagao do solo

As trés componentes das forgas de reagdo do solo para o correr de S54 e
S58 estdo apresentadas nas FIGURAS 57 e 58, a fim de se verificar as semelhangas
entre as magnitudes relativas das curvas. N&o sera feita uma comparagédo entre o

andar e o correr, mas entre o correr para os diferentes sujeitos participantes.

g

i

Forgas de reaggo do solo
(% peso corporal)
8 g

o
1

FIGURA 57 -Curvas -individuais de seis tentativ T2-T urvas médi ara_as
trés componentes da forca de reaca | It ;

Para S54 e as demais criangas as curvas para as trés componentes da forga
de reag&o do solo mantém as caracteristicas tipicas da corrida, ja bem reportadas na
literatura (CAVANAGH & LAFORTUNE, 1980; FORTNEY, 1983; OUNPUU, 1990).

Neste estudo, a corrida caracteriza-se por uma corrida lenta, do tipo trote,
com o apoio inicial realizado preferencialmente com o calcanhar. Esta técnica de

corrida pode ser reconhecida nos graficos das componentes verticais das forgas
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reagdo do solo pela presenga de um pico passivo antes do pico maximo e pela
amplitude da flexdo-plantar do tornozelo na mesma fase do movimento.

Na FIGURA 58 pode-se observar as curvas para as trés componentes da
forga de reagdo do solo para o correr de S54.
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FIGURA 58 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas média ra_as
trés componentes da forca de reacdo lo para uma cri 54).

No correr, a componente vertical caracteristicamente substitui o padrdo de
dois picos do andar para uma pequena componente passiva nos primeiros 10-15%
do apoio e uma maior forga ativa ou propulsora a aproximadamente 50% do apoio.
Este pico passivo sera discutido com a variavel da taxa de crescimento da forga
vertical (TC Fy).

A semelhanga entre os padrdes de S58 e S54 pode ser avaliada
conjuntamente as diferengas entre as magnitudes relativas e distribuigdo temporal
dos picos. As magnitudes para as variaveis selecionadas e seus tempos de pico
estdo nas tabelas a seguir (TABELAS 20 a 29).

As magnitudes médias para Fymax foram significativamente diferentes entre
S58 (277 + 5,54 % PC) e S54 (235 + 13,7 % PC), porém né&o houve diferengas nos
tempos de pico, sendo 43 + 1,6 % e 44 + 2,9 % para S58 e S54 respectivamente.

A componente antero-posterior reflete a agdo frenadora e propulsora do

corpo em relagdo ao sentido do deslocamento. Para Fxmax, S58 apresentou valores
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medios de 35,2 + 1,39 % PC e S54 de 35,4 + 4,14 % PC. Por outro lado, os valores
minimos para esta componente (Fxmin) sdo bem mais distintos entre os dois
sujeitos, com S54 apresentando valores médios de 19,7 + 7,70 % PC e S58 de 35,1
+2,78 % PC.

BERNSTEIN (1967) ja afirmava que as curvas de aceleragdo no sentido
antero-posterior do corpo distinguem-se mais tarde no desenvolvimento do correr se
comparadas as curvas verticais, fato que foi mais tarde confirmado por FORTNEY
(1983), sugerindo que esta componente tenha uma fungdo no ajuste fino do
movimento.

E interessante notar que a componente antero-posterior também surge com
um “pico passivo” nos primeiros 10% do apoio, mas ndo foram encontradas
referéncias na literatura discutindo a este respeito. Aparentemente, o “pico passivo”
na componente antero-posterior indica que o sujeito esta frenando seu movimento.
OUNPUU (1990) apresenta um grafico onde esta caracteristica pode ser claramente
identificada, porém apenas comenta que as magnitudes para Fx variam entre mais

ou menos 20% do peso corporal no correr.

TABELA 20 -Maanitudes das variaveis selecion mponentes verti
Antero-posterior (Fx ddio-lateral (F a for a
ar. rrer d =

S58 — CORRER: variaveis da forga de reagéo do solo
(% peso corporal)

tentativas Fymax Fxmin Fxmax Fzmin Fz max
p1f1 275 31,9 36,3 5,45 10,8
p1f2 277 33,6 32,9 5,81 12,3
p1f3 287 36,1 34,5 7,80 11,8
p1f4 274 32,7 36,8 9,00 9,7
p1f7 278 38,4 349 6,90 10,5
p1f8 272 38 35,5 7,80 8,7
Média 27T 35,1 35,2 7,13 10,6
Desvio 5,54 2,78 1,39 1,34 1,33

Padrao
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Em geral, assume-se que a proporcionalidade entre as fases de frenagdo
(intervalo de tempo até se atingir Fxmin) e aceleragdo (intervalo de tempo entre
Fxmin e Fxmax) seja um indicador de uma locomogdo econémica, onde ndo ha
perdas e nem ganhos em velocidade entre estas fases do movimento. A FIGURA 59
mostra que esta proporcionalidade esta presente em S58, porém o mesmo nio
ocorre para S54. Este fato também pode ser avaliado pelas diferengas entre os
valores de pico de Fxmin e Fxmax. Fxmin foi consistentemente menor que Fxmax
entre as tentativas de S54, o mesmo acontecendo com as demais criangas, sendo o
padréo da curva para S54 apresentado na FIGURA 59 também representativo para
as outras cinco criangas avaliadas. Entretanto, seria preciso considerar se houve
variagdo de velocidade de deslocamento para que se pudesse concluir a respeito da
nao-proporcionalidade das curvas infantis.

A pouca proporcionalidade entre as forgas antero-posteriores pode indicar
dificuldades na fase de frenagdo do movimento no sentido da gravidade no inicio do
apoio. A prevengdo deste colapso contra a agdo da gravidade ja foi demonstrada
como sendo tarefa dos receptores de Golgi dos musculos extensores dos membros
inferiores, pois estes possuem uma fungdo anti-gravitacional (DIETZ et al., 1992).
Pode-se ainda questionar quando este mecanismo perceptivo esta completo em
termos do desenvolvimento do individuo e, assim, sugerir a necessidade de uma
melhor codificagdo do ambiente atuando no controle dos movimentos, como ja
discutido por BERNSTEIN (1967).

% fase de apolo

FIGURA 59 -Comparacio entre as componentes antero-posteriores (Fx) das for
reacdo do sol ra o correr de S58 (adulto) e S54 (crianca).
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Em relag&o aos tempos de pico, S54 tendeu a antecipar os picos, tanto para
Fxmin (22 + 3,2%), quanto para Fxmax (64 + 4,4%), comparativamente a S58 com 29
*+1,2% para Fxmin e 75 + 1,7% para Fxmax.

