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RESUMO

ASPECTOS BIOMECÂNICOS DA LOCOMOÇÃO INFANTIL: 
GRANDEZAS CINÉTICAS NO ANDAR E NO CORRER

Autora: PAULA HENTSCHEL LOBO DA COSTA 

Orientador: Prof. Dr. ALBERTO CARLOS AMADIO

Este estudo objetiva contribuir para a compreensão de duas formas básicas 

de locomoção em crianças, o andar e o correr, através da formulação de uma base 

descritiva sobre o papel de grandezas cinéticas no movimento humano. Momentos 

articulares resultantes têm sido considerados como as causas dos movimentos e 

estudando-se as causas pode-se compreender porque e como surgem movimentos 

coordenados e mesmo disfunções nos padrões normais. São avaliados padrões de 

momentos articulares resultantes no plano sagital e frontal para as articulações do 

joelho e tornozelo durante o andar e o correr em crianças. Na tentativa de se fazer 

interpretações relativas ao papel do controle das sobrecargas externas na execução 

de movimentos, são 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 medição. Este modelo adota a estratégia da 

simplificação da estrutura anatômica funcional, agrupando forças e momentos 

internos em torno de uma articulação para a solução do problema da 

indeterminância. No caso de movimentos locomotores, as fases de apoio 

representam os eventos que submetem o aparelho locomotor às maiores 

sobrecargas, assim, este estudo analisa os momentos articulares resultantes durante 

as fases de apoio do andar e correr. As forças de reação do solo foram obtidas 

através de uma plataforma de força (KISTLER) e a posição dos segmentos corporais
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através de um sistema óptico-eletrônico de processamento de imagens (SELSPOT 

II), ambos sincronizados a uma freqüência de amostragem de 250 Hz. Altas 

variabilidades nas variáveis cinéticas estão associadas a baixas variabilidades nas 

variações angulares. Os procedimentos de normalização dos momentos articulares 

resultantes também precisam ser considerados para a avaliação de dados infantis, 

principalmente quando se compara crianças com adultos ou mesmo indivíduos em 

faixas etárias diferentes, devido à sensibilidade desta grandeza biomecânica às 

dimensões corporais como massa e comprimento de segmento inferior. Destacam-se 

entre os resultados, as maiores magnitudes para os momentos articulares no plano 

sagital em comparação com o plano frontal. Além disso, os resultados quantitativos 

mostraram-se semelhantes aos de estudos que empregaram modelos mais 

complexos para o cálculo dos momentos articulares resultantes, indicando que o 

modelo adotado fornece dados quantitativos confiáveis.

Palavras-chave: Locomoção infantil, Biomecânica, 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 

Iocomotor 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 Iocomotor 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 Iocomotor movements. In order to estimate the 

net joint moments and to solve the indeterminancy problem, simplifications of the 

anatomic structure were addopted, gouping internai 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 segmentai positions were measured 

with the SELSPOT II 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.
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INTRODUÇÃO1

Este estudo objetiva contribuir para a compreensão de duas formas básicas 

de locomoção em crianças, o andar e o correr, através da formulação de uma base 

descritiva sobre o papel de grandezas biomecânicas na locomoção infantil. A grande 

fonte de inspiração para este trabalho é a obra de Bernstein (BERNSTEIN, 1967, 

1975, 1996) cujo roteiro intelectual inicia-se com a biomecânica e as técnicas de 

aquisição de dados quantitativos dos movimentos, analisa-os em detalhes, realiza 

interpretações fisiológicas e neurofisiológicas, concluindo com generalizações e 

indicações para futuras empreitadas científicas. Bernstein recusou-se a teorizar 

sobre seu objeto de estudo, a fim de não forçar o fenômeno a adequar-se a algum 

modelo estabelecido a priori. Reconheceu a imensa complexidade da locomoção 

humana, estudando-a, dentre outras formas de movimentos, em crianças, idosos, 

militares, pacientes neurológicos e portadores de próteses de membros inferiores.

O andar e o correr podem ser caracterizados como movimentos regulares, 

adaptáveis e aparentemente simples. Apesar da maturação anatômica do sistema 

nervoso central já estar completa por volta dos dois anos de idade, não se pode falar 

em uma coordenação ideal de movimentos locomotores até os 14 ou 15 anos, o que 

implica em dizer que a maturação funcional está atrasada em relação 'a maturação 

anatômica (BERNSTEIN, 1996).

Todas as crianças vêm a este mundo despreparadas para enfrentar os 

desafios impostos pelo bipedalismo no campo gravitacional, habituadas que estão ao 

ambiente aquático. Durante a infância, movimentos seqüenciais e ordenados surgem 

em idades relativamente previsíveis, o que levou a um grande volume de 

conhecimentos de natureza descritiva (FIGURA 1) baseados em parâmetros 

biomecânicos (BECK, ANDRIACCHI, KUO, FERMIER & GALANTE, 1981; 

FORTNEY, 1983; SUTHERLAND, OLSHEN, BIDEN & WYATT, 1988) ou na noção 

de estágios enquanto modelos explicativos, representando períodos em que o 

comportamento motor é relativamente estável (GALLAHUE, 1982).
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FIGURA 1 - Vista sagital de padrões do andar em uma criança de um ano (em cima) 
e outra de sete anos (em baixo). FS= apoio inicial. OTO= saída do solo
do pé contra-lateral (em branco). OFS= apoio inicial do pé contra-
lateral. TO= saída do solo do pé ipsilateral (em cinza). FS= novo apoio
inicial. Adaptado de SUTHERLAND et ai (1988).

Apesar da importante contribuição destes estudos, estas tradições de 

pesquisa não se adequam à compreensão dos possíveis mecanismos responsáveis 

pelas mudanças no movimento humano, analisando o problema a partir de uma 

abordagem fenomenológica sem buscar causas estruturais para o comportamento 

observado.

A contribuição para o movimento coordenado e maduro das forças externas 

e do desenvolvimento de forças musculares e das resultantes de outras fontes 

internas não-musculares tem merecido atenção da Biomecânica e fornecido 

importante paradigma de pesquisa, analisando o problema a partir de uma 

abordagem estrutural-analítica, na busca de possíveis causas dos padrões de 

movimento.

Esta abordagem biomecânica tem estudado o desenvolvimento motor não 

apenas como um processo submetido à seqüência de maturação de centros e vias 

do sistema nervoso, mas sim enquanto um processo regulado a partir da interação
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dinâmica do indivíduo com seu meio ambiente. O termo “dinâmica” 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 biomecânicos encontrados pelas crianças no curso de 

seu desenvolvimento e suas possíveis soluções modulam a formação de padrões 

progressivamente mais maduros de movimentos.

Dessa forma, estudos biomecânicos de padrões de movimentos infantis têm 

trazido importantes contribuições não apenas descrevendo tendências 

desenvolvimentistas de variáveis biomecânicas, mas também examinando a 

importância de grandezas biomecânicas nos processos de aquisição de movimentos 

coordenados, bem como na diferenciação do aparelho locomotor em adaptação às 

sobrecargas, reforçando a noção de que estes processos sejam sensíveis às 

grandezas mecânicas.

Um momento ou torque é sempre o produto de uma força pela sua distância 

a um centro de rotação. No corpo humano, os músculos produzem força a uma certa 

distância dos centros articulares e, assim, sempre que um músculo se contrai, produz 

um momento ou torque ao redor da articulação cruzada por este músculo. Em 

biomecânica, os momentos articulares resultantes têm sido considerados como as 

causas dos movimentos observados (VAUGHAN, 1996a; WINTER, 1991). 

Estudando-se as causas, pode-se compreender porque e como surgem movimentos 

coordenados e mesmo disfunções nos padrões normais.

Estes momentos representam os efeitos resultantes da ação dos músculos e 

ligamentos que cruzam uma articulação e de forças friccionais nas superfícies 

articulares entre ossos adjacentes. Entretanto, como no movimento humano as 

articulações em geral não atingem seu limite máximo, as forças friccionais e 

ligamentares são pequenas e, assim, pode-se considerar que os momentos 

articulares sejam resultantes de forças musculares somente (WINTER, 1990) que, 

como tais, estão sob controle do sistema nervoso central. Apesar deste controle 

voluntário, todo ato motor requer sempre a superação de forças externas, assim, os 

momentos articulares atuam principalmente em reação aos momentos gerados por 

forças externas, como a gravidade e forças de reação do solo, principalmente em 

movimentos locomotores.



4

Momentos articulares resultantes descritos na locomoção infantil têm se 

destacado principalmente na área clínica. ÕUNPUU, GAGE & DAVIS (1991) e 

VAUGHAN (1996a) descreveram padrões de momentos articulares resultantes para 

o andar infantil normal na intenção de criar seus próprios bancos de dados para 

futuras avaliações de padrões de movimentos deficientes, uma vez que os dados 

são, em geral, específicos para cada laboratório e seu modelo particular de cálculo 

de grandezas cinéticas. DAVIDS, BAGLEY & BRYAN (1996a), LAI, KUO & 

ANDRIACCHI (1988) e ÕUNPUU, DAVIS & DeLUCA (1996) reportaram os 

momentos articulares para o andar de crianças portadoras de paralisia cerebral, 

numa tentativa de se incluir este parâmetro na avaliação de procedimentos de 

reabilitação motora. DAVI D (2000) relata os momentos articulares resultantes nos 

planos sagital, frontal e transversal para o andar de crianças em faixas etárias 

variando dos seis aos 10 anos.

Enquanto o andar já foi extensamente descrito na biomecânica, sendo o 

objeto de estudo preferido dos laboratórios de marcha ao redor do mundo, os 

padrões de momentos articulares resultantes para o correr em crianças somente 

foram descritos por ÕUNPUU (1990), apesar da importância desta forma de 

locomoção no repertório motor infantil.

O presente estudo objetiva avaliar padrões de momentos articulares 

resultantes no plano sagital e frontal durante o andar e o correr em crianças para as 

articulações do joelho e tornozelo. Na tentativa de se fazer interpretações relativas ao 

papel destas grandezas sobre a análise 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 medição.

REVISÃO DA LITERATURA2.

A grandeza biomecânica dos momentos articulares resultantes pode ser 

empregada como ferramenta analítica na compreensão dos processos que geram 

mudanças nas estruturas de movimento, sejam elas no contexto imediato ou do ciclo 

desenvolvimentista do indivíduo. As relações entre os momentos articulares devem-
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se alterar em função da idade e produzir diferentes padrões coordenativos e 

diferentes respostas às sobrecargas.

Os padrões de momentos musculares são modulados em resposta aos 

momentos gerados pelo contexto, representados pelos momentos gravitacionais, 

inerciais e das forças de reação do solo. Além disso, esta grandeza também é um 

importante indicador de sobrecargas dinâmicas que atingem o aparelho locomotor 

durante a realização de um movimento (BAUMANN, 1995) e do efeito destas na 

diferenciação da estrutura anatômica infantil (PAUWELS, 1980; WITT, RETTIG, 

SCHLEGEL, HACKENBROCH & HUPFAUER, 1980).

A seleção desta grandeza para estudo no contexto da quantificação da 

sobrecarga articular no andar e correr infantis revela o interesse sobre explicações 

causais que elucidam propriedades funcionais, na busca de referências acerca de 

mecanismos e estruturas dedicadas no corpo humano.

Esta revisão bibliográfica destaca o papel da grandeza biomecânica dos 

momentos articulares resultantes na formação de padrões coordenados de 

movimentos e no estudo das sobrecargas articulares típicas do andar e do correr em 

crianças.

Locomoção humana: andar e correr como padrões de movimento em 

função da idade
2.1

Locomoção é toda ação que move o corpo de um animal através do espaço 

aéreo, aquático ou terrestre (CAPPOZZO, 1991a). Ela pode ser considerada como 

um dos traços mais característicos do mundo animal. É produzida através de 

movimentos coordenados dos segmentos corporais numa interação dinâmica entre 

forças internas e externas. Apesar do movimento ser sempre visível, suas causas 

são inacessíveis a partir de parâmetros que podem ser diretamente observáveis ou 

mensuráveis.

A beleza e complexidade da locomoção humana já inquietavam o homem 

nos princípios da especulação filosófica com Aristóteles no IV século a.C. Foi com os
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estudos de Borelli na segunda metade do século XVII que a Física de Galileu foi 

aplicada ao estudo do movimento humano e dos demais animais, a partir da noção 

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 gráfico, introduzido por Marey na segunda 

metade do século XIX com o emprego de transdutores mecânicos para o estudo da 

locomoção humana e animal, os irmãos Weber já haviam realizado importantes 

conclusões sobre as relações entre parâmetros espaço-temporais para o andar e o 

correr, elaborando uma teoria para estas formas de locomoção apenas utilizando-se 

de observações e algumas medidas temporais (GROH, 1969). Segundo os irmãos 

Weber, as fases de balanço no andar e correr podiam ser consideradas como puros 

pêndulos e, sendo assim, não dependiam da atividade muscular para a sua 

realização. Esta noção, apesar de ter sido fortemente combatida por Braune e 

Fischer merece até hoje intensos debates nos meios acadêmicos.