Para a componente médio-lateral, os valores minimos (Fzmin) estiveram em
torno de 7,13 + 1,34% PC e méaximos de 10,6 + 1,33% PC para S58. Por outro lado,
S54 obteve valores consistentemente maiores para Fzmax, 29,7 + 12,3% PC,
enquanto que para Fzmin os valores de S54, 10,3 + 10,9% PC, sdo equivalentes aos
de S58, porém muito variaveis. A fase de acomodagdo do peso no correr deve
produzir instabilidades nas articulagées dos membros inferiores e estas instabilidades
s&o mais perceptiveis nas componentes horizontais da forga de reagdo do solo. Para
os tempos de pico, S54 obteve para Fzmax valores médios de 17 + 2,0% e para
Fzmin de 37 + 16%; S58 apresentou, por sua vez, valores médios de tempo de pico
ao redor de 22 + 1,2% para Fzmax e 7,0 £ 1,3% para Fzmin. Apesar da componente
médio-lateral ter em geral uma magnitude em torno dos 10%, baixa se comparada as
outras duas, os valores aumentados de Fzmax para S54 (também presentes em S52
e S51, na FIGURA 4), ocorrendo na fase de acomodagédo do peso, podem indicar
limitagdes no controle do que ocorre no plano frontal de movimento, principalmente
em se considerando que ndo ha estruturas musculares especializadas neste
movimento e esta deva ser tarefa do aparelho locomotor passivo, que pode ainda

estar limitado para algumas criangas.
Forgas médio-laterais para S52 Forgas médio-laterais para S51

medial S8 CORRER medial 40 S51: CORRER

tateral 7 = % % e
% fase de apaio
FIGURA 60 -Comportamento da curva médio-lateral (Fz 4 1 no orr r.
Estdo r sentad i Y individuai curv médi
Dest -S valores menta ara_Fz na_fa

dacao do peso.
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Uma rara excegdo é o estudo de ENGSBERG et al. (1993) que reporta as
magnitudes e as curvas médio-laterais do correr em criangas normais e amputadas,
destas para a perna ndo afetada e para a afetada e discute os padrdes encontrados
em relagdo a fungdo de proteses. Os valores de Fz para as criangas normais
estiveram entre 14 + 0,11% PC tanto para Fzmin, quanto para Fzmax, sendo que a
velocidade de deslocamento foi controlada e fixada em 2,0 m/s, com uma variagdo
permitida de até 10%.

A seguir estdo as tabelas com os tempos de contato, taxas de crescimento
de Fy, impulsos verticais relativos, velocidades de deslocamentos e os tempos de

pico das variaveis selecionadas da forga de reagéo do solo para S&8.

TABELA 21 -Tempos de contato (At), taxas de crescimento Fy (TC Fy), impul

verticais relativos (Im e_velocidades deslocament

tentativas do correr (S5
Tentativas At Velocidad TCFy Imp_y

(ms) e (m/s) (PCls) (%)

p1f1 0,212 4,4 62,6 167
p1f2 0,224 4,1 70,0 169
p1f3 0,204 4,5 61,6 178
p1f4 0,210 4,5 60,3 170
p1f7 0,212 4,2 62,1 172
p1f8 0,212 4,4 57,3 168
Média 0,212 44 623 171
Desvio 0,01 0,2 4,22 4,0

Padrao
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TABELA 22 -Valores para o tempo de pico das varidveis selecionadas da forca de
reacdo do solo em seis tentativas do correr (S58)

S58 — Correr: tempos de pico (% fase de apoio)

Tentativas Fy max Fxmin Fxmax Fz min Fz max

p1f1
p1f2
p1f3
p1f4
p1f7
p1f8

0
Média
Desvio
Padréo

44
43
45
44
42
41

43
1,6

29
29
31
31
30
28

29
1,2

75
75
77
77
75
73

75
1,7

5,0
6,0
8,0
9,0
7,0
8,0

7,0
1,3

21
21
23
23
21
20

22
1.2

Nas tabelas seguintes tém-se os valores para as magnitudes e tempos de

pico das variaveis selecionadas da forga de reagéo do solo para as seis tentativas do

correr de S54.

TABELA 23 -Magnitudes das varidveis selecionadas
antero-posterior (Fx) e médio-lateral (Fz) da forca de reagdo do solo

componentes vertical (F

para o correr de S54 (N=6).

S54 — CORRER: variaveis da forga de reagao do solo (% peso
corporal)

Tentativas

p1f3
p1f4
p1f5
p1f7
p1f8
p1f9

Média

Desvio Padrao

237
219
234
257
222
241

235
13,7

Fy max Fxmin

18,3
27,5
9,30
25,9
12,1
25,0

19,7
7,70

Fxmax Fzmin Fzmax

35,6
37,9
42,5
31,3
37,0
28,0

35,4
5,14

6,27
12,2
4,20
3,44
31,5

3.9

10,3
10,9

e

18,9
26,3
30,0
21,3
53,3
28,6

29,7
12,3
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TABELA 24 -Tempos de contato (At). taxas de crescimento de Fy (TC Fy). impulsos
calis. relafivos. (mp. ). ¢ veloidades de desl ! .

tentativ
Tentativas At Velocidade TCFy Imp_y
(ms) (m/s) (PCIs)
p1f3 0,252 3,3 107 160
p1f4 ' 0,284 3,5 210 161
p1f5 0,240 2,8 123 162
p1f7 0,236 3.5 129 178
p1f8 0,248 3,5 150 162
p1f9 0,252 3,2 134 168
Média 0,250 3,3 142 165
Desvio 0,017 0,25 36,1 6,88
Padrao
TABELA 25 -Tempos de pico das varidveis selecionadas das componentes vertical

(Fy). antero-posterior (Fx) e médio-lateral (Fz) da forca de reagéo do
solo para o correr de S54 (N=6).

S54: CORRER - Tempos de pico (% fase de apoio)

Tentativas Fymax Fxmin Fxmax Fz Fzmax
min

p1f3 48 22 68 48 17
p1f4 44 18 65 59 15
p1f5 48 20 68 30 17
p1f7 44 22 61 31 17
p1f8 42 27 66 15 21
p1f9 41 21 57 43 16
Média 44 22 64 37 17
Desvio Padréo 29 32 44 16 2,0

Uma varidvel que precisa ser comentada é a da taxa de crescimento de Fy
(TC Fy). Em relagdo a TC Fy, S58 apresentou valores médios de 62,3 + 4,22 PC/s,
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bem inferiores aos de S54, com uma média de 142 + 36,1 PC/s. Esta variavel é de
grande importancia para o correr, pois representa a intensidade da sobrecarga que
precisa ser assimilada pelo aparelho locomotor passivo, por ocorrer em um curto
intervalo de tempo. A taxa de crescimento da forga vertical é aproximadamente duas
vezes maior para S54 comparada a de S58, esta tendéncia de valores maiores nas
criangas para TC Fy se reproduziu para os demais sujeitos, exceto para S50. Valores
aumentados para TC Fy estdo associados a técnica de corrida com o apoio inicial
realizado com o calcanhar (KRABBE, 1994), quando comparada a técnica do apoio
realizado com a porgdo dos metatarsos, a partir da mesma velocidade de
deslocamento. Nos resultados infantis pode-se observar que os valores mais altos
para TC Ty, estdo associados aos menores valores de Fymax. Por outro lado, S50
apresentou altos valores médios para Fymax (283 + 23,5% PC) e o menor valor
dentre as criangas para TC Fy (58,6 + 17,7 PC/s), o que caracteriza uma corrida cujo
apoio inicial é realizado preferencialmente com os metatarsos. Este comportamento,
além de poder ser avaliado a partir da relagéo entre as variaveis Fymax e TC Fy,
também fica evidente quando se compara as curvas para a componente vertical de
S50 com as das demais criangas (FIGURA 61).

Na FIGURA 61, percebe-se para S50 pequenos picos passivos, porém altas
magnitudes em média para Fymax. Ja& S53 apresenta um comportamento bem

diferente, com altos picos passivos e uma média menor para Fymax.

$50: CORRER " S53: CORRER
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FIGURA 61 -Curvas individuais e médias para F rrer A 53 (B).
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Os comportamentos das curvas acima podem ser explicados pelo emprego
de técnicas diferentes de movimento. S50 deve realizar a corrida com o apoio inicial
feito preferencialmente com a porgdo dos metatarsos e ndo com o calcanhar, ao
contrario de S53. Sendo assim, S50 tem a possibilidade de realizar uma pequena
dorso-flexdo do tornozelo logo apds o toque com o solo, permitindo que o sujeito
aumente o tempo necessario para o crescimento de Fy. Este comportamento pode
ser evidenciado pela trajetéria do centro de pressdo na corrida feita com o apoio
sobre os metatarsos: o deslocamento do centro de pressdo sobre a planta do pé
inicia-se na borda lateral dos metatarsos e progride posteriormente até o calcanhar
fazer contato com o solo, para o caso da corrida lenta, movendo-se, entéo,
rapidamente para a regido dos metatarsos, onde permanece durante a maior parte
do apoio. Para a corrida com apoio realizado com o calcanhar, o centro de pressao
se move desde a borda lateral da planta do pés, através desta até o centro da regiéo
metatarsiana, onde permanece por dois tergos da fase de apoio (OUNPUU, 1990). A
discussao das diferengas entre as técnicas de corrida em termos dos efeitos sobre as
sobrecargas que atingem o aparelho locomotor sera feita quando as curvas dos
momentos articulares resultantes forem apresentadas.

Em relagédo as variabilidades das forgas de reagdo do solo para o correr, a

TABELA 26 apresenta os resultados obtidos.

TABELA 26 -Coeficientes de variaca ra_as c nentes vertical (F antero-
osterior (Fx édio-lateral (Fz) da f d a lo no correr.

Coeficiente de variagéo (%)

Sujeitos Fx Fy Fz

S50 104 43,0 163
S51 89,0 36,0 237
S52 148 77,0 202
S53 89,0 47,0 255
S54 55,0 32,0 246
S55 86,0 35,0 69,0

558 21,0 8,60 69,0
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Nota-se que os CV para S58 foram os menores entre os participantes do
estudo. A componente vertical € a com o menor CV dentre as trés componentes da
forga de reagédo do solo, o que também ja foi observado por outros estudos (DAVID,
2000; WINTER, 1991, para o andar). Devido & alta variabilidade presente nas curvas
das criangas, pode-se considerar que os padrées das forcas de reagdo do solo
também devam ser avaliados individualmente, uma vez que ha uma alta variabilidade
intra-sujeito e esta parece ser uma caracteristica consistente entre as criangas que
participaram deste estudo.

Poder-se-ia especular se haveria uma tendéncia desenvolvimentista para a
reducgdo destas variabilidades. Comparando-se os resultados do adulto (S58) com os
das criangas, € possivel fazer tal sugestdo. No entanto, as grandezas cinéticas
mostram um comportamento muito individualizado e somente um estudo com uma
abordagem horizontal, que acompanhasse os mesmos sujeitos durante o seu
desenvolvimento motor, seria capaz de revelar uma tendéncia deste tipo. DAVID
(2000) avaliou transversalmente grupos de criangas em diferentes faixas etarias e
ndo encontrou nenhuma tendéncia de redugdo dos CV em fung¢do da idade.

Os altos CV para Fz podem justificar em parte a falta de discussdo desta
variavel nos estudos biomecéanicos da locomogédo: a dificuldade de se definir um
padréo tipico para Fz e sua baixa magnitude relativa tornam-na menos importante
em uma analise de marcha que vise identificar um certo padrdo que seja consistente
entre a maioria dos individuos. No entanto, sua importancia na locomogdo normal
precisa ser mais discutida, por exemplo, através da analise e comparag¢édo da fungao
de Fz na marcha atlética ou na de individuos portadores de disturbios que venham a

comprometer exatamente os movimentos no plano frontal.

4.2.2 Variag6es angulares

Os padrdes de variagdes angulares para tornozelo e joelho no plano sagital
seguem os relatados no estudo de OUNPUU et al. (1991) sobre o correr em criangas.

O padréo para o tornozelo muito se assemelha ao do andar, com uma flex&o-
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plantar no inicio do apoio que rapidamente passa para uma dorso-flexdo. J4 a fase
de extens&o do joelho no apoio médio do andar ndo esta presente no correr. As
FIGURAS 62 e 63 apresentam as curvas para as variagées angulares de joelho e
tornozelo obtidas durante o correr de S58 e S54.

Graus S58: CORRER
flexdo &0 Variagbes angulares
50 4
i
30
20
extensﬁ?o — T2
15— T T N T T T T3
dorso-flexdo —T4
o —T5
D 100 —T7
g1 S — 78
’9 - — média
flexdo-plantar
0 P 50 7 100
% fase de apoio
FIGURA 62 -Curvas individuais de seis tentativas (T2-T8) e curvas médias para as
variacdes anqulares de tornozelo e joelho no pl sagqital para S58 n

correr.

Assim como foi feito para o andar, a variavel do angulo minimo do joelho (J-
min) corresponde ao angulo em que se encontra o joelho no instante do contato com
o solo, portanto seus valores para o tempo de pico correspondem a zero por cento do
apoio, assim, ndo constam das tabelas respectivas.

As TABELAS 27 e 28 apresentam as magnitudes das variagdes angulares
para o tornozelo (T-max, T-min) e joelho (J-max e J-min) e seus respectivos tempos

de pico para S58.
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TABELA 27 -

S58 — CORRER: variaveis dos angulos articulares

(Graus)

Tentativas Tornozelo Joelho

T-max T-min J-max J-min
p1f1 119 93,5 50,2 16,0
pif2 118 93,2 49,1 17,0
p1f3 118 92,8 48,4 15,5
p1f4 119 92,3 50,8 16,7
p1f7 119 92,5 50,4 16,0
p1f8 118 92,0 49,3 15,1
Média 118 92,7 49,7 16,1
Desvio 0,35 0,56 0,91 0,712

Padrao

TABELA 28 -Tempos de pico para as variaveis selecionadas das variagcées
anqulares no plano sagital para o tornozelo e o joelho para S58 (N=6).

S58 — CORRER: variagdes angulares
(tempos de pico em % do apoio)

Tentativas Tornozelo Joelho
S58 T-max T-min J-max
p1f1 59 16 39
pif2 58 15 37
p1f3 59 18 39
p1f4 58 16 42
p1f7 60 16 40
p1f8 55 14 36
Média 58 16 39
Desvio 1,7 1,1 2,2
Padrao

A seguir, a FIGURA 63 apresenta as variagdes angulares no plano sagital

para o tornozelo e joelho de uma crianga (S54) durante o correr.
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T T T T T

% fase de apoio

FIGURA 63 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas médias para as
variacoes angulares de tornozelo e joelho no plano sagital para S54 no

correr.