Com os avanços nos métodos ópticos para o registro dos movimentos 

introduzidos pelas fotografias de Marey e Muybridge e a metodologia analítica para a 

reconstrução tridimensional de coordenadas espaciais e para os cálculos de 

grandezas mecânicas do corpo humano por Braune e Fischer, estavam lançadas já 

na virada do século XX as bases dos métodos técnicos e teóricos para o estudo 

quantitativo de grandezas mecânicas do corpo humano e de seu movimento. 

BERNSTEIN (1967) aperfeiçoou os métodos empregados por Braune e Fischer e 

revelou a importância do estudo da locomoção humana no contexto do trabalho, da 

medicina, do desenvolvimento humano e da reabilitação. Os trabalhos de 

BERNSTEIN (1967) podem ser considerados como a primeira abordagem integrativa 

em Biomecânica (SCHMALZ, 1994), uma vez que demonstram através de simples 

raciocínios mecânicos que a estrutura dos movimentos humanos só pode ser 

descrita e compreendida pela interação complexa entre elementos dos domínios da 

fisiologia, anatomia e mecânica, associando, por exemplo, os momentos de rotação 

(grandeza mecânica) em uma articulação ao estado de inervação da musculatura 

(grandeza anátomo-fisiológica).

O interesse pelo estudo da locomoção humana também vem crescendo no
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Brasil, a ponto de laboratórios inteiramente dedicados ao assunto, os chamados 

Laboratórios de Marcha, serem criados a cada dia, inclusive no Brasil, a exemplo dos 

já existentes no Hospital Sarah Kubishek- Brasília, no Centro de Reabilitação 

Vergueiro - FMUSP, na AACD - São Paulo, entre outras instituições, todos 

envolvendo equipes multidisciplinares.

O objetivo da discussão que se segue é o de apresentar um painel global a 

respeito da locomoção humana, desde suas origens, o problema do seu controle e, 

finalmente, o desenvolvimento das formas básicas do andar e correr na infância, 

avaliadas a partir de parâmetros biomecânicos.

As origens da locomoção têm gerado intensos debates científicos. O papel 

da marcha reflexa no acervo motor infantil e suas implicações sobre o andar 

independente tem merecido especial atenção, contrapondo maturacionistas a 

pesquisadores da perspectiva dos sistemas dinâmicos. Derivados desta última, 

estudos têm buscado evidências experimentais para as concepções de BERNSTEIN 

(1967) acerca do surgimento e desenvolvimento de padrões coordenados de 

movimentos em crianças. A manipulação do andar em bebês (THELEN & FISHER, 

1982), por exemplo, tem contribuído de forma decisiva para a compreensão de que 

movimentos coordenados surgem a partir de um sistema predisposto a gerar padrões 

alternados de coordenação intermembros, cujos detalhes não são especificados, 

mas vêm da interação com o campo biomecânico. Isso quer dizer que, 

provavelmente, algum tipo de fator biomecânico relacionando forças internas às 

forças gravitacionais atue como limitante na manifestação de um padrão mais 

coordenado de movimento.

Nos estudos acima citados foram identificados os seguintes fatos: o andar 

reflexo não desaparece; existe uma forte tendência para um padrão alternado de 

coordenação intermembros; as fiexões articulares para os membros inferiores são 

vigorosas, enquanto as extensões são mais passivas (THELEN, 1986). Portanto, o 

andar reflexo não desaparece, apenas é dificultado a partir do segundo mês de vida 

dos bebês, o que deve estar mais relacionado a uma desproporção entre aumento 

das massas dos segmentos e força muscular, que não aumenta de maneira a 

compensar estes ganhos em massa. Assim, a perda relativa de momento de força 

muscular impede que o bebê seja capaz de elevar suas pernas para realizar as
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passadas, uma vez que quando este mesmo bebê é submerso em água até a altura 

do peito, ou colocado para andar sobre uma esteira mecânica, o padrão de passadas 

alternadas é reproduzido.

A partir destas evidências, a hipótese de seqüenciamento cognitivo de 

FORSSBERG (1985), que responsabiliza a maturação de centros e vias nervosas 

pelo desaparecimento do andar reflexo, uma vez que este perde sua função, pode 

ser contestada. Portanto, é possível que os mecanismos neurais responsáveis pelo 

andar independente já estejam presentes antes da manifestação deste 

comportamento, cujo surgimento é limitado devido às características biomecânicas 

intrínsecas do sistema neuro-músculo-esquelético do bebê. Estas características 

limitam o processo coordenativo e, conseqüentemente, dificultam a manifestação de 

padrões mais maduros de movimentos. Uma vez que as demandas de equilíbrio e 

sustentação (CLARK, WHITALL & PHILLIPS, 1988), bem como as de propulsão 

(THELEN, 1986), sejam satisfeitas experimentalmente, surge um padrão coordenado 

de movimentos alternados rítmicos para os membros inferiores, muito semelhantes 

ao andar maduro.

Assim, a reorganização do movimento no curso da ontogênese inicia-se no 

campo biomecânico. BERNSTEIN (1967) reconheceu que à medida que os 

segmentos corporais se movem, produzem forças inerciais e centrípetas e ainda 

estão sujeitos às forças externas como a gravidade e forças friccionais, o que 

significa que o movimento não pode ser compreendido isolado de sua interação com 

o meio e é justamente nesta interação que os padrões de movimento são regulados. 

À medida que o sistema neuro-músculo-esquelético responde às experiências no 

contexto funcional e às mudanças nas propriedades biomecânicas intrínsecas do 

organismo, surgem padrões coordenativos mais maduros.

Quanto ao problema do controle da locomoção, após disputas sobre os 

papéis dos comandos centrais e dos mecanismos reflexos, aceita-se que este 

processo resulte da interação entre comandos de uma rede central que produzem 

características essenciais do padrão motor, com sinais de feedback sensorial. A 

noção de Gerador de Padrão Central (GRILLNER, 1985) tem sido reconhecida na 

neurofisiologia e em controle motor enquanto estrutura dentro do sistema nervoso, 

localizada provavelmente ao nível da medula espinal, capaz de gerar
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autonomamente o ritmo básico para a locomoção sem a modulação de informação 

sensorial. Tais estruturas já foram identificadas em animais (DELCOMYN, 1980) e 

humanos (THELEN, BRADSHAW & WARD, 1981).

A facilidade com a qual os padrões locomotores se adaptam às demandas do 

ambiente indica que os Geradores de Padrão Central (Central Pattem Generator, 

CPG) sejam estruturas flexíveis. Apesar dos CPG produzirem movimentos 

coordenados e rítmicos dos membros inferiores, os padrões gerados são apenas 

versões rudimentares da locomoção humana. Comandos superiores vindos do córtex 

cerebral, cerebelo e tronco encefálico iniciam e mantém padrões ótimos de atividade, 

prevendo ajustes de acordo com as necessidades de cada situação. Durante o curso 

do movimento, o desempenho é avaliado e aperfeiçoado 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 relações entre 

os subsistemas que participam do controle da locomoção (FIGURA 2):

:) Centros Superiores1

Gerador de Padrão 
Central (CPG) Os números sugerem mudanças 

desenvolvimentistas nos seguintes 
níveis:
1 - Integração de informações visual, 
vestibular e proprioceptiva;
2 - Controle voluntário (papel da 
resposta dos centros superiores);
3 - Papel do feedback neural;
4 - Produção de força muscular;
5 - Crescimento e diferenciação 
musculares.

ym__^ C ^
3

Sistema Músculo- 
Esquelético

5

^ f

Ambiente

FIGURA 2- Representação esquemática dos subsistemas que participam do 
controle da locomoção e suas interações. As setas indicam as direções
das interações. Adaptado de VAAL et al. (1995).
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Com base neste modelo, aceita-se que os centros superiores enviem um 

comando motor não especificado em seus detalhes para uma unidade de Gerador de 

Padrão Central, cuja resposta já especifica um grande número de variáveis que 

estabelecem os padrões de atividade de um conjunto de unidades motoras. A 

atividade do CPG não é totalmente especificada pelo comando supra-espinal, devido 

ao papel modulador do feedback. Assim, os detalhes do movimento não são 

especificados nos centros superiores, o que reduz o número de graus de liberdade a 

ser controlado a este nível. As interações entre a resposta do CPG, as propriedades 

dinâmicas do sistema músculo-esquelético e o ambiente resultam no movimento.

É interessante notar que os avanços da neurofisiologia confirmam as 

hipóteses sobre o controle da locomoção levantadas por Bernstein há muitos anos 

atrás e reeditadas recentemente (LATASH & TURVEY, 1996). Atualmente, tem-se 

modelado os CPG como osciladores biológicos, que representam um sistema neural 

muito simples e ao mesmo tempo capaz de gerar padrões de movimentos 

coordenados, flexíveis e estáveis diante perturbações externas (TAGA, 1995; TAGA 

YAMAGUCHI & SHIMIZU, 1991). Este circuito neural está associado ao sistema 

esquelético e somente produz movimentos apropriados quando interagindo com o 

meio ambiente.

Após a discussão das origens e do controle da locomoção humana, pode-se 

analisá-la no contexto desenvolvimentista, apresentando as tendências de mudanças 

nos parâmetros biomecânicos das formas de andar e correr infantis. A discussão 

prévia tem por objetivo fundamentar as mudanças relatadas a seguir, evitando que 

sejam interpretadas apenas como alterações quantitativas, sem relações com os 

mecanismos que as regulam.

O desenvolvimento do andar infantil foi por muito tempo considerado como 

um fenômeno governado pela maturação do sistema nervoso e, como tal, pouco 

influenciável por fatores externos. Conseqüentemente, não havia muito para ser 

explicado, além de uma descrição da seqüência 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 interação de 

muitos subsistemas e que só pode ser compreendido através de esforços integrados, 

envolvendo áreas distintas do conhecimento como a neurofisiologia, a psicologia, a
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biomecânica, a computação, para citar apenas algumas.

A documentação do movimento infantil iniciou-se com MUYBRIDGE 

(reeditado em 1955), com registros fotográficos feitos no início do século XX 

mostrando crianças andando, correndo e subindo degraus. Estas fotografias refletem 

seu interesse pelo movimento infantil, provavelmente buscando revelar suas 

peculiaridades (FIGURA 3).

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

Ao longo do seu desenvolvimento, a criança aprende a integrar cada uma 

das inúmeras variáveis contidas no seu aparelho músculo-esquelético numa unidade 

funcional, produzindo um comportamento rítmico, com um padrão cíclico de 

movimentos segmentares que ao mesmo tempo é altamente regular e flexível, além 

de exigir um mínimo de dispêndio energético. Este processo de desenvolvimento do 

andar pode ser considerado como o maior desafio vencido pela criança ao longo de 

seu desenvolvimento motor (WINTER, 1991).

A idade de maturação do andar infantil tem sido estabelecida na
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dependência do tipo de variáveis utilizadas pelos autores para o seu estudo, onde 

cada autor considera que seus parâmetros sejam índices adequados do processo 

global de desenvolvimento do andar. O quadro abaixo deve facilitar uma avaliação 

deste assunto:

QUADRO 1 -Idade de maturação do andar conforme diferentes autores e variáveis 
investigadas.

VARIÁVEIS ESTUDADASIDADE DO ANDAR MADUROAUTOR

Padrões das três componentes das 
forças de reação do solo

Aceleração vertical e horizontal do centro 
de gravidade do corpo todo

Aceleração vertical do centro de 
gravidade do corpo todo

Cinemática dos segmentos corporais

BECK etal. (1981) No primeiro ano do andar 
independente

Aos 5 anos de idade 
aproximadamente

No quarto ano do andar 
independente

Aos 2,5 anos de idade 
aproximadamente

Entre os 2 e 3 anos de idade

BERNSTEIN (1967)

BRIL & BRENIÈRE (1993)

BURNETT & JOHNSON (1971)

Componente vertical das forças de 
reação do solo

Seus 5 determinantes do andar maduro

PREIS etal. (1997)

Aos 3 anos de idade 
aproximadamente

SUTHERLAND etal., 1980

Os cinco determinantes do andar maduro de SUTHERLAND, COOPER & 

DANIEL (1980) serão relatados adiante, na apresentação das tendências 

desenvolvimentistas das variáveis cinemáticas do andar.

As características de um andar bem sucedido, segundo critérios globais de 

propulsão eficiente do corpo e segurança, são descritas por WINTER (1991) como:

- manutenção da sustentação do corpo durante o apoio, prevenindo o colapso dos 

membros inferiores;

- manutenção da postura ereta e equilíbrio do corpo;

- controle da trajetória do pé, garantindo uma passagem segura sobre o solo na 

fase de balanço e um contato suave com o calcanhar no apoio inicial;

- geração de energia mecânica para manter ou aumentar a velocidade de 

progressão;

- absorção de energia mecânica para o controle do impacto inicial e estabilidade ou 

para reduzir a velocidade de progressão.