As diferengas entre as variagées angulares para S58 e S54 podem estar
relacionadas as diferengas nas velocidades de deslocamento ou de diferengas em
fungdo da idade, porém, ndo podem ser consideradas como diferengas nos padrées
de movimento.

ZATZIORSKI et al. (1994) sugerem que as comparagdes entre padroes de
movimentos de individuos diferentes devam ser feitas a partir de uma condi¢do de
“similaridade dinamica”. Relativizar velocidades de movimento em termos da estatura
do sujeito ou do comprimento da perna contraria principios biolégicos e, segundo
estes autores, um mesmo nimero de Froude para as velocidades de dois sujeitos
torna-os comparaveis em termos dinamicos. Ndo foram encontrados na literatura
estudos em criangas que reportassem as velocidades de deslocamento em termos
de numeros de Froude, sendo que optou-se pela identificagdo da velocidade e
termos absolutos de metros por segundo, a fim de facilitar a sua compreenséo e &
interpretagdo dos resultados.

As TABELAS 29 e 30 apresentam as magnitudes e os correspondentes

tempos de pico das variaveis selecionadas para as variagées angulares do correr de

S54.
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TABELA 29 -Magnitudes das variagées angulares para o tomnozelo (T-max, T-min) e

TABELA 30

nit iaco r r -mi

joelho (J-max e J-min) para o correr de $54 (N=6).

S54 — CORRER: variagdes angulares

(Graus)
Tornozelo Joelho

Tentativas T-max T-min J-max J-min
p1f3 121 94,4 51,0 24,7
p1f4 124 91,2 53,6 27 .2
p1f5 119 98,1 49,0 25,6
p1f7 122 96,4 47,7 28,4
p1f8 119 96,0 51,4 29,3
p1f9 121 96,3 48,3 21,7
Média 121 95,4 50,2 26,2
Desvio Padrao 1,67 2,37 2,23 217
-Tempos de s vari no plano s
tornozel joelh seis tentativa rrer de S54.

S54 — CORRER: variagdes angulares

(tempos de pico em % do apoio)

Tornozelo Joelho
Tentativas T-max T-min J-max
p1f3 58 21 40
p1f4 59 19 41
p1f5 55 22 43
p1f7 59 23 48
p1f8 52 % a1
p1f9 51 22 48
Média 55 21 45
Desvio
Padrao 3.1 2.2 4,5
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A auséncia de extens&o do joelho no inicio do apoio no correr pode ser o
resultado da falta de tempo suficiente para a realizagdo de qualquer tarefa de
absorg&o de impactos, como sugerem MANN & HAGY (1980), o que em geral ocorre

em maiores velocidades de deslocamento.

_____ ' % fase de apoio

FIGURA 64 -Demonstrativo da variagdo angular do tornozelo e componente vertical

da forca de reacdo do solo para seis tentativas do correr de S50. Apoio
realizado com o metatarso.

Quando o apoio inicial é preferencialmente realizado com a porgéo dos
metatarsos, a flexdo-plantar no inicio do apoio é reduzida, como pode ser visto na
FIGURA 64. Aparentemente, S50 alternava suas maneiras de realizar o apoio inicial
da corrida, hora com um toque mais evidente com os metatarsos e hora menos
acentuado, porém, sua preferéncia pelo apoio inicial realizado com os metatarsos
parece ja definida. A pequena variagdo angular para o tornozelo no inicio do apoio
esta associada a uma baixa TC Fy, discutida anteriormente, refor¢gando a relagéo
entre estas varidveis para a identificagdo da técnica de corrida.

Quando se compara a FIGURA 64, do sujeito S50, com a FIGURA 65 do
sujeito S53, notam-se diferengas quanto @ maior amplitude da flex&o-plantar no inicio
do apoio e altos picos passivos de Fy para S53, caracteristicos de uma corrida cujo

apoio inicial é realizado com o calcanhar.
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% fase de apoio

FIGURA 65 -Demonstrativo da variacdo anqgular do tornozel componente vertical
da forca de reacédo do solo para seis tentativa correr d 3. Apoio

realizado com o calcanhar.

Na fase de apoio médio da corrida, os angulos de flexdo de joelho e de dorso
flexao do tornozelo sdo maximos. S58 apresentou valores médios para T-max de 118
+ 0,35° , atingido a 58 + 1,7% da fase de apoio. S54, por sua vez, obteve angulos
maximos para o tornozelo em torno de 121 + 1,67°, atingidos a 55 + 3,1% da fase de
apoio. Em relagdo a J-max, S58 obteve 49,4 + 0,91°, atingidos a 39 + 2,2% da fase
de apoio. Para esta mesma variavel, S54 apresentou magnitudes médias para J-max
de 50,2 + 2,23°, atingidos a 45 + 4,5% da fase de apoio. Como pode ser notado, as
pequenas diferengas nas magnitudes e nos tempos de pico entre S54 e S58 ndo tém
significado na analise dos padrées de movimento, sendo que as variagées angulares
para estes dois sujeitos podem ser consideradas equivalentes. Este comportamento
também pode ser observado para T-min, com as médias dos angulos e dos tempos
de pico sendo muito semelhantes entre S54 e S58.

A consisténcia variagdes angulares de tornozelo e joelho em relagdo ao

plano sagital fica bem evidente, quando se analisa os CV obtidos neste estudo para
estas variaveis (TABELA 31).
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TABELA 31 -

Coeficiente de variagédo (%)

Sujeitos Tornozelo  Joelho

S50 7,50 212
S51 6,10 17,9
S52 20,8 50,7
S53 7,10 33,5
S54 3,90 16,3
S55 6,70 19,1
S58 1,40 4,10

Baixos valores de CV intra-sujeitos para as variagdes angulares, comparadas
com variaveis cinéticas, sdo sempre esperados em individuos sem disturbios
locomotores. Esta baixa variabilidade da cinematica torna possivel que se reconhega
um individuo pela sua maneira particular de andar ou mesmo correr, podendo servir
como um indicador daquilo que se costuma chamar de “estilo” individual de

movimento, ou seja, um padro tdo reprodutivel quanto particular de um suijeito.

4.2.3 Momentos articulares resultantes

Os momentos articulares resultantes representam a resposta interna do
aparelho locomotor as cargas externas que lhe sdo aplicadas e refletem a soma dos
momentos gerados principalmente por forgas musculares, uma vez que a
contribui¢do de forgas ligamentares e dos demais tecidos moles € pequena, em se
considerando o andar e o correr de individuos normais. WINTER (1984) aponta que
os momentos articulares resultantes representem o padréo motor final na articulagao
e, portanto, indicam o que deve ser controlado pelo conjunto das agbes do sistema

nervoso central na realizagdo de um dado movimento.
Os momentos aqui apresentados serdo discutidos em termos dos grupo
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musculares predominantes durante uma certa fase de movimento.

Como ja delimitado na metodologia, a sensibilidade do modelo de calculo
para os momentos articulares resultantes as estimativas dos centros articulares é
mais critica para o plano frontal do que sagital, devido aos desvios do plano de
movimento em relagédo ao sistema de coordenadas globais e as menores magnitudes
destes momentos. Assim, os momentos no plano frontal precisam ser avaliados com
mais cuidado, sendo que apenas os padres gerais das curvas e ndo suas
magnitudes serdo discutidos. '

A seguir, a FIGURA 66 e as TABELAS 32 e 33 apresentam os padrdes das
curvas dos momentos resultantes no plano sagital e as magnitudes das variaveis

selecionadas e tempos de pico para S58.

& S58: Correr
extensdo
15 Momentos articulares resultantes no plano sagital
0
2
E
Z <
29 joelho
flexgio ]
4 ~ —T2
T T T 1 T T3
4 s TA
dors&ﬂe%o_ T5
: —T6
o 21  tomozelo —T7
% 1 — média
0
ﬂ 5 anﬁr T 1 L ] 1
0 25 50 75 100
% fase de apoio
FIGURA 66 -Curvas individuais de seis tentativas (T2—T7) e curvas médi ra os

momentos articulares resultantes no plano sagital para o tornozelo e
joelho no correr de S58 (adulto).
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TABELA 32 -Momentos articulares resultantes nos planos sagital e frontal para o
tornozelo (MDE, MFP. MS e MP) e joelho (ME, MF, MA-max) para o
o 558, Magnitudes d i selearo

S58 — Correr: Momentos articulares resultantes

(Nm/kg)
Tornozelo Joelho

Tentativa Sagital Frontal Sagital Frontal
s

MDF MFP MP MF MA-max
p1f1 2,8 0,08 0,73 3,1 1,4
p1f2 2,7 0,10 0,74 3.2 1,6
p1f3 2,7 0,13 0,78 34 1;5
p1f4 2,8 0,21 0,87 3,2 1,3
p1f7 2,7 0,14 0,76 34 1,7
p1f8 2,8 0,22 0,72 3.3 1,6
Média 2,7 0,15 0,77 33 1,5
Desvio 0,05 0,06 0,056 0,14 0,14

Padréao

TABELA 33 -Momentos articulares resultantes nos planos sagital e frontal para o
tornozelo (MDF, MFP, MS e MP) e joelho (ME, MF., MA-max) para o

correr de S58. Tempos de pico para as variaveis selecionadas.

S58 — Correr: Momentos articulares resultantes

Tempos de pico (% apoio)

Tornozelo Joelho

Sagital Frontal Sagital Frontal
Tentativas MDF MFP MP MF MA-max
pif1 59 10 61 38 47
p1f2 57 9,4 60 36 45
p1f3 60 13 54 37 47
pifd 60 15 57 39 49
p1f7 59 12 59 36 46
p1f8 55 12 58 35 28
Média 58 12 58 37 44
Desvio 1.8 1,9 2,2 1,5 8,0

Padrédo
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A seguir, a FIGURA 67 e as TABELAS 34 e 35 apresentam os padrées das
curvas dos momentos resultantes no plano sagital e as magnitudes das variaveis

selecionadas e tempos de pico para S54.

FIGURA 67 -

TABELA 34 -

S54: Correr
Momentos articulares resultantes no plano sagital

% fase de apoio

Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9

momentos _articulare

resultantes no

joelho no correr de S54 (crianca).

Momentos articulare

resultantes nos

lan

urvas médi ra_os
ital par tornozelo
saqgital e frontal para o

tornozelo (MDF, MFP, MS e MP) e joelho (ME, MF, MA-max) para o

correr de S54. Magnitudes das variaveis selecionadas.

S54 — Correr: Momentos articulares resultantes (Nm/kg)

Tornozelo Joelho

Tentativas Sagital Frontal Sagital Frontal
MDF MFP MP ME MA-max

p1f3 2,3 0,30 0,53 0,29 11
p1f4 2,3 0,31 0,49 0,96 1.1
p1f5 2,4 0,76 0,70 0,36 1.2
p1f7 23 0,29 0,73 0,37 1,2
p1f8 2,4 0,36 0,58 0,18 1,9
p1f9 23 0,63 0,62 0,06 1,2
Média 23 0,44 0,61 0,37 1.3
Desvio
Padrao 0,10 0,20 0,094 0,35 0,31
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TABELA 35 -Momentos articulares resultantes nos planos sagital e frontal para o
tornozelo (MDF, MFP, MS e MP) e joelho (ME. MF, MA-max) para o

rrer i
S54 — Correr: Momentos articulares resultantes
Tempo de pico (% apoio)
Tornozelo Joelho

Tentativa
] Frontal Sagital Frontal

MDF MFP MP MF MA-max
p1f3 56 15 56 40 49
p1f4 52 15 45 34 42
p1f5 55 17 55 39 45
p1f7 57 19 ] 38 47
p1f8 56 16 48 39 29
p1f9 54 19 54 36 44
Média 55 17 51 38 43
Desvio
Padrao 1,9 1,9 4,2 22 71

No inicio do contato com o solo na corrida realizada com o apoio com o

calcanhar, a linha de agdo da forga de reagdo do solo passa posteriormente ao

centro articular do tornozelo, produzindo um pequeno momento externo que atua no

sentido de realizar uma flexdo-plantar desta articulagdo (MFP). Para o MFP, as
magnitudes médias para S58 foram de 0,15 + 0,06 Nm/kg e para S54 de 0,44 + 0,2
Nm/kg. No estudo de OUNPUU (1990) o valor médio para MFP foi de 0,20 Nm/kg,

ndo constando informagdes sobre o tempo de pico, além das visiveis pelos graficos.

Os tempos de pico no presente estudo para esta variavel foram de 12 + 1,9% da fase

de apoio e de 17 + 1,9% da fase de apoio para S58 e S54 respectivamente.

Em virtude desta carga externa no inicio do apoio que tende a causar uma

flexdo-plantar no tornozelo, admite-se que o grupo dos musculos dorso-flexores

sejam os principais responsaveis pela resposta interna no sentido de, no minimc

compensar os efeitos externos e permitir um apoio gradual da planta do pé no solc
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Como fica evidente na FIGURA 68, o tornozelo esta se movendo no sentido de uma
flexdo-plantar nesta fase, indicando uma atividade excéntrica do grupo dos musculos
dorso-flexores. As andlises eletromiograficas de OUNPUU (1990), juntamente com
os dados de poténcia articular para o tornozelo, mostram que o grupo dos dorso-
flexores (representado pelo M. tibial anterior) estd com alta atividade elétrica nesta
fase e ha absor¢do de poténcia no tornozelo nesta fase, comprovando a sua
atividade excéntrica. KRABBE (1994) calculou que a forga no M. tibial anterior no
inicio do apoio para um corredor que realiza 0 apoio com o calcanhar é de cerca 1,2
vezes o peso corporal. O mesmo n&o ocorreu com o corredor cujo apoio era feito na
regido do metatarso, o que era esperado devido a agao dorso-flexora do momento
externo neste caso. Estes dados em conjunto confirmam que nesta fase ocorre a
maior quantidade de absorgdo de energia nesta articulagao durante o correr.