Todas as características acima precisam ser mantidas pela criança ao 

mesmo tempo em que elas aprendem a controlar as demandas posturais numa
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situação de equilíbrio dinâmico, bem como a lidar com os efeitos dinâmicos das 

mudanças nas suas proporções corporais. Ora, é de se esperar que tais condições 

levem a uma longa fase de maturação do andar na espécie humana. Estes critérios 

descritos por WINTER (1991) poderíam ser empregados para a identificação do 

andar maduro, ao invés de se confiar em variáveis selecionadas em função da 

disponibilidade material dos laboratórios. Infelizmente, ainda não há iniciativas nesta 

direção. Naturalmente, a opção por tais critérios na investigação da maturação do 

andar requer uma Complexa Análise do Movimento Humano (HOCHMUTH, 1973), 

envolvendo o uso simultâneo de diferentes métodos de investigação biomecânica, o 

que aumenta a sofisticação técnica necessária para as análises.

O movimento do andar é definido em termos de um intervalo de tempo onde 

se completa uma sucessão de eventos regulares. Este intervalo de tempo consiste 

em duas fases, fase de apoio e de balanço, cujos períodos e eventos estão ilustrados 

na FIGURA 4.

A descrição completa do ciclo do andar (FIGURA 4) pode ser encontrada em 

SUTHERLAND et ai (1988), que também apresenta os padrões normais para as 

variáveis espaço-temporais e para a cinemática dos segmentos corporais.

C

Contato
Inicial

Acomodação Apoio 
do peso Médio

Apoio final Pré-balanço Balanço Balanço 
Inicial Médio

Balanço
Final

FIGURA 4- Ilustração do ciclo do andar com suas fases e eventos. A descrição das 
fases e eventos está no texto (Adaptado de QUNPUU et al. 19911

Na FIGURA 4, estão identificadas as fases de apoio e balanço, os eventos 

de contato inicial, acomodação do peso, apoios médio e final, pré-balanço, balanço 

inicial, médio e final.

A fase de apoio representa a porcentagem do ciclo em que o pé está em 

contato com o solo e a de balanço em que ele está oscilando. O apoio do calcanhar 

com o solo representa o início 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 estão em contato com o solo. Convencionou-se 

apresentar os instantes de ocorrência dos eventos do andar em termos da 

porcentagem do ciclo total, uma vez que estes eventos são altamente regulares em 

velocidades auto-selecionadas pelos sujeitos (LOBO DA COSTA, DUARTE & 

AMADIO, 1998).

A descrição do andar também pode ser feita em função de variáveis cinéticas 

que não podem ser observadas diretamente, mas precisam ser medidas por 

instrumentos dedicados ou calculadas a partir de dados da cinemática. Dentre elas, 

as forças de reação do solo são as mais encontradas, pois são diretamente 

mensuráveis através de plataformas de força. Outras variáveis da cinética são os 

níveis de energia mecânica dos segmentos e do corpo todo, bem como suas 

potências e os momentos articulares resultantes. Os padrões típicos para os 

momentos articulares resultantes em três dimensões durante o andar estão 

apresentados na FIGURA 5.
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Uma vez conhecidas as características biomecânicas do andar normal e 

maduro, que servem de referências para a comparação com os dados do andar 

infantil, pode-se apresentar as principais tendências desenvolvimentistas de alguns 

parâmetros biomecânicos selecionados.

Os dados de cada tabela foram retirados de preferência de um mesmo 

estudo para efeito de coerência na metodologia aplicada e no grupo de crianças 

estudado. Apenas para o caso de um parâmetro não ser relatado por um mesmo 

autor, será incluída uma outra referência, indicada na tabela.

As medidas de parâmetros espaço-temporais abaixo são baseadas em 

SUTHERLAND et al. (1980, 1988), exceções são referenciadas na tabela. As 

durações das fases estão normalizadas pela duração total do ciclo do andar.

QUADRO 2 -Tendências desenvolvimentistas de variáveis espaço-temporais 
selecionadas do andar infantil.

IDADE

VARIÁVEL
3-5 ANOS 5-7 ANOS0 AOS 3 ANOS

Tempo de apoio 
simples

32%, aumenta rapidamente 
até os 2,5 anos

38%, padrão maduro por 
volta dos 4 anos

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

26,9%, o padrão adulto está 
presente por volta dos 5 
anos

Decresce mais lentamenteTempo de apoio 
duplo (PREIS et ai, 
1997)

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

32%, aumenta rapidamente 
até os 2,5 anos

38%, padrão maduro por 
volta dos 4 anos

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

Tempo de balanço

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

Cadência 180 passos/min com 1 ano, 
decresce rapidamente

Velocidade do 
andar

Cerca de 50m/min e cresce 
rapidamente

Cresce mais lentamente Cerca de 60m/min aos 7 
anos

Comprimento 
(distância) de passo

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

32,9 cm aos 3 anos e 
cresce mais lentamente

47,9 cm aos 7 anos e 
continua crescendo durante 
a puberdade

Decresce rapidamente com 
as primeiras semanas do 
andar independente

Largura de passo Atinge valores maduros, 
dentro dos limites laterais do 
tronco
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SUTHERLAND et ai (1988) avaliaram parâmetros espaço-temporais, 

rotações articulares nos três planos e forças de reação do solo em 415 crianças entre 

um e sete anos de idade a fim de elaborar uma base de dados confiável para a 

identificação da maturação do andar e a comparação com padrões deficientes. 

Destacaram que os parâmetros espaço-temporais já estão estabelecidos por volta 

dos quatro anos de idade, sendo que continuam com pequenas variações até os sete 

anos devido ao crescimento do comprimento da perna.

PREIS, KLEMMS & MÜLLER (1997) avaliaram o comportamento de 

parâmetros espaço-temporais e da componente vertical da força reação do solo em 

54 crianças entre um e cinco anos através do uso de calçados instrumentalizados 

com transdutores de força. Relatam que o tempo de apoio duplo no andar decresce 

rapidamente no primeiro ano do andar independente e que a força vertical de reação 

do solo atinge um padrão adulto entre os dois e três anos de idade.

As medidas de parâmetros cinemáticos abaixo são baseadas em BURNETT 

& JOHNSON (1971).

QUADRO 3 -Tendências desenvolvimentistas de variáveis cinemáticas selecionadas
do andar infantil.

IdadeVariável

3-5 anos 5-7 anos0 aos 3 anos

Ataque consistente de 
calcanhar, com dorso-flexão 
do tornozelo ao final do 
balanço

Poucas variações de 
amplitude de movimentos

Apoio inicial no 
solo feito com o 
calcanhar

A substituição do apoio com 
o tornozelo em flexão-plantar 
surge 22 semanas após o 
andar independente

Padrão maduro de flexão no 
início do apoio e extensão no 
apoio médio

Flexão do joelho 
no início do 
apoio e extensão 
do joelho no 
apoio médio

A substituição da 
predominante flexão do 
joelho no apoio surge 15 
semanas após o andar 
independente

Poucas variações de 
amplitude de movimentos

A substituição da rotação 
externa dos ombros com 
flexão de cotovelos surge 22 
semanas após o andar 
independente

Movimentos 
alternados de 
membros 
superiores

Balanço alternado de braços 
principalmente no plano 
sagital

Poucas variações de 
amplitude de movimentos

I
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BURNETT & JOHNSON (1971) estudaram através de filmagens 104 crianças 

entre nove meses e 11 anos, das quais 28 foram observadas longitudinalmente, 

completando entre seis e 21 avaliações de cada uma destas crianças. As variáveis 

analisadas foram: flexão da pelve, rotação da pelve, flexão do joelho no apoio, 

contato inicial com o calcanhar, largura da base de apoio e movimentos alternados 

de membros superiores. Todas estas características já 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 já estão 

presentes muito cedo nas crianças. Assim, sugerem cinco fatores determinantes do 

andar maduro: duração do apoio simples, velocidade do andar, cadência, 

comprimento do passo e largura de passo. No entanto, estes eventos também já 

estão maduros por volta dos três ou quatro anos. Quanto aos padrões das rotações 

articulares nos três planos de movimento, os perfis típicos de adultos já estão 

presentes também por volta dos três e quatro anos de idade, sendo que continuam 

ocorrendo pequenas variações de amplitude até os sete anos.

As forças de reação do solo também já foram estudadas durante o 

desenvolvimento do andar em crianças. BECK et al. (1981) estudaram as forças de 

reação do solo e parâmetros espaço-temporais em três velocidades diferentes de 51 

crianças, das quais 31 foram observadas longitudinalmente. Relatam que o 

crescimento em estatura é o principal determinante das mudanças nos parâmetros 

espaço-temporais. As três componentes da força de reação do solo variam pouco 

com a idade até os cinco anos e tendem a decrescer seus valores máximos.

TAKEGAMI (1992) estudou 241 crianças entre quatro e 10 anos, avaliando 

as três componentes da força de reação do solo em termos de suas magnitudes e 

distribuições temporais, além de parâmetros espaço-temporais. Verificou que os 

picos máximos da componente médio-lateral decrescem até cerca dos sete anos, 

enquanto os segundos picos das componentes horizontal e vertical crescem até 

aproximadamente os seis anos de idade.
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O QUADRO 4, a seguir, apresenta a tendência desenvolvimentista de alguns 

parâmetros selecionados das forças de reação do solo. As magnitudes das forças 

estão normalizadas em termos da porcentagem do peso e os tempos em 

porcentagem da duração da fase de apoio.

QUADRO 4 -Tendências desenvolvimentistas de variáveis selecionadas das forças 
de reação do solo no andar infantil.

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

Valores dos 
primeiros picos de 
Fy, Fx, Fz (BECK 
et ai, 1981)

24% (Fx-posterior), 137% 
(Fy-vertical), 5% (Fz- 
medial), valores 
decrescem com a idade

Valores decrescem, 
sendo que Fy (113%) já 
apresenta valores 
maduros

16% (Fx), 4% (Fz), 
correspondem aos 
padrões adultos, que 
surgem aos cinco anos

Valores dos 
segundos picos de 
Fy, Fx
(TAKEGAMI,
1992)

Aproximadamente 100% 
(Fy-vertical) e 17% (Fx- 
anterior), crescendo com 
a idade

Valores crescem Valores maduros de 
aproximadamente 106% 
(Fy) e 20% (Fx) surgem 
entre os 6 e 7 anos

Valor mínimo de 
Fy (BECK et al. 
1981)

67%, tendendo a um 
pequeno aumento com a 
idade

Valores crescem Valores maduros de 
aproximadamente 72% 
surgem aos 5 anos

Tempo de pico de 
Fy1 (TAKEGAMI, 
1992)

Ocorre a cerca de 25% 
da duração do apoio e 
decresce com a idade

Valores decrescem Valores maduros de 
aproximadamente 22 % 
surgem aos 6 anos

Uma reavaliação dos dados de ÕUNPUU et al. (1991) e SUTHERLAND et al. 

(1980) foi feita por VAUGHAN, DAMIANO & ABEL (1997) através de normalização 

dos parâmetros do andar em função de dimensões corporais. A comparação de 

grandezas normalizadas, ou seja, sem dimensões, torna possível, segundo estes 

autores, eliminar os efeitos do crescimento sobre os dados, sendo que qualquer 

diferença existente na comparação entre faixas etárias pode ser atribuída à 

maturação do sistema nervoso central. A partir deste procedimento, não houve 

diferenças em relação aos parâmetros espaço-temporais e cinemáticos de crianças 

entre dois, três e 12 anos, sendo que pode-se considerar que o padrão maduro do 

andar, sob estes aspectos, já 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 crianças de dois e 12 anos. 

Estas curvas mostraram-se idênticas, indicando que também aos dois anos de idade 

este parâmetro já se apresenta com as características de um padrão maduro.

Não foi encontrada na literatura referência que avaliasse a tendência 

desenvolvimentista dos momentos articulares resultantes durante o andar em 

crianças. Os dados das crianças avaliadas por ÕUNPUU et al. (1991), apesar de 

pertencentes a diferentes faixas etárias, foram considerados como um único grupo 

para efeito de análise, não sendo possível inferir sobre o desenvolvimento dos 

momentos articulares em função da idade. No entanto, os dados de ÕUNPUU et al. 

(1991) podem ser considerados representativos de um padrão maduro, uma vez que 

muito se assemelham aos dados normativos de adultos apresentados na FIGURA 5. 

Uma abordagem desenvolvimentista deste parâmetro podería acrescentar 

importantes informações sobre as mudanças na capacidade de lidar com as 

sobrecargas externas à medida que ocorre o desenvolvimento do indivíduo.

Como já mencionado, o andar tem sido objeto de estudo da biomecânica 

desde o final do século passado. A avaliação da generalidade e regularidade típicas 

do andar tem grande importância provavelmente pela possibilidade de revelar 

aspectos fundamentais do controle e regulação 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 manutenção da 

saúde e do bem estar da população.