S54: Comrer
meentoseaqgt:ic_xs_mplanosg'tal

FIGURA 68 -Momentos articulares resultantes e variagao angular para o tornozelo
lan ital durant rrer 4 (cri

Durante a maior parte da fase de apoio, ocorre a prevaléncia de um
momento externo dorso-flexor, pois a resultante da forga de reagdo do solo passa
anteriormente ao centro articular do tornozelo. A resposta interna precisa ser no
sentido do grupo dos flexores-plantares compensarem, no minimo, esta carga
externa. Este fato é avaliado através da variavel do momento dorso-flexor (MDF),

onde S58 obteve magnitudes médias de 2,5 + 0,05 Nm/kg, enquanto S54 de 2,3 +



163

0,1 Nm/kg. Os dados de OUNPUU (1990) para a mesma variavel foram de 1,61
Nm/kg, sem referéncias ao tempo de pico. Os tempos de pico do presente estudo
foram de 58 + 1,8% da fase de apoio e de 55 + 1,9% da fase de apoio para S58 e
S54 respectivamente.

O momento dorso-flexor no tornozelo a partir do segundo ter¢go do apoio é
inicialmente controlado por uma atividade excéntrica dos musculos flexores-
plantares, uma vez que estd ocorrendo uma dorso-flexdo de tornozelo nesta fase
(FIGURA 68). Esta atividade controla o movimento adiante da tibia. A atividade dos
dorso-flexores passa a ser concéntrica e, ao final da fase de apoio, ocorre a geragdo
de poténcia na articulagdo do tornozelo (OUNPUU, 1990). Os resultados de
OUNPUU (1990) mostram que na corrida o tornozelo é o principal gerador de
poténcia, produzindo duas e trés vezes mais poténcia do que joelho e coxo-femoral,
respectivamente. KRABBE (1994), por sua vez, calculou a soma das for¢as do grupo
dos flexores-plantares nesta fase do correr como sendo de aproximadamente oito
vezes 0 peso corporal para os corredores “de calcanhar® e nove vezes para os
corredores "de metatarso”, reforgando a fungcédo deste grupo muscular na geragéo de
poténcia no tornozelo para a progresséo.

No joelho, ha o predominio de um momento externo que atua de maneira a
flexionar o joelho. Este evento é avaliado através da variavel MF, cujas magnitudes
médias foram de 3,3 + 0,14 Nm/kg para S58 e de 1,63 + 0,24 Nm/kg para S54. Em
OUNPUU (1990), MF teve valores médios de 1,22 Nm/kg. Os tempos de fico pare
S58 foram de 37 + 1,5% da fase de apoio e de 38 + 2,2% da fase de apoio para S54.

Durante toda a fase de apoio do correr, o grupo dos musculos extensores do
joelho precisa atuar para evitar o colapso do segmento inferior. O joelho esta se
flexionando nesta fase (FIGURA 69), mostrando que a atividade dos musculos
extensores é predominantemente excéntrica. Nesta fase, existe a maior absorgéo de
poténcia no joelho (OUNPUU, 1990), indicando sua grande importancia no controle
da sobrecarga no correr. OUNPUU (1990) também mostrou através de seus dados
de poténcias articulares que o joelho é o principal absorvedor de impactos no correr,
absorvendo cerca de trés vezes mais que o tornozelo e a coxo-femoral. A partir do

angulo maximo de flexdo do joelho, este comega a se estender em preparagdo para
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a propuls@o, mas a resultante da forga de reagdo do solo ainda recai posteriormente
ao seu centro articular, portanto o momento externo continua sendo flexor. Nesta
fase, a atividade dos musculos extensores de joelho passa a ser concéntrica com
geragdo de poténcia (OUNPUU, 1990). A forga para o grupo dos musculos
extensores do joelho durante o apoio do correr € maior no inicio do apoio e atinge
cerca de cinco vezes o peso corporal para o corredor “de calcanhar”, duas vezes
menor do que para o corredor “de metatarso” (KRABBE, 1994).

S54: Momentos e angulos

% fase de apoio

FIGURA 69 -Momentos articulares resultantes e variagdo angular para o joelho no
lano sagital durante o correr de S54 (crianga).

Na FIGURAS 70 e 71 tem-se a representagdo grafica dos momentos
articulares resultantes no plano frontal para o correr de S58 e S54, respectivamente.
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S58: Correr
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FIGURA 70 -Curvas individuais de seis tentativas (T2-T8) e curvas médias para 0s
momentos_articulares resultantes no plano frontal para o tornozelo e

joelho no correr de S58 (adulto).

S54: Carer
abdugao Momentos articulares resultantes no plano frontal

FIGURA 71 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas meédias para 0s
momentos articulares resultantes no plano frontal para o tornozelo e
ioelho no correr de S54 (crianga).

Mais uma vez, assim como discutido para o andar, a restricdo a este

movimento é realizada principalmente por estruturas tendineas, por ligamentos €
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pela arquitetura da prépria articulagdo. No tornozelo, o momento articular externo
atua no sentido de realizar uma pronag&o. Supinadores tém fungdo importante nesta
fase, bem como tendGes e ligamentos que cruzam a porgdo medial do tornozelo.
Este estudo mostra que o valor maximo do momento externo pronador ocorre a
aproximadamente 50% da fase de apoio, assim, a nogdo de que o maximo angulo de
pronagao, que ocorre nos primeiros 10-15% da fase do apoio, seja tido como
representante de uma sobrecarga importante na corrida, ndo se aplica. Um maximo
angulo de pronagédo somente tem relevancia como indicador de sobrecarga se estiver
ocorrendo simultaneamente valores altos de forgas e de momentos articulares.
Apesar do angulo de pronagdo ndo ter sido avaliado, as diferengas nas variaveis
temporais entre o pico do momento pronador e do &ngulo maximo de pronagao
sugerem que a pronagdo no inicio do apoio na corrida ndo seja sin6nimo de altas
cargas sobre o aparelho locomotor, além disso, a pronagdo excessiva deve ser mais
causada por fatores externos ao aparelho locomotor como o tipo de calgado, mais
especificamente, o grau de rigidez da sola do calgado esportivo (KRABBE, 1994).

No joelho, o momento articular na fase de apoio do correr atua no sentido de
uma abdugdo. A discussdo sobre a influéncia de desvios do eixo do joelho no plano
frontal, como a arquitetura em varo ou valgo, ja feita para o andar, aplica-se também
para o correr. Aos seis anos, € comum as criangas apresentarem uma joelho em
valgo fisiolégico, resultante do desenvolvimento e crescimento 6sseo normais (WITT
et al. 1980). Neste caso, o eixo do joelho estd necessariamente desviado
medialmente e os momentos articulares resultantes para o joelho no plano frontal séac
altamente influenciados pela forma dos membros inferiores.

Como ja foi possivel observar, as variabilidades das curvas para os
momentos articulares resultantes sdo as maiores dentre as grandezas biomecéanicas
estudas aqui. Para o correr, os coeficientes de variagdo para os momentos

articulares resultantes nos planos sagital e frontal de todos os sujeitos participantes

estdo apresentados na TABELA 36.
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TABELA 36 -Coeficientes de variagdo para os momentos articulares resultantes no

tornozelo e joelho nos planos sagital e frontal para o correr.

Coeficiente de variagdo (%)

Sujeitos Sagital Frontal Sagital Frontal
S50 89,0 246 122 312
S51 71,0 301 249 403
S52 123 167 168 208
S53 80,0 82,0 128 236
S54 38,0 55,0 66,0 150
S55 75,0 412 161 242
S58 15,0 16,0 23,0 43,0

Maiores variabilidades estdo presentes no plano frontal. OUNPUU (1990)

também se refere a alta variabilidade dos momentos no plano frontal, devidas as
suas menores magnitudes. O adulto (S58) apresentou consistentemente menores
variabilidades para as curvas dos momentos. Na FIGURAS 72 pode-se comparar as
curvas no plano sagital de S54, com menores variabilidades entre as criangas, com

S52 que apresenta grandes variabilidades. As curvas para S58 e suas respectivas

variabilidades ja puderam ser observadas nas FIGURAS 66 e 70.

Na FIGURA 72 podem ser avaliadas as curvas com as menores

variabilidades para S54 e estas comparadas com as maiores variabilidades de S52.
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FIGURA 72 -Curvas individuais e médias para os momentos resultantes no thanJ

e joelho no plano sagital para S54 (A) e S52 (B).

As regularidades das curvas dos angulos articulares no plano sagital
comparadas as altas variabilidades das curvas dos momentos no mesmo plano
refletem a nogdo de que um padrdo cinematico regular possa ser adquirido por
diferentes padrées de momentos articulares resultantes. WINTER (1983) aponta que
ha um infinito namero de momentos articulares que podem resultar em exatamente o
mesmo padrdo cinematico, ou seja, os padrdes cinéticos de cada articulagdo
individualmente sdo muito variaveis, o que pode ser evidenciado também pelos
resultados do presente estudo. A redundancia do sistema motor com respeito as
caracteristicas das forgas atuantes sobre o aparelho locomotor, ou seja, as variaveis
da cinética, é devida a diversas fontes como ja observado por BERNSTEIN (1967),

mas pode-se destacar as propriedades elasticas dos musculos e a variedade das
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conexdes neurais, que por si s6 ja garantem uma consideravel variabilidade ao nivel
das variaveis cinéticas. Este alto grau de liberdade ao nivel das variaveis da cinética,
que representam as causas do movimento, pode ser avaliado através dos CV como
proposto por este estudo.

Apesar do objetivo deste estudo ndo ser a andlise de diferentes
procedimentos de normalizagdo para os momentos articulares resultantes, optou-se
por verificar se as diferengas entre as magnitudes dos resultados apresentados para
as criangas e o adulto poderiam estar influenciadas pelo fator crescimento fisico.
Assim, empregou-se o procedimento de HOF (1996) para a normalizagdo dos
momentos resultantes para o andar e o correr e alguns resultados podem ser
analisados nas figuras abaixo.

A influéncia de dois diferentes procedimentos de normalizagdo sobre os
resultados dos momentos articulares, normalizagdo pela massa corporal do sujeito e
normalizagdo pela massa e pelo comprimento do segmento inferior (HOF, 1996),
esta ilustrada para os momentos articulares resultantes para o tornozelo e joelho no
plano sagital (FIGURAS 73 e 74) e no plano frontal (FIGURAS 75 e 76) no correr.

Momentos resultantes no tomozelo — g54
Plano sagital ----S58

0.1

o

--0.1
02

S 5 ¢

|

Momento normalizado
(grandeza adimensional)
o

Nmvkg

% fase de apoio

FIGURA 73 -Demonstrativo _da influéncia_do tipo de normalizagdo sobre as
maanitudes dos momentos articulares resultantes no tornozelo no plano
saqital para o correr de S54 (crianga) e S58 (adulto).
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Momentos articulares resultantes no joelho

0.2 4 Plano sagital ___-g_o'z

% fase de apoio

FIGURA 74 -Demonstrativo _da__influéncia do tipo de normalizagdo sobre as
magnitudes dos momentos articulares resultantes no joelho no plano

sagital para o correr de S54 (crianca) e S58 (adulto).

Momentos articulares resultantes no tomaozelo S5
0.10- Plano frontal ----858 010

% fase de apoio

FIGURA 75 -Demonstrativo _da influéncia_do tipo de normalizagdo sobre as
maanitudes dos momentos articulares resultantes no tornozelo no plano
frontal para o correr de S54 (crianca) e S58 (adulto).
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Momentos articulares resultantes no joelho
0.25- Plano frontal 025

% fase de apoio

FIGURA 76 -Demonstrativo _da influéncia do tipo de normalizacdo sobre as
maanitudes dos momentos articulares resultantes no joelho no plano
frontal para o correr de S54 (crianga) e S58 (adulto).

As FIGURAS 73 a 76 mostram que o procedimento de normalizagao de HOF
(1996) produziu os mesmo resultados nos momentos articulares calculados neste
estudo, comparando-os com os obtidos no estudo de VAUGHAN et al. (1997), com
redugédo das diferengas entre as magnitudes dos momentos articulares resultantes
entre a crianga e o adulto. Apesar do padrao global das curvas ndo ser afetado pelo
procedimento de normalizagdo, as diferengas entre as magnitudes das respostas de
S58 (adulto) e S54 (crianga), destacadas durante a apresentagéo dos resultados, sao
reduzidas.

Diante disso, pode-se dizer que parece mais adequado representar os
momentos em termos de uma grandeza adimensional sempre que as comparagoes
forem feitas entre individuos de diferentes faixas etarias, desde estas diferentes
faixas etarias impliquem em claras diferencas nas dimensdes corporais, como no

caso de se comparar criangas com adultos ou criangas dentro de uma larga

amplitude de faixas etarias.
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5 CONCLUSOES

Este estudo objetivou avaliar grandezas cinéticas na locomogao infantil, com
énfase especial nos padrées de momentos articulares resultantes durante o andar e
o correr. Foram analisados os momentos articulares resultantes nos planos sagital e
frontal para as articulagbes do tornozelo e joelho no andar e no correr de seis
criangas e um adulto, este Ultimo para uma referéncia comparativa.

Na discussdo da problematica, procurou-se destacar a importancia desta
grandeza biomecanica para a compreensido de padrées coordenados de movimentos
e do controle de sobrecargas que atingem o aparelho locomotor durante a realizagéo
do andar e do correr. Apds esta, foram estabelecidas delimitagées metodolégicas
tedricas e experimentais a fim de se garantir a estimativa dos momentos articulares
resultantes.

Constatou-se na revisdo da literatura que existe uma diversidade de
nomenclaturas para as variaveis da sobrecarga, formas de representacdo dos
resultados e de modelos empregados, o que torna dificil a comparagéo de resultados
entre os estudos existentes. Neste estudo foram tomados cuidados quanto a precisa
descrigao das definigdes do modelo de calculo, bem como do protocolo experimental,
a fim de que fosse possivel algum tipo de comparagdo com os dados disponiveis na
literatura, mesmo assim, as comparagdes precisam ser feitas com cautela. Os dados
obtidos para o adulto tém a fungéo se servir de parametro comparativo, uma vez que
foram obtidos a partir dos mesmos procedimentos experimentais e mesmo modelo
de célculo para as estimativas dos momentos articulares resultantes.