Pioneiros no estudo do correr podem ser considerados MUYBRIGDE 

(reeditado em 1955), FENN (1930) e ELFTMAN (1938). Enquanto os registros 

fotográficos de MUYBRIGDE (produzidos na virada do século XX) representam mais 

um avanço pelo aspecto da técnica para o registro do movimento do que 

propriamente como investigação biomecânica, FENN (1930) e ELFTMAN (1938) 

contribuíram significativamente para o conhecimento biomecânico sobre o andar e o 

correr, desenvolvendo os primeiros modelos de plataformas de força para fins de 

cálculos de momentos e forças articulares durante a corrida.

As grandezas biomecânicas do correr têm sido descritas principalmente nos 

contextos da avaliação de prováveis mecanismos responsáveis por lesões em 

corredores (CAVANAGH & LAFORTUNE, 1980; HENNING & LAFORTUNE, 1991) e
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da influência das características mecânicas de calçados 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 

(CORRÊA, 1996) e coordenativo (FORRESTER, PHILLIPS & CLARK., 1993), além 

disso, alguns autores têm se interessado pelo correr enquanto forma básica de 

locomoção, fundamental em abordagens desenvolvimentistas e mesmo no contexto 

da reabilitação (ENGSBERG, LEE, TEDFORD & HARDER, 1993; ÕUNPUU, 1990; 

SCHEPENS, WILLEMS & CAVAGNA, 1998).

Sob o ponto de vista energético, andar e correr podem representar padrões 

distintos de movimento. Enquanto o andar pode ser caracterizado por um mecanismo 

pendular responsável pela recuperação da energia mecânica, ou seja, pela troca 

entre energia potencial gravitacional e energia cinética, o correr depende de um 

sistema de retorno elástico, efetivo a cada passada, para a realização de tal troca 

(SCHEPENS eia/., 1998).

Andar e correr parecem ser padrões de movimentos selecionados pelo 

sujeito em função de sua necessidade de se deslocar mais rapidamente com um 

baixo gasto energético. ALEXANDER (1984) discute as velocidades de transição do 

andar para o correr em homens e animais através de um modelo matemático muito 

simplificado, incluindo apenas a massa do corpo e o comprimento das pernas. 

Segundo este modelo, os animais devem mudar de padrão de movimento, do andar 

para o correr, a velocidades proporcionais à 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 padrões de forças de reação do solo a fim de minimizar o 

custo energético do movimento em função da velocidade escolhida para o 

deslocamento. Sendo assim, o padrão do andar é mais econômico para 

deslocamentos em baixas velocidades, enquanto o correr para velocidades maiores. 

De acordo com este modelo, pode-se prever que crianças passem do andar ao correr 

em mais baixas velocidades-limite do que adultos, o que pode justificar a aparente 

preferência das crianças pequenas pelo correr em relação ao andar.

O problema de transportar o corpo pelo espaço é 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-dinâmica o correr 

é muito semelhante ao andar, porém, sob o ponto de vista de suas estruturas 

biomecânicas eles são exatamente opostos. Suas conclusões a este respeito foram 

obtidas a partir do estudo do desenvolvimento do andar e correr em crianças, onde 

observou a operação de estruturas locomotoras comuns para o andar e correr, ao 

mesmo tempo em que ocorriam suas divergências biomecânicas. Na FIGURA 6, 

BERNSTEIN (1967) representa a fase de apoio no andar de um bebê e sua evolução 

para a fase de apoio do correr de um adolescente.
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FIGURA 6

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

anos, estudando-o através de procedimentos da cinemetria para a avaliação das
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curvas da aceleração 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 não 

podia ser distinguido do andar pela ausência de sua característica mais essencial, a 

fase aérea sem contato com o solo. Entre os dois e três anos de idade, o correr se 

aperfeiçoa paralelamente ao desenvolvimento de novos elementos dinâmicos do 

padrão do andar. As componentes verticais da aceleração do centro de gravidade do 

corpo todo durante o correr, equivalentes às componentes verticais das forças de 

reação do solo, são 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 crianças entre os três e quatro anos já eram capazes não apenas de andar 

sem dificuldades, mas de correr, saltitar em uma perna, pedalar um triciclo, o que 

significava que os mecanismos de coordenação para as formas de locomoção já 

estavam totalmente elaborados nesta idade, apesar disso, as curvas dinâmicas 

continuavam se modificando dos cinco aos oito anos.

As características biomecânicas do correr são em geral descritas em função 

de fases distintas de movimentos. O ciclo típico do correr normal está ilustrado na 

FIGURA 7.

I
Apoio Médio Perca de ContaloContato Inicial

III Vòo Duplo

FASE DE BALANÇOFASE DE APOIO

FIGURA 7- Ilustração do ciclo do correr. Detalhes sobre as fases e eventos estão 
no texto. Adaptado de QUNPUU (1990).

Na FIGURA 7 pode-se identificar as fases de apoio representando cerca de 

45% da duração total do ciclo da corrida e a de balanço com 55% da duração do 

ciclo. A fase de apoio é por sua vez subdividida em um período de absorção de 

energia entre o contato inicial e o apoio médio e um período de propulsão entre o
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apoio médio e a saída do pé do solo. A fase de balanço é dividida em inicial, média e 

final. Os dois apoios duplos do andar (que ocupam, cada um, cerca de 10% do ciclo 

total) são substituídos no correr por duas fases de voo duplo em que ambos os pés 

estão sem contato com o chão, que perfazem cada uma aproximadamente 5% da 

duração do ciclo.

Ao contrário do andar, poucos estudos além dos de BERNSTEIN (1967) 

investigaram o correr com a preocupação de se avaliar tendências 

desenvolvimentistas de parâmetros biomecânicos.

FORTNEY (1983) descreveu num estudo transversal o correr em 28 crianças 

entre os dois e seis anos. Avaliou as amplitudes de movimento no plano sagital, 

parâmetros espaço-temporais e forças de reação do solo. Esta autora relata que aos 

dois anos as crianças estão começando a correr, aos quatro anos já correm com 

segurança e aos seis anos seus padrões de movimento já se assemelham aos de 

adultos. Demonstrou tendências de aumento em função da idade da extensão do 

joelho no apoio e das flexões de joelho e flexão plantar do tornozelo ao final da fase 

de apoio. Seus dados referentes às forças de reação do solo e parâmetros espaço- 

temporais estão apresentados no QUADRO 5.

QUADRO 5 -Tendências desenvolvimentistas de parâmetros espaço-temporais 
selecionados e das forças de reação do solo durante o correr infantil
(FORTNEY. 1983V

IdadeVariável

3-5 anos 5-7 anos0-3 anos

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

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

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

Valores dos primeiros 
picos de Fy, Fx, Fz

Aos 4 anos: 36% (Fx)Aos 2 anos: 23% (Fx- 
anterior)

Aos 5 anos: 43% (Fx)Valores do segundo 
pico de Fx

Aos 4 anos: 3,75 Aos 5 anos: 4,26Velocidade de 
deslocamento (m/s)

Aos 2 anos: 2,13

Aos 4 anos: 0,94Distância de passo (m) Aos 2 anos: 0,56 Aos 5 anos: 1,17

Uma completa análise biomecânica do correr foi realizada por ÕUNPUU 

(1990), a fim de obter dados normativos para futuras comparações de desordens da
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corrida em pacientes. Foram avaliadas 12 crianças entre cinco e 11 anos, 

consideradas como um único grupo para efeito das análises, com ênfase na 

cinemática e cinética tridimensionais e medidas de parâmetros espaço-temporais, 

além da atividade eletromiográfica dos principais flexores e extensores de tornozelo e 

joelho. Concluiu a autora que os principais geradores de energia na corrida são os 

tornozelos e os principais absorvedores de energia são os joelhos. Durante a fase de 

absorção de energia, no início do apoio, ocorre uma rápida dorso-flexão de tornozelo 

e flexão de joelho, com atividade excêntrica de quadríceps e grupo tibial posterior, 

produzindo momentos articulares que previnem o colapso do joelho e controlam o 

deslocamento da tíbia a diante.

A mecânica do correr em crianças de diferentes idades e em diferentes 

velocidades foi avaliada por SCHEPENS et al. (1998). Participaram do estudo 51 

crianças entre dois e 16 anos, separadas em nove grupos etários e ainda seis 

adultos entre 23 e 31 anos. Através de medidas tomadas por plataforma de força e 

asserções matemáticas acerca das relações entre o trabalho mecânico externo 

necessário para mover o centro de gravidade do corpo todo e a freqüência de passo 

em velocidade auto-selecionada, estes autores determinaram que devido à mais alta 

freqüência de passo das crianças, o trabalho externo necessário para mover o centro 

de gravidade durante a corrida é menor quando comparado com o de adultos.

Forças de reação do solo no correr foram avaliadas em crianças por 

ENGSBERG et al. (1993), a fim de obterem dados normativos deste parâmetro para 

efeito de futuras comparações entre crianças com amputações trans-tibiais (idade 

média de 11,1 anos) e crianças normais (idade média de 9,4 anos). Para as crianças 

portadoras de próteses, tanto a perna não-protética quanto a protética foram 

avaliadas. Os valores máximos das três componentes das forças de reação do solo 

apresentaram-se com magnitudes superiores para a perna não-protética, quando 

esta foi comparada à perna com prótese e também em relação às crianças não 

portadoras de próteses, enquanto as magnitudes para a pema protética foram 

consistentemente inferiores entre as três, mostrando que as próteses não são 

capazes de gerar forças propulsoras semelhantes às geradas por pernas normais e 

que as pernas não-protéticas provavelmente adaptam-se às limitações da perna 

afetada. Os autores afirmam ainda que os perfis gerais das curvas apresentadas
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podem ser usados para efeito de comparações entre os padrões do correr em 

crianças normais, portadoras de próteses ou outros distúrbios locomotores, uma vez 

que foi avaliado o correr de duzentas crianças sem qualquer distúrbio no aparelho 

locomotor e de 21 com amputação trans-tibial.

Após esta discussão geral sobre o andar e o correr e seus aspectos 

biomecânicos, pode-se passar à análise da contribuição de fatores mecânicos na 

coordenação de movimentos e na análise da sobrecarga que atinge o aparelho 

locomotor.

Fatores biomecânicos na formação de padrões coordenados de 

movimentos

2.2

Os movimentos apresentados por uma criança, adulto ou idoso são o 

resultado de uma interação entre os diversos fatores que compõem os domínios do 

comportamento humano. As modificações somáticas quantitativas resultantes do 

crescimento físico em conjunto com os processos de diferenciação estrutural 

produzem um conjunto de respostas motoras características de cada grupo etário. 

Assim, os padrões de movimento modificam-se ao longo da vida. CONNOLLY (1977) 

considera que os fatores determinantes destas mudanças sejam de natureza 

neurológica (mudanças estruturais), cognitiva (mudanças funcionais) e biomecânica 

(mudanças nas proporções corporais). As mudanças biomecânicas, por sua vez, 

decorrem das variações na estatura, massa e sua distribuição e no tamanho relativo 

dos segmentos corporais que em conjunto alteram os momentos de inércia dos 

segmentos.

O crescimento físico tem efeitos importantes sobre os padrões de 

movimentos infantis. As mudanças na composição da massa e nos tamanhos 

relativos dos segmentos corporais alteram os momentos de inércia destes que, por 

sua vez, vão modificar a expressão do movimento. JENSEN (1989) mostrou que as 

mudanças nos valores das massas e momentos de inércia segmentares entre os 

quatro e 20 anos de idade seguem um padrão céfalo-caudal e distal-proximal de
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crescimento. SUN & JENSEN (1994) demonstraram o mesmo entre o segundo e 

nono mês de vida e o modelo empregado por eles para os cálculos destes 

parâmetros serviu de base para o desenvolvimento de equações de regressão para a 

estimativa de massas e momentos principais de inércia em bebês. LI & 

DANGERFIELD (1993) demonstraram que entre os oito e 16 anos há uma tendência 

para que os centros de gravidade dos segmentos tornem-se cada vez mais proximais 

e sugerem ainda o uso de parâmetros inerciais como indicadores do crescimento 

físico, por melhor expressarem mudanças em fatores da morfologia corporal que são 

usados para solucionar problemas dinâmicos.

As implicações destas mudanças que decorrem do crescimento físico sobre 

os padrões de movimentos foram estudadas por JENSEN, SUN, TREITZ & PARKER 

(1997) e SCHNEIDER, ZERNICKE, ULRICH, JENSEN, & THELEN (1990) que 

verificaram a influência das variações nos parâmetros 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 rápido crescimento físico infantil cria 

instabilidades dinâmicas entre momentos musculares e não-musculares que 

precisam ser acomodadas pelo sistema motor. As mudanças que ocorrem nos 

comprimentos segmentares, suas massas e raios de giro afetam o componente 

gravitacional dos momentos resultantes nas articulações dos membros inferiores e, 

dessa forma, atuam como parâmetros de controle no desenvolvimento de padrões de 

movimento.

JENSEN et a/.(1997) mostram que o surgimento da extensão do pescoço por 

volta do terceiro mês de vida de um bebê é o resultado de uma redução do momento 

gravitacional da cabeça relativamente ao momento muscular extensor do pescoço.