Destaca-se que os momentos articulares resultantes sdo grandezas
biomecanicas que precisam ser avaliadas individualmente, devido as suas altas
variabilidades. Admite-se, entdo, que esta merega uma abordagem intra-sujeitos,
uma vez que avaliagdes feitas a partir de resultados agrupados para diferentes
sujeitos podem gerar interpretagdes equivocadas dos padrdes de movimento. Este
fato é especialmente relevante quando se trata dos momentos articulares resultantes
no plano frontal ou da consideragéo de individuos com disturbios locomotores.

As maiores magnitudes dos momentos no plano sagital em comparagao aos

do plano frontal ocorreram em ambas as articulagées, tanto para o andar, quanto
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para o correr. Este fato se deve provavelmente ao predominio das amplitudes de
movimento e das sobrecargas no plano sagital que sdo tipicas da locomogdo
humana, devido a construgdo do aparelho locomotor e da arquitetura das
articulagdes, bem como pela agdo da gravidade sobre o corpo em movimento.

As baixas variabilidades nas variages angulares em associagdo as altas
variabilidades nas varidveis cinéticas, tanto para o andar quanto para o correr
reforcam a nogdo de que a redundancia do sistema motor seja uma vantagem do
ponto de vista funcional. Padrées distintos de momentos articulares resultantes intra-
sujeitos refletem que estratégias flexiveis de controle resultam em uma alta
regularidade cinematica.

No correr, pequenas variagbes angulares para o tornozelo, combinadas a
baixas taxas de crescimento da componente vertical da forga reagdo do solo,
ocorrendo no mesmo intervalo da fase de apoio, podem auxiliar na identificagdo da
técnica da corrida e também da relagdo entre os momentos resultantes no tornozelo.

Em relagdo aos procedimentos de normalizagdo dos momentos articulares
resultantes, considerou-se que nas comparagdes entre criangas e adultos, ou entre
individuos com dimenséGes corporais distintas, a sensibilidade das magnitudes dos
momentos tanto a massa quanto ao comprimento do segmento inferior precisa ser
avaliada. Do contrario, podem surgir interpretagdes relativas a diferengas nas
magnitudes que seja devidas a fatores de crescimento e ndo a padrées distintos de
controle de sobrecargas.

Os resultados quantitativos mostraram-se semelhantes aos de outros
estudos que empregaram modelos mais complexos para a estimativa dos momentos
articulares resultantes, indicando que o modelo adotado fornece dados confiaveis e,
conseqlientemente, leva a interpretagdes validas de acordo com os objetivos
propostos.

Em vista dos resultados deste estudo, pode-se visualizar perspectivas futuras
no sentido de se aperfeigoar o modelo de calculo para os momentos articulares
resultantes, incluindo as contribuigdes de momentos devidos as forgas gravitacionais
e inerciais, a fim de possibilitar a compreensao da real contribuicdo de cada
componente tanto no controle de sobrecargas que atingem o aparelho locomotor,
quanto na produgdo e regulagdo dos movimentos. Além disso, um registro
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simultaneo da atividade eletromiografica deve ser valorizado a fim de se avaliar a
atividade relativa de grupos musculares em associagdo aos momentos resultantes,
proporcionando a identificagdo de suas fungdes quanto a produgéo e ao controle de
movimentos. Finalmente, uma abordagem desenvolvimentista se utilizando das
variaveis aqui selecionadas e das implementagées futuras ao modelo, aplicada ao
contexto da etapa de desenvolvimento do andar independente em criangas pode
revelar aspectos importantes relativos aos mecanismos responsaveis pelas
mudancgas que ocorrem desde os primeiros passos do andar independente até o

dominio das tarefas de andar e correr.
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ANEXO | - r i c i ici 5
criangas no estudo.

Deutsche Sporthochschule Kin

Institut fiir Biomechanik
Deutsche Spathochackuie Kéln  DS0327 Kdin Univ.-Prof.Dr.rer nat W.Baumann
Carl-Diem-Weg 8
50933 K&In (MUngarsdorf) Telefon: (0221) 4882565
IXIpZivawvw. r2.uri-koein. defgpohaiamubiam. him Telefax: (0221) 4971-598
Mein Zeichen AusKuntt ertailt Nebencstelle Ostum
Pauta Hentschel Lobo dz Costa ' -562 10.12.57

Betr. Unterstitzung fiir die Forschung: ,, Beitrag zur Kinderbewegungsanalyse: ,Biomechanisch
gestiitzte Analyse des Ganges von Kleinkindern®; eine Zusammenatbeit der Deutschen
Sporthochschule Kdln mit der Sporthochschule der Universitat Sao Paulo-Brasilicn

Doktorarbeit von: Paula Henstchel Lobo da Costa
Betreuer: Prof. Dr. Alberto C. Amadio (Sac Paulo ) und Prof. Dr. W. Baumann (KgIn)

Sehr geehrte Damen und Herren,

Bei dieser Arbett handelt es sich um ¢in¢ Untersuchung zum Gang von 6 jihrigen
Kindern (Vorschulkinder), die dem Alter entsprechend gehen und laufen koénnen. Die
Erkenntnisse, die erarbeitet werden, konnen im Bereich der Rehabilitaton von
Bewegungsstarungen (Unfille, orthopidische oder neuromuskulire Einschrinkungen) genutzt
werden. Die Kinder, die daran teilnelmen, werden stehen und gehen, waobei die Haltung und die
Rewegungen im Video dokumentiert werden,

Bs werden junge Probanden in Alter von 6 bis 7 Jahren gesucht. Die Probanden
besuchen ein Mal des Institut fiir Biomechanik der Sporthochschule Kaln (Mingersdorf) und die
Untersuchung dauert ca. 1 Stunde. Die Eltem konnen wihrend des panzen
Untersuchungsverlaufes anwesend sein, Im Rahmen dieser Arbeit bitte ich Ste um Unterstiitzung.

Mit freundlichen Griilen

Rt btk —

Paula Hentschel Lobo da Costa
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ANEXO Il - Fi i tal.

VERSUCHSREIHE: Kinder Datum:
Name: Alter: J

Frequenz: Hz Kraftme platte Fx NNV
Fy__ NNV
Fz NV

Kérpergré e: m Masse: kg Beckenbreite: mm
rechtes Bein:

Kniedurchmesser: mm Sprunggelenkdurchmesser: mm
Fersendurchmesser: mm Ballendurchmesser: mm

Lage der Sprunggelenkachse: Achsenkreuz:
Winkel transv.: mm
Winkel frontal: mm

Versuche: Gang Standbild — rechts

S57p0f01 s57p0s01
S57p0f02
S57p0f03
S57p0f0o4
S57p0f05
S57p0f06
S57p0fo7
S57p0f08

Bemerkungen

Versuche: Lauf Standbild — rechts

S57p0fo1 ’ s57p0s01
S57p0f02
S57p0f03
S57p0f04
S57p0f05
S57p0f06
S57p0f07
S57p0f08

Bemerkungen