BERNSTEIN (1967) apontou que a reorganização do movimento ao longo do 

desenvolvimento do sujeito resulta de efeitos biomecânicos durante a interação com 

o meio ambiente. Estes efeitos, por sua vez, impõem novos problemas para o 

sistema nervoso central que vai se adaptando e modificando a sua resposta. Neste 

sentido, THELEN & FISHER (1982) demonstraram que limitações geradas pelo 

crescimento físico são responsáveis pelo desaparecimento aparente do reflexo da
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marcha por volta do segundo mês de vida. As autoras afirmam que provavelmente 

algum tipo de grandeza biomecânica relacionando forças internas às forças 

gravitacionais atue como limitante na manifestação de um padrão mais coordenado 

de movimento. Com isso, a argumentação sobre o surgimento de movimentos 

coordenados passa a ser em função das limitações impostas pelas propriedades 

biomecânicas intrínsecas do aparelho locomotor que dificultam a manifestação de um 

comportamento motor mais maduro.

A importância de fatores biomecânicos na aprendizagem do andar e na 

coordenação de movimentos tem levado a uma abordagem que considera o 

movimento não apenas como o resultado de forças musculares sob controle do 

sistema nervoso central, mas também de forças externas imprevisíveis como a 

inércia e a gravidade.

Dentre os muitos desafios biomecânicos encontrados pelas crianças durante 

a aquisição do andar estão os efeitos dinâmicos das mudanças nos parâmetros 

corporais, discutidos acima e demonstrados por JENSEN (1989) e o controle da 

cinética intersegmentar diante das cargas externas que atingem o aparelho 

locomotor em condição dinâmica (THELEN & ULRICH, 1991). Além disso, as 

crianças ainda precisam aprender a integrar as demandas posturais às cinéticas a 

fim de controlar seus segmentos para tarefas funcionais. Assim, as implicações 

dinâmicas do crescimento físico, da capacidade de se apropriar das características 

passivas do aparelho locomotor e das forças externas impõem restrições 

biomecânicas à produção de movimentos coordenados. A importância destes fatores 

biomecânicos na formação de padrões de movimento tem sido intensamente 

investigada, como discutido a seguir.

Os estudos sobre a duração do processo de iniciação do andar em bebês, 

crianças e adultos (BRENIÈRE, BRILL & FONTAINE, 1989; LEDEBT & BRENIÈRE, 

1994) têm contribuído para identificar o papel das propriedades biomecânicas 

intrínsecas do aparelho locomotor na fase de transição da postura de pé parada até o 

andar independente. Este processo de iniciação do andar é empregado como 

indicador da capacidade de integrar tais propriedades na produção de condições 

ideais para uma progressão independente.
Mais recentemente, BRENIÈRE (1999) avança na questão acima e discute o
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desenvolvimento do andar independente a partir da análise do parâmetro da 

freqüência natural do corpo que, segundo esta, reflete a maneira pela qual o sistema 

nervoso central se adapta ao ambiente, que inclui gravidade e parâmetros corporais, 

na programação do andar a fim de garantir o equilíbrio dinâmico. Este parâmetro 

aparece como forte indicador dos efeitos posturo-cinéticos da aquisição do andar, 

representando como as mudanças na estrutura corporal durante o crescimento 

influenciam a programação de parâmetros locomotores. Através de uma plataforma 

de força que possibilitou a aquisição de vários passos sucessivos e de um modelo 

biomecânico para a oscilação do centro de massa do corpo, esta autora avaliou 

longitudinalmente o andar de cinco crianças durante os primeiros cinco anos do 

andar independente, comparando-as com um grupo de adultos. Suas conclusões 

mostram que a freqüência natural do corpo decresce com o desenvolvimento do 

andar. O emprego do parâmetro da freqüência natural do corpo permite uma nova 

interpretação das mudanças nos parâmetros espaço-temporais e cinéticos do andar, 

no sentido de suas conseqüências sobre a oscilação do centro de massa, além 

disso, também pode ser considerado como um novo critério para a identificação da 

idade de maturação do andar.

Os estudos acima confirmam a noção de que é essencial que a biomecânica 

das propriedades passivas do aparelho locomotor, como as anatômicas 

(representadas pela massa, estatura e inércia), bem como a mecânica (gravidade) 

sejam integradas ao comando efetor à musculatura na dinâmica do andar a fim de se 

adquirir padrões mais coordenados de movimentos.

Na execução de um movimento ocorre sempre a interação entre forças 

musculares e não-musculares. Forças musculares são necessariamente controladas 

pelo sistema nervoso central, enquanto as forças gravitacionais e inerciais são 

completamente independentes do sujeito. Neste sentido, um controle motor 

adequado requer a integração destes parâmetros biomecânicos intrínsecos que vão 

alterar os efeitos dos comandos motores gerados pelo sistema nervoso. Assim, o 

controle motor pode ser elaborado por propriedades biomecânicas intrínsecas do 

aparelho locomotor que não precisam ser codificadas pelo sistema nervoso central 

num dado programa motor. Neste sentido, pode-se considerar que a reorganização 

do movimento no curso do desenvolvimento do indivíduo inicie-se no campo
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biomecânico (BERNSTEIN, 1967), ou seja, a partir da interação entre forças internas 

e forças externas diante da solução do Problema de Bernstein, ou do controle dos 

graus de liberdade redundantes do sistema motor, para uma dada tarefa. À medida 

que o sistema neuro-músculo-esquelético responde às experiências no contexto 

funcional e às mudanças nas propriedades biomecânicas intrínsecas do organismo, 

surgem padrões coordenativos mais maduros. Conseqüentemente, indivíduos que se 

movem habilmente são aqueles capazes de modular suas forças musculares em 

relação às forças passivas, ao contexto do movimento e à tarefa em si. Como 

resultado, adultos são capazes de aumentar a eficiência do uso de forças musculares 

com a prática de uma dada tarefa (SCHNEIDER, ZERNICKE, SCHMIDT & HART, 

1989) e mesmo bebês de cinco meses de idade também já regulam padrões de 

movimentos de chutes espontâneos diante diferentes contextos ambientais 

(JENSEN, SCHNEIDER, ULRICH, ZERNICKE & THELEN, 1994).

O sistema proprioceptivo tem papel fundamental na aprendizagem da 

exploração da dinâmica das estruturas passivas do aparelho locomotor, bem como 

das propriedades das forças externas. DIETZ, GOLLHOFER, KLEIBER & TRIPPEL 

(1992) já destacaram a importância da função dos receptores de Golgi como 

prováveis sensores a cargas gravitacionais. Além disso, também é possível que cada 

padrão de movimento em diferentes etapas do desenvolvimento faça uso diferente 

da energia mecânica disponível. FORRESTER et al. (1993) já apontaram a 

necessidade de mais estudos associando integração sensório-motora e 

procedimentos biomecânicos para a determinação da energia mecânica, numa 

tentativa de se avançar nos conhecimentos sobre o desenvolvimento motor. Neste 

contexto, também o parâmetro dos momentos articulares resultantes surge como 

grandeza mecânica de interesse. Investigar o problema da formação de padrões 

coordenados de movimentos em crianças através de uma abordagem biomecânica 

que quantifique e avalie os momentos articulares resultantes revela-se promissor, 

devido à importância deste parâmetro como indicador do padrão motor final na 

articulação (WINTER, 1984), representando as respostas do organismo às cargas 

externas. Esta visão opõe-se à tradicional abordagem da cinemática associada à 

atividade elétrica muscular, já que uma dada trajetória pode ser produzida por um 

grande número de padrões de forças e momentos articulares, não havendo
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correspondência inequívoca entre atividade muscular e cinemática resultante 

(BERNSTEIN, 1967).

Fatores mecânicos também são responsáveis pela forma e função do 

aparelho locomotor, como será discutido a seguir.

2.3 Fatores mecânicos e a construção do aparelho locomotor

A diferenciação e o funcionamento do aparelho locomotor são processos 

fortemente determinados por fatores mecânicos. A relação de dependência entre 

estímulo mecânico e resposta biológica foi primeiramente estabelecida por ROUX 

apud PAUWELS (1980) que definiu o Princípio da Adaptação Funcional, segundo o 

qual todas as estruturas biológicas que exercem funções mecânicas são 

influenciadas por grandezas mecânicas.

A arquitetura funcional do aparelho locomotor desenvolve-se a partir da 

forma e magnitude das solicitações mecânicas que o atingem. Estes esforços 

mecânicos (ou estresses) vão determinar a formação de tecido ósseo numa dada 

estrutura, cuja taxa de produção corresponderá à medida exata de sua necessidade 

funcional de resistência e sustentação de cargas.

Uma característica fundamental deste princípio é a economia de material 

ósseo, ou seja, é sintetizado tanto tecido ósseo quanto o necessário e, por outro 

lado, em locais onde não há a incidência de cargas mecânicas, o tecido ósseo é 

reabsorvido, sempre na tentativa de economia de material e, conseqüentemente, de 

otimização do gasto energético do sistema músculo-esquelético nas suas funções 

estáticas e dinâmicas.

Assim, as necessidades funcionais do aparelho locomotor são supridas com 

o mínimo necessário de material ósseo. PAUWELS (1980) observou que as 

solicitações mecânicas do tipo fiexão são as mais determinantes no 

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

1

W. ROUX, Gesammelte Abhandlung über Entwicklungsmechanik der Organismen, Band 1, Leipzig, 1895.
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reduzir ao máximo a flexão no osso, cujas conseqüências biológicas são o aumento 

da seção transversa, mudanças na estrutura geométrica e na composição química 

dos ossos.

Como estratégia para se reduzir a flexão pode-se destacar ainda a 

importância da ação coordenada de grupos musculares (FIGURA 8), atuando 

forças de resistência à tendência de flexão sobre um osso longo.
como

C)

FIGURA 8 Representação simplificada da distribuição quantitativa dos estresses 
flexores ao longo da tíbia durante a fase de apoio simples do andar. S =
linha do peso corporal: Ms = área representando o momento flexor
sobre a tíbia causado pelo peso corporal: Mr = área representando o
momento flexor resultante sobre a tíbia causado pela combinação entre
peso corporal e força muscular. Princípio de construção: minimização
do stress flexor (adaptado de PAUWELS. 19801

NA FIGURA 8, pode-se observar que a linha de ação do peso corporal em 

relação à tíbia recai hora atrás desta (A), hora intercepta-a (B) e hora recai à sua 

frente (C e D). O peso corporal tende a curvar alternadamente a tíbia em direções 

opostas em todo o seu comprimento, ou em suas porções superior ou inferior a 

depender da fase do movimento. As áreas representando o momento flexor sobre a 

tíbia causado pelo peso corporal apresentam-se com formas e magnitudes 

diferentes, porém o momento resultante sobre a tíbia mantém-se com a mesma 

magnitude e direção o que reflete a importância da combinação entre as funções 

estática e dinâmica dos músculos de maneira a minimizar os estresses flexores e 

economizar energia (PAUWELS, 1980).
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As expressões do crescimento resultantes de fatores mecânicos surgem nas 

crianças com as primeiras tentativas de adoção de uma postura ereta e da 

locomoção bípede independente. A adaptação funcional é responsável pela 

conformação e alinhamento definitivos dos membros inferiores, bem como da coluna 

vertebral na forma de suas curvaturas secundárias, o que equivale a dizer que a 

reestruturação morfológica dos ossos ocorre por um processo que é mecanicamente 

induzido. Assim, os estresses flexores que atuam sobre os discos epifisários 

desencadeiam o processo de adaptação funcional, onde a magnitude total da 

solicitação é uma função da sobrecarga do peso corporal, das forças musculares e 

das forças dinâmicas durante os movimentos (PAUWELS, 1980).

Os estresses mecânicos típicos de um desenvolvimento normal produzem 

um remodelamento ósseo a partir da resposta do disco epifisário dos ossos longos 

dos membros inferiores. As variações no eixo mecânico dos membros inferiores na 

primeira infância (FIGURA 9), de sua arquitetura em varo, passando a valgo e 

finalmente à posição neutra, são resultantes de um sistema esquelético 

particularmente sensível à magnitude, direção e duração das cargas aplicadas sobre

ele.

V. « u
A 1 \y\ -r

Crescimento adaptativo da perna em “O” do recém-nascido até o
alinhamento da perna adulta, a) recém-nascido: b) 1-18 meses de
idade: c) 2-4 anos de idade, fase da perna alinhada: d) 3-6 anos de
idade, fase da perna em “X”: e^ a partir dos 5 anos de idade, com
alinhamento progressivo até o final do estirão do crescimento.
chegando à forma definitiva. Adaptado de WITT et al. (1980).

FIGURA 9

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

mecanismo de pêndulo no plano frontal no eixo mecânico dos membros inferiores
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que é desencadeado pelas cargas que o atingem e produzem um comportamento 

combinado do disco epifisário e da metáfise, causando variações no alinhamento 

fisiológico a fim de equilibrar o crescimento vertical em torno do joelho.

Por outro lado, um crescimento limitado ou assimétrico do disco epifisário 

devido ao excesso de cargas compressivas pode levar a uma distribuição irregular 

destas cargas na porção proximal da tíbia, gerando uma deformidade progressiva em 

varo ou valgo, que supera a capacidade adaptativa da estrutura, podendo resultar 

numa lesão definitiva do disco epifisário. COOK, LAVERNIA, BURKE, SKINNER & 

HADDAD (1983) analisaram o alinhamento estático do joelho em crianças de dois e 

cinco anos e a distribuição de cargas na porção proximal da tíbia, determinando que 

um mau alinhamento varo de 20 graus aos dois anos e de 10 graus aos cinco 

poderíam gerar forças compressivas suficientes para retardar o crescimento do disco 

epifisário da tíbia.

Apesar de fatores estáticos como a arquitetura dos membros inferiores 

serem importantes na magnitude das sobrecargas e, conseqüentemente na 

distribuição de tecido ósseo, é possível que alterações na dinâmica normal do andar 

resultem em sobrecarga aumentada nas articulações.

DAVIDS et ai (1996b) já demonstraram que na tíbia vara adolescente 

apenas o alinhamento estático do joelho e o componente genético não são 

suficientes para gerar a deformidade. O mais fundamental nesta etiologia é um 

pequeno desvio do alinhamento do eixo dinâmico do joelho durante a fase de apoio 

do andar, associado a uma obesidade clínica. Estes dois fatores podem gerar forças 

compressivas capazes de inibir o crescimento. No caso da tíbia vara adolescente, há 

uma concentração de sobrecargas biomecânicas na porção proximal-medial do disco 

epifisário, que é aumentada em condição dinâmica do andar devido às alterações 

típicas na cinemática da marcha em obesos, tais como maiores rotações internas e 

externas da tíbia em relação ao fêmur na fase de apoio e maior abdução da coxo- 

femoral na fase de balanço, que ocorrem a fim de compensar uma maior 

circunferência nos quadris. Neste estudo, a sobrecarga foi estimada através da 

medida dos momentos de adução e abdução no joelho.

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

sucesso como preditorda distribuição do conteúdo mineral ósseo na porção proximal
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da tíbia. HURWITZ, SUMMER, ANDRIACCHI & SUGAR (1998) mostraram que se 

pode usar parâmetros dinâmicos do andar como preditores das cargas dinâmicas 

sobre o joelho. Estes autores associaram parâmetros do andar, como a cinemática e 

medidas de momentos externos a um modelo estatístico de músculo que predissesse 

as forças intersegmentares entre as superfícies mediai e lateral do joelho. Com isso, 

examinaram a relação entre as cargas preditas para o joelho com a distribuição do 

osso entre as porções laterais e mediais da tíbia através de densitometria óssea. 

Mostraram que durante o andar 70% da carga total tipicamente recai sobre o 

compartimento mediai do joelho. Este resultado está de acordo com o fato de que a 

porção mediai da tíbia tem osso que é significativamente mais denso e resistente do 

que a porção lateral (PETERSEN, JENSEN, GEHRCHEN, NIELSEN & NIELSEN, 

1996). À medida que aumentou o momento adutor no joelho, o conteúdo mineral 

ósseo na porção proximal-medial da tíbia também aumentou.

Assim, além dos fatores estáticos relacionados ao alinhamento do eixo 

mecânico do segmento inferior, fatores dinâmicos da marcha afetam 

consideravelmente as condições de sobrecargas sobre os ossos. Torna-se 

importante, então, identificar de que maneira movimentos fundamentais como o 

andar e o correr afetam as condições de sobrecargas articulares que atingem o 

aparelho locomotor infantil. A estimativa de tais sobrecargas pode ser feita através da 

quantificação de parâmetros da cinética, como forças internas, momentos articulares 

resultantes e potências articulares.

Momentos articulares resultantes no andar e correr infantis2.4

Devido à grande variedade de métodos encontrados na literatura tanto para a 

aquisição de dados quanto para os modelos de cálculo dos momentos articulares 

resultantes, torna-se difícil a comparação entre os resultados existentes. Porém, uma 

tentativa será feita para se avaliar comparativamente estes estudos a fim de se obter 

uma visão geral dos procedimentos empregados e de seus respectivos resultados.

DALLA VECCHIA (1998) discute a relevância dos cálculos de forças internas
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em biomecânica do movimento humano e elabora uma interessante classificação dos 

modelos de cálculo que será aqui adotada para uma revisão dos estudos 

encontrados na literatura que descrevem padrões de momentos articulares 

resultantes em crianças e suas aplicações. Este autor mostra ainda que modelos 

baseados no Método da Dinâmica Inversa, mais discutidos diante, são apropriados 

para a obtenção de indicadores da sobrecarga mecânica aplicada à extremidade 

inferior.

Dentre as variáveis da cinética, forças de reação do solo, momentos e 

potências articulares têm sido mais comumente analisadas no movimento infantil, 

sendo empregadas principalmente com finalidades clínicas na avaliação da eficiência 

de modelos de órteses e próteses no restabelecimento do padrão do andar, seja em 

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

QUADRO 6 -Classificação de modelos para cálculo de forças internas, adaptado de 
DALLA VECCHIA (19981

AUTORESABORDAGEM
ÕUNPUU et ai 
(1996)

ÕUNPUU et ai 
(1991)

VAUGHAN
(1996)

SCHNEIDER 
et ai (1993)

LAI et ai 
(1988)

Corpos rígidos, 
componentes 
inerciais de 
Chandler et ai 
(1975)
Modelo dinâmico

Corpos rígidos, 
componentes 
inerciais de 
Jensen (1989)

ANATÔMICA Corpos rígidos, 
componentes 
inerciais de 
Demspter (1955)

Corpos rígidos, 
componentes 
inerciais de 
Demspter (1955)

Corpos rígidos

Modelo dinâmicoModelo dinâmicoModelo dinâmicoModelo
dinâmico

TEMPORAL

3-D, só 
apresenta o 
plano sagital
Newtoniano

3-D, só 
apresenta o 
plano sagital
Newtoniano

3-D, apresenta 
os planos sagital 
e frontal
Newtoniano

3-D, só 
apresenta o 
plano sagital
Newtoniano

3-D, só 
apresenta o 
plano sagital
Newtoniano

ESPACIAL

MECÂNICO-
FORMAL

MATEMÁTICO-
FUNCIONAL

Semi-analíticoSemi-analítico
Bresler & 
Frankel (1950)
N= 12: entre 6 e 
16 anos, 
amputadas 
abaixo do joelho

Semi-analíticoSemi-analíticoSemi-analítico
Bresler & 
Frankel (1950)
N= 38: entre 2 
anos e 8 meses 
e 15 anos e 2 
meses com 
paralisia 
cerebral

N= 75: entre 2 e 
13 anos, sem 
distúrbios neuro- 
motores ou 
ortopédicos e N= 
11: com paralisia 
cerebral
Andar

N= dois casos: 
uma paralisia 
cerebral e uma 
mielomeningocel

N= 31: entre 5 e 
16 anos, sem 
distúrbios neuro- 
motores ou 
ortopédicos

Total de crianças 
avaliadas e suas 
características

e

AndarAndarAndarMOVIMENTO
AVALIADO

Andar
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LAI et ai (1988) analisaram os momentos resultantes no plano sagital para 

as articulações do segmento inferior durante o andar de crianças com paralisia 

cerebral a fim de quantificar as relações entre deformações dinâmicas típicas 

(amplitude articular dinâmica máxima para coxo-femoral, joelho e tornozelo) e 

padrões anormais de momentos. Destacam os autores que este parâmetro é de 

importância na avaliação do andar destes pacientes, uma vez que reflete a 

capacidade dos músculos de gerar estabilidade e movimentos em torno das 

articulações. Seus resultados demonstram que as deformidades dinâmicas 

associadas à paralisia cerebral influenciam principalmente os momentos do joelho e 

coxo-femoral, produzindo valores maiores do que o padrão normal, apesar das 

baixas velocidades de deslocamento. Tais aumentos impõem maiores demandas 

para a musculatura, cuja atividade apresentou-se com durações maiores do que no 

padrão normal, avaliadas através de eletromiografia simultânea dos principais 

flexores e extensores do joelho e tornozelo.

DAVID (2000) utilizou um modelo de dinâmica inversa para estudar os 

padrões de momentos articulares resultantes nos planos sagital, frontal e transversal 

para as articulações do tornozelo, joelho e quadril, analisando-os a partir de uma 

abordagem transversal, utilizando crianças em faixas etárias variando de seis a dez 

anos. Além disso, a autora faz uma completa descrição e análise das variáveis 

espaço-temporais e das forças de reação do solo, discutindo tendências 

desenvolvimentistas importantes.

ÕUNPUU et ai (1996) sugerem que variáveis cinéticas tais como momentos 

articulares e potências deveriam ser integradas nas rotinas de avaliação da marcha 

em pacientes, devido aos seus potenciais explicativos sobre certas anormalidades da 

marcha, além de serem sempre associadas aos já tradicionais dados relativos aos 

parâmetros temporais, cinemáticos e eletromiográficos, bem como do exame clínico. 

Este conhecimento poderia orientar o tratamento e mesmo procedimentos cirúrgicos, 

no sentido de se intervir nas causas dos distúrbios observados e não nas adaptações 

secundárias. Após terem desenvolvido uma base de dados da marcha de indivíduos 

sem comprometimentos neuro-motores que lhes servisse como referência (ÕUNPUU 

et ai, 1991), estes autores avaliaram os efeitos de órteses no andar de crianças 

portadoras de mielomeningocele e paralisia cerebral, bem como a influência do
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resultado de cirurgias ortopédicas sobre o andar. Verificaram que através dos 

parâmetros dos momentos articulares e potências foi possível tomar importantes 

decisões clínicas na seleção de tratamento adequado a estas disfunções, bem como 

da especificidade das indicações de diferentes modelos de órteses.

VAUGHAN (1996a) avalia os momentos articulares resultantes nos 

segmentos inferiores em crianças normais e com paralisia cerebral. O uso de dois 

tipos de órteses, órtese fixa de tornozelo e pé (AFO) e órtese supramaleolar (SMO) 

foi analisado no caso das crianças portadoras de paralisia cerebral a fim de se 

verificar quais variações do andar eram produzidas com cada modelo, comparando-o 

ao andar sem órtese. Seus resultados mostraram que o modelo AFO oferece 

vantagens à criança com paralisia cerebral em relação ao modelo SMO, uma vez que 

permitiu melhor posição do pé no início do apoio e maior momento flexor-plantar ao 

final do apoio, sendo que o modelo SMO apresentou poucas variações em relação 

ao andar sem órtese.

SCHNEIDER et al. (1990) compararam os perfis cinemáticos, das forças de 

reação do solo, momentos articulares e potências em crianças amputadas abaixo do 

joelho usando dois tipos diferentes de próteses: Sach-Foot e Flex-Foot, além de 

também compararem o impacto destes modelos no movimento do membro inferior 

não afetado. Não foram observadas diferenças significativas quanto à cinemática do 

andar em função do modelo de prótese, porém, o Flex-Foot apresentou melhores 

resultados quanto à capacidade de absorver e gerar energia no apoio. Avaliando os 

perfis de momentos, os autores concluíram que as crianças amputadas abaixo do 

joelho apresentaram comportamentos específicos para o andar, diferentes das 

respostas dos adultos amputados, sendo que as próteses precisariam ser 

acomodadas de acordo com as características do desenvolvimento neuro-muscular 

infantil. As assimetrias em relação ao membro não afetado foram menores com o 

Flex-Foot, sendo que o modelo de prótese não afetou a cinemática da perna normal, 

afetando sim a sua dinâmica.
Quanto ao padrão do correr infantil, ÕUNPUU (1990) realizou um estudo em 

que avaliou comparativamente o andar e o correr em 12 crianças entre cinco e 11 

anos, agrupando-as para efeito de análise dos dados. Foram descritos parâmetros 

espaço-temporais, cinemáticos e dinâmicos nos três 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 potências articulares são maiores 

no correr comparativamente ao andar e que os principais geradores de potência na 

corrida são os tornozelos, enquanto os joelhos são os principais absorvedores de 

potência. Este estudo propôs-se a uma descrição biomecânica completa do correr e 

não tinha preocupações quanto às implicações de seus resultados sobre o processo 

de desenvolvimento deste padrão de movimento.

Além de ÕUNPUU (1990), apenas DAVIDS et ai (1996a) estudaram o andar 

e o correr quanto aos momentos articulares e potências. Estes parâmetros foram 

avaliados em 20 crianças com paralisia cerebral e 15 normais. Apenas um resumo foi 

publicado e como as informações sobre este estudo estão incompletas, ele não será 

considerado para efeito de futura comparação de dados.

Nenhum outro estudo foi encontrado que avaliasse padrões de momentos 

articulares resultantes no correr infantil, o que foi uma surpresa, pois o correr além de 

ser considerado como um padrão fundamental de movimento (GALLAHUE, 1982), 

passa por muitas modificações ao longo do desenvolvimento infantil e seria um 

objeto interessante de pesquisas biomecânicas, revelando possíveis mecanismos 

responsáveis pela grande capacidade da criança em organizar um sistema músculo- 

esquelético altamente complexo em padrões coordenados diante condições 

inicialmente instáveis. A importância de estudos sobre o correr também se relaciona 

ao contexto clínico, já que a simples observação mostra que crianças com paralisia 

cerebral correm melhor do que andam. Além disso, a importância da atividade física 

para o bem estar geral de crianças portadoras de deficiências por si só já justificaria 

um empenho maior na avaliação do impacto de procedimentos de reabilitação sobre 

o padrão do correr ou mesmo deste ser até incluído nas rotinas de reabilitação, uma 

vez que impõe demandas diferentes das do andar ao sistema motor.

Uma vez discutidas as influências das grandezas biomecânicas sobre a 

coordenação de movimentos, a estrutura do aparelho locomotor e a características 

das sobrecargas que o atingem, cabe analisar os princípios metodológicos 

envolvidos na estimação destas grandezas.
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2.5 Sobre a problemática da determinação dos momentos articulares 

resultantes

A determinação de variáveis biomecânicas no movimento humano tem sido 

um grande desafio à tecnologia devido à constante busca pelo mais rápido acesso a 

estas grandezas, pela maior precisão da instrumentação e pela maior facilidade e 

rapidez com que devem ser disponibilizados os resultados para análise. Os 

procedimentos de medição em biomecânica podem ser classificados sob diferentes 

aspectos: a partir do tipo de grandeza a ser medida e a partir do princípio de 

medição. De acordo com a grandeza a ser medida, os métodos biomecânicos podem 

ser classificados em antropometria, cinemetria, dinamometria e eletromiografia 

(AMADIO, 1989), enquanto que sob o aspecto do princípio de medição têm-se os 

procedimentos eletrônicos, mecânicos e ópticos (BAUMANN, 1989). Estas 

classificações se sobrepõem, uma vez que tanto medidas da dinamometria quanto 

da eletromiografia empregam procedimentos baseados em princípios eletrônicos de 

medição.

Quando a análise biomecânica busca uma interpretação objetiva acerca dos 

aspectos organizacionais (coordenação) e funcionais (sobrecarga) do movimento, 

existe a necessidade do emprego simultâneo de diferentes procedimentos de 

medição, uma vez que a análise de um parâmetro isolado não fornece informações 

sobre o comportamento de interesse. Esta abordagem metodológica caracteriza a 

Complexa Análise do Movimento Humano (HOCHMUTH, 1973) e é principalmente 

aplicada quando se objetiva o estudo de grandezas da cinética, aproximando a 

análise das causas de um dado movimento. Assim, ela tem sido aplicada no estudo 

da coordenação de movimentos (SCHNEIDER et a/., 1990; ZSCHORLICH, 1987), 

bem como na quantificação da sobrecarga mecânica sobre o aparelho locomotor 

(KRABBE, 1994; MacFADYEN & WINTER, 1988).

Para uma descrição de parâmetros da biomecânica interna utiliza-se da 

chamada análise de sobrecarga (BAUMANN & STUCKE, 1980) que quantifica tais 

parâmetros como representantes das cargas sobre o aparelho locomotor em função 

de movimentos do cotidiano ou de movimentos esportivos, bem como dos fatores
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que influenciam estas cargas, tais como a técnica de movimento e o calçado 

esportivo (KRABBE, 1994). A análise de sobrecarga é desenvolvida a partir da 

associação entre quantidades biomecânicas mensuráveis e um modelo mecânico- 

analítico do corpo humano e seus segmentos de interesse.

A seguir, será discutida a natureza das grandezas biomecânicas que 

representam as sobrecargas no aparelho locomotor e os problemas relativos às 

estratégias para se quantificar tais grandezas.

2.5.1 Sobre a determinação das sobrecargas no aparelho locomotor

Sempre que o corpo humano se movimenta surgem forças nos músculos, 

ossos, ligamentos e articulações que, por sua vez, resultam em diferentes 

solicitações dos materiais biológicos. As reações do material biológico são diversas, 

vão desde adaptações estruturais e funcionais a sobrecargas normais, além ou 

aquém da normalidade, passando por micro-traumatismos até a destruição dos 

tecidos. Em qualquer caso, a intensidade destas sobrecargas sempre depende da 

magnitude das forças, seu caráter espacial e a duração de sua ação, fazendo de seu 

cálculo um problema de alta complexidade metodológica.

A natureza das relações entre estímulo mecânico e resposta biológica já é 

bem conhecida, no entanto, é necessário que se adote um instrumento que possa 

quantificar tais grandezas mecânicas, sem o qual a aplicação prática deste 

conhecimento é impossível, seja no contexto dos movimentos do cotidiano, do 

esporte ou no âmbito da reabilitação. BAUMANN & STUCKE (1980) relatam que 

maiores forças e momentos sobre o aparelho locomotor estão associados em geral 

aos movimentos esportivos, que envolvem mais freqüentemente mudanças bruscas 

de direção, frenagens ou transferências de impulsos com aparelhos, a exemplo da 

raquete no tênis. Assim, a quantificação das sobrecargas que atingem as 

extremidades inferiores nas fases de apoio de movimentos locomotores se inclui na 

categoria destes fenômenos que envolvem grandezas mecânicas significativas, 

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

GLITSCH & BAUMANN (1997) afirmam que as situações de sobrecargas 

externas sobre as extremidades inferiores devem ser analisadas 

tridimensionalmente, mesmo quando se considera que o andar e correr tenham um 

caráter predominantemente planar. Estes autores afirmam que as razões entre os 

momentos resultantes máximos no plano frontal e sagital são progressivamente 

maiores da porção distai para a proximal (do tornozelo ao quadril) do aparelho 

locomotor, reforçando a necessidade de uma avaliação 3D dos momentos 

resultantes também para o estudo do andar e correr.

Sobrecarga pode ser definida como o conjunto de forças e momentos 

produzidos durante a manutenção de uma postura ou a realização de um dado 

movimento. Quando estas forças e momentos são gerados externamente ao corpo, 

como nas superfícies de contato, são classificados como sobrecarga externa e 

quando gerados nos músculos, ossos, ligamentos e articulações como sobrecarga 

interna. A resposta biológica a estas cargas é denominada de stress ou solicitação e 

está relacionada à sobrecarga relativa à secção transversa geométrica do tecido 

(BAUMANN & STUCKE, 1980). As solicitações biológicas em função das 

sobrecargas dinâmicas são as grandezas de real interesse na Biomecânica, porém, 

só podem ser quantificadas em condições de rigoroso controle teórico-matemático e 

experimental, como mostrado em SIEBERTZ (1994).

As grandezas da sobrecarga têm se firmado em Biomecânica como 

representantes confiáveis das solicitações biológicas, sendo suas quantificações 

mais acessíveis através de métodos biomecânicos. São elas (adaptado de 

BAUMANN & STUCKE, 1980):

- força e momento musculares: força desenvolvida por um músculo que atinge o 

osso através de um tendão e seu respectivo momento ao redor de uma 

articulação;

- força articular: força compressiva transmitida sobre uma superfície articular, 

resultante não apenas de cargas externas, mas de músculos e ligamentos que 

cruzam uma articulação;
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- momento de força muscular resultante: soma de todos os momentos de força 

muscular (de músculos agonistas e antagonistas) ao redor de uma dada 

articulação;

- momento interno: soma de todos os momentos de forças musculares, 

ligamentares e articulares ao redor de uma articulação;

- momento externo: momento resultante das forças de reação do solo e outras 

fontes externas (gravidade, inércia) atuantes em relação a uma articulação;

- momento articular resultante: momento resultante gerado por forças externas 

(forças de reação do solo) que está em equilíbrio com o momento interno ao redor 

de uma dada articulação, refletindo o efeito cinético líquido nesta articulação.

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 

líquidos. Para efeito deste estudo, utiliza-se a nomenclatura derivada de BERNSTEIN 

(1967) “momentos articulares resultantes” por facilitar a compreensão da grandeza 

mecânica que fundamenta o conceito. Ainda BERNSTEIN (1967) foi o primeiro a 

sugerir a descrição do movimento humano a partir da consideração das propriedades 

ativas e passivas do aparelho locomotor, incluindo os conceitos de momentos ativos 

(gerados por forças musculares) e passivos (gerados por forças não musculares, 

como a gravitacional, a inércia).

Os procedimentos biomecânicos que são em geral empregados para a 

determinação das grandezas internas, a fim de se estimar as sobrecargas no 

aparelho locomotor são (GLITSCH, 1992):

a) medida da atividade elétrica associada à contração muscular;

b) medida direta;

c) emprego de modelos

A determinaão da variação do potencial elétrico associado à contração 

muscular é feita através do procedimento da eletromiografia (EMG). A avaliação da 

atividade elétrica é apenas uma medida indireta da atividade muscular, uma vez que 

não é possível estabelecer as suas relações com a força contrátil desenvolvida pelo 

músculo, o que torna este procedimento insuficiente para se quantificar sobrecargas 

internas. GLITSCH (1992) considera as seguintes limitações quanto à quantificação
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da eletromiografia para fins de estimativa das sobrecargas internas:

a) um eletromiograma é composto da sobreposição de sinais elétricos vindos de 

toda a região ao redor do eletrodo, onde são registrados não apenas os sinais 

das unidades motoras, mas também artefatos de movimento e outros sinais do 

ambiente, o que torna um eletromiograma não reprodutível em seus detalhes;

b) registro da EMG depende essencialmente das condições de condução do sinal. A 

condução feita através da superfície da pele é muito influenciada pelas 

propriedades elétricas desta;

c) emprego de eletrodos de agulha, além de limitar a liberdade de movimentos, não 

exclui a condução dos sinais elétricos vindos da musculatura adjacente;

d) para que uma “calibração" do EMG seja possível, é necessário que este sinal seja 

comparado à força muscular ou ao momento articular desenvolvidos pelo músculo 

de interesse. No entanto, a força muscular não pode ser medida diretamente e 

também não é possível ao sujeito inervar voluntariamente cada músculo 

individual, o que não permite o estabelecimento destas relações;

e) a eletromiografia não considera os processos complexos envolvidos no 

acoplamento eletro-mecânico, que são os responsáveis pela transformação do 

estímulo elétrico no desenvolvimento de força mecânica pelo músculo.

Assim, o procedimento da eletromiografia é mais adequado para a 

determinação do nível de atividade de um músculo, se em repouso, em alta ou baixa 

atividade e da participação de diferentes grupos musculares num dado movimento. 

Além disso, representa um instrumento importante para o controle de todos os 

métodos para a determinação de forças musculares, uma vez que é a única maneira 

de se identificar se um músculo está ativo ou não (GLITSCH, 1992).

Medidas diretas das forças musculares têm sido realizadas por KOMI, 

JÀRVINEN & KOKKO (1987) e KOMI (1990) que mediram forças diretamente no 

tendão de Aquiles durante o andar, o correr e o salto em extensão. O implante de 

transdutores de força diretamente nos tendões requer que estes sejam secionados, o 

que dificulta uma calibração adequada, possibilitando-a apenas em condições “in 

vitro”. No entanto, este procedimento pode ser usado para medições diretas de 

forças nos ossos e articulações como realizado por LANYON, HAMPSON, 

GOODSIP & SHAH (1975) que mediram as deformações na tíbia durante o andar e o
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correr através de uma célula de carga aderida diretamente sobre o aspecto ântero- 

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

quantificação “in vivo” de forças internas durante o movimento humano, requerem 

procedimentos invasivos que podem ser considerados eticamente questionáveis.

Devido à alta complexidade do aparelho locomotor humano tanto em sua 

estrutura quanto em sua função, torna-se necessário o uso de representações 

aproximadas desta realidade através de modelos a fim de se determinar parâmetros 

da sobrecarga interna, difíceis de serem mensurados diretamente. Modelos são 

comumente empregados em Biomecânica, pois permitem o acesso quantitativo 

destas grandezas com boa precisão a partir de asserções teóricas sobre o sistema 

locomotor humano e dados experimentais. NIGG & HERZOG (1994) destaca que os 

modelos devem se propor a descrever as relações entre as variáveis que o compõem 

e a maneira como estas são governadas e não necessariamente buscar uma 

construção ideal e acabada da realidade. Os modelos biomecânicos para a 

determinação das sobrecargas internas fundamentam-se na interação entre 

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

classifica os modelos biomecânicos em quatro grupos, de acordo com a solução 

matemática possível:
a) modelos analíticos-dedutivos: baseiam-se em conhecimentos sobre as 

características anatômicas, fisiológicas e mecânicas do aparelho locomotor 

humano para a descrição deste sistema a partir de um modelo matematicamente 

determinístico, ou seja, de solução única;

b) modelos semi-analíticos: também se baseiam em conhecimentos sobre as 

características anatômicas, fisiológicas e mecânicas do aparelho locomotor 

humano, porém, considera o sistema muito complexo para torná-lo 

matematicamente determinístico a partir das informações disponíveis. A descrição 

matemática deste sistema apresenta mais incógnitas do que equações e, neste 

caso, é necessária a inclusão de novas asserções ou de simplificações, a fim de 

tornar o problema solucionável;

c) modelos “caixa-preta”: são estabelecidos a partir de uma série de funções 

matemáticas que determinam as relações entre as variáveis de entrada e de 

saída. Inicialmente, uma função matemática é usada para descrever as relações
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entre um par conhecido de variáveis de entrada e saída. A seguir, esta função é 

usada para se prever novos dados de saída para um conjunto de dados de 

entrada. É principalmente empregado quando não se podem realizar medidas; 

d) modelos conceituais: consistem na elaboração de hipóteses baseadas em 

especulações e de procedimentos capazes de sustentar ou refutar as hipóteses 

testadas. Estes procedimentos podem ser teóricos ou experimentais, além disso, 

é necessário um grande número de evidências acumuladas para que se possa 

sustentar o conceito elaborado.

DALLA VECCHIA (1998) aponta que a maioria dos estudos que estimam as 

forças internas a partir de dados cinemáticos e cinéticos inclui-se na classificação 

dos modelos semi-analíticos, onde são assumidas determinadas simplificações na 

representação do aparelho locomotor humano em conjunto com o emprego destes 

dados experimentais. Esta estratégia para se estimar as forças e momentos internos 

a partir de medidas externas e modelos mecânicos do corpo humano é denominada 

de Abordagem da Dinâmica Inversa. BAUMANN (1995) considera a Dinâmica 

Inversa como uma importante ferramenta para a estimativa de parâmetros causais de 

um movimento, bem como a alternativa mais adequada para a determinação de 

indicadores de sobrecargas no aparelho locomotor.

2.5.2 Características do procedimento da dinâmica inversa

A locomoção humana está sujeita às mesmas leis e princípios que governam 

os movimentos do mundo físico e como tal, pode ser estudada a partir das leis gerais 

da Física. Para o estudo da locomoção humana, são formuladas equações de 

movimento que podem ser solucionadas para a cinemática, quando as forças são 

conhecidas e deseja-se determinar as trajetórias dos segmentos corporais, ou para a 

dinâmica, quando a cinemática é conhecida e a tarefa é determinar forças e 

momentos atuantes. Esta última abordagem é conhecida como Abordagem da 

Dinâmica Inversa (ALLARD, STOKES & BLANCHI, 1995), enquanto a primeira é 

chamada de Abordagem da Dinâmica Direta. A dinâmica direta propõe-se a
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identificar uma seqüência de ângulos articulares possível para atingir uma trajetória 

desejada para a extremidade de trabalho e tem sido aplicada em modelos de 

simulação da locomoção humana como o de PANDY & BERME (1989). Já a 

dinâmica inversa pretende identificar o conjunto de forças musculares responsáveis 

por trajetórias conhecidas para os segmentos articulares (LATASH, 1993).

Qualquer modelo para a estimativa de grandezas cinéticas é composto pela 

solução de dois problemas fundamentais: primeiro, o da dinâmica inversa e segundo, 

o da redundância ou distribuição de forças, como ilustrado pelo diagrama a seguir 

(FIGURA 10). A determinação destas grandezas deve ser realizada 

matematicamente, devido à dificuldade associada à sua medida direta.
Primeira Etapa

Cinemática de 
segmentos e 
articulações

Cargas externa 
sobre segmento 

e articulações

Propriedades inerciais 
de segmentos e 

articulações

Determinação de forças 
e momentos articulares 

resultantes

Dados geométricos 
dos segmentos 
e articulações

> <■

Segunda Etapa Distribuição de forças 
musculares e articulares

Modelo mecânico para 
músculos, tendões e 

articulações

Modelo fisiológico 
de músculo

FIGURA 10 -Representação da determinação analítica de forças musculares e 
articulares em duas etapas: a determinação de forças e momentos
resultantes e a distribuição de forças (Adaptado de AN et al. 19951.

A dinâmica inversa tem sido preferencialmente empregada na estimativa de 

sobrecargas que atingem o aparelho locomotor humano em atividades cotidianas. 

Requer que os dados cinemáticos sejam combinados com estimativas das 

propriedades inerciais segmentares e dados das forças de reação do solo, a fim de 

se estimar forças e momentos resultantes que precisam ser aplicados aos
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segmentos para a sustentação de um movimento. Estas forças e momentos 

resultantes são quantidades cinéticas conceituais e, sendo assim, não representam 

as forças e momentos desenvolvidos pelas estruturas anatômicas, como músculos, 

articulações e superfícies articulares, mas podem continuar sendo processados até 

que se chegue às forças musculares e de reações articulares (KRABBE, 1994).

Em todas as situações de movimento existem mais músculos do que o 

necessário para a execução de uma dada tarefa, o que significa dizer que 

matematicamente o problema da estimação das forças e momentos internos, ou seja, 

das causas dos movimentos, é indeterminado. Todo modelo biomecânico precisa 

considerar esta redundância do sistema motor humano que impossibilita soluções 

únicas para as equações de movimento. Cada movimento coordenado surge como 

resultado da atividade cíclica de diversos grupos musculares e o conjunto das 

tensões desenvolvidas por estes músculos representam as causas diretas de um 

padrão cinemático, 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 produção de um dado movimento são praticamente 

inacessíveis sob o ponto de vista da indeterminância matemática do problema, uma 

maneira de se solucionar a questão é através de medidas diretas das forças 

musculares (KOMI, 1990) que, como já mencionado, requerem um procedimento 

invasivo que compromete a integridade do aparelho locomotor.

Uma outra estratégia para a superação do problema da indeterminância é 

através da simplificação do sistema ou, matematicamente, da redução das 

incógnitas. Neste caso, forças musculares, ligamentares, articulares e ósseas são 

agrupadas em um único vetor de força e momento resultantes (PAUL, 1965). O custo 

computacional desta abordagem é reduzido e a análise se torna mais efetiva para a 

avaliação de um grupo de sujeitos, apesar da impossibilidade de se fazer 

interpretações relativas ao comportamento dos músculos individuais. Também é 

possível a adição de mais equações de vínculos a fim de se solucionar o problema 

da indeterminância, que podem ser baseadas em considerações sobre a área de 

seção transversa dos músculos ou observações fisiológicas 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-músculo-esquelético do corpo humano 

que emprega procedimentos de otimização matemática, capazes de simular as 

cargas durante atividades como o andar e o correr, estimando a distribuição de 

forças entre os grupos musculares (GLITSCH, 1992). A noção geral acerca da 

aplicação destes princípios de otimização em Biomecânica foi desenvolvida pelos 

irmãos WEBER (1836)2 apud AN et ai (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 solução do problema da indeterminância através de 

procedimentos de otimização baseia-se no fundamento de que princípios de 

eficiência sejam inerentes ao sistema coordenativo. Neste caso, uma solução 

determinada é dada sem a necessidade de simplificações do sistema. Assim, 

SIEBERTZ (1994) adota o princípio da adaptação funcional, segundo o qual as 

estruturas do aparelho locomotor se adaptam a fim de minimizar as cargas que as 

atingem. Neste caso, este princípio é empregado como um critério fisiologicamente 

relevante para estimar a distribuição de cargas entre músculos, ligamentos, 

articulações, bem como as solicitações mecânicas nos ossos do fêmur e tíbia 

durante o andar. A complexidade computacional deste tipo de abordagem do 

problema da indeterminância e seu dispêndio de tempo e recursos materiais 

impedem que seja empregado rotineiramente em laboratórios de marcha.

É preciso destacar ainda que enquanto os padrões cinemáticos e cinéticos 

totais, como o momento de suporte do andar descrito por WINTER (1984), são muito 

estáveis e reprodutíveis, existe uma grande variabilidade nos padrões cinéticos de 

cada articulação individual, o que mostra que se a indeterminância ou a redundância 

do sistema motor é um problema sob o ponto de vista do formalismo matemático, 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 simplificação da estrutura anatômica 

funcional, agrupando forças e momentos internos em torno de uma articulação para a 

solução do problema da indeterminância. Um modelo analítico-dedutivo foi 

empregado para a estimativa de parâmetros da sobrecarga, representados pelos

2 WEBER, W. & WEBER, E. Mechanik der menschlichen Gehwerkzeuge. Gõttingen, Fischer-Verlag, 1836.
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momentos articulares resultantes nos planos sagital e frontal, durante o andar e o 

correr em crianças. Estes momentos representam o efeito cinético líquido das 

sobrecargas que atingem uma articulação e que precisam ser compensadas por 
forças e momentos internos.

MATERIAIS E MÉTODOS3

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 referências de importância 

como precursores no campo da metodologia para a estimativa deste parâmetro.

Este estudo objetiva a quantificação 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 determinação deste parâmetro deve ser 

feita a partir de dados da cinemática em conjunto com um modelo físico-matemático 

do aparelho locomotor e medidas das sobrecargas externas, representadas aqui 

pelas forças de reação do solo. BERME & CAPPOZZO (1990) relacionam as 

seguintes etapas no desenvolvimento de uma análise de sobrecarga:

a) elaboração de um modelo mecânico das partes relevantes do corpo humano;

b) seleção de parâmetros do modelo (propriedades inerciais dos segmentos);

c) seleção do conjunto de grandezas que descrevem completamente o 

comportamento do modelo, que são medidas diretamente no sujeito durante a 

realização do movimento (quantidades cinemáticas e cargas externas);

d) identificação das equações matemáticas que permitem o cálculo das ações 

internas resultantes através de parâmetros do modelo e das grandezas medidas 

como variáveis de entrada (solução do problema da dinâmica inversa);

e) aquisição experimental das grandezas de entrada;

f) cálculo das forças e momentos internos resultantes.

Em todos os casos é necessário que se faça a análise a partir de uma fase 

crítica 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 às 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) serão empregadas 

para a descrição da seqüência de procedimentos experimentais e da instrumentação 

utilizados neste estudo. Os procedimentos aqui utilizados seguem as padronizações 

empregadas pelo Instituto de Biomecânica da Escola Superior de Esportes de 

Colônia, Alemanha e estão documentados em GLITSCH (1992) e KRABBE (1994).

A interação entre os diferentes procedimentos empregados no protocolo 

experimental está representada no diagrama a seguir (FIGURA 11).

PROTOCOLO EXPERIMENTAL

Dinamometria
(KISTLER)

Cinemetria 
(SELSPOT II)

Antropometria 
(medidas diretas)

^ fv
Conversor A/D (12 bits)

ir
Localização do 

centro de pressão
Vetor da força 
reação do solo, 
momento livre

Marcas corporais e 
coordenadas 3 D dos 
centros articulares

Modelo da 
extremidade inferior

1 f
SPosição dos 

segmentos
Dados geométricos 

dos segmentos e 
articulações

v
CondiçõesAmostra <Delineamento >

Computação dos Momentos Articulares Resultantes para o Andar e o Correr

r.nmputação dos momentos articularesiara__aFIGURA 11 -Dados de entrada
resultantes.
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O diagrama de blocos mostra a aquisição simultânea dos dados da dinâmica 

e da cinemática, procedimento que bem caracteriza uma Complexa Análise do 

Movimento Humano (HOCHMUTH, 1973). Estão apresentados os equipamentos 

utilizados, as condições de testes e os delineamentos referentes à preparação dos 

sujeitos.

3.1 Modelo segmentar da extremidade inferior

O modelo para a extremidade inferior aplicado neste estudo adota uma série 

de simplificações que devem ser consideradas para a interpretação dos resultados. 

O segmento inferior é formado por três segmentos (pé, perna e coxa) rígidos e 

articulados entre si através de duas articulações, tornozelo e joelho. A complexidade 

anatômica das articulações do tornozelo (talo-crural) e do joelho é reduzida a 

dobradiças simples, cujos centros articulares são fixos, ou seja, não há variação da 

posição dos centros articulares em função da posição da articulação. A coxo-femoral 

não é considerada. As forças de atrito entre as superfícies articulares, bem como as 

propriedades visco-elásticas de tendões, ligamentos, músculos e ossos são 

desprezadas.

Momentos articulares resultantes precisam ser calculados ao redor de algum 

ponto de referência. Assim, uma importante característica antropométrica que precisa 

ser considerada para a determinação destes é a posição dos centros e eixos 

articulares no espaço, uma vez que os momentos resultantes devem ser 

preferencialmente calculados ao redor dos centros articulares e não com referência a 

uma marca corporal posicionada sobre um acidente anatômico na superfície dos 

segmentos.

Tanto para a definição dos segmentos, quanto para o emprego das equações 

que vão descrever a cinética da extremidade inferior, é importante definir um 

referencial para cada articulação. Assim, é selecionado o centro articular que está 

posicionado sobre os eixos de rotação de cada articulação. Além disso, a 

determinação dos eixos articulares é facilitada quando estes podem ser localizados a
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partir de referências corporais visíveis ou palpáveis. Estes dados baseiam-se em 

referências antropométricas originárias de estudos estatísticos, bem como em 

características anatômicas individuais, medidas diretamente nos participantes deste 

estudo.

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

A posição de qualquer objeto no espaço só pode ser determinada a partir da 

definição de um sistema de referências espaciais, uma vez que convenções 

anatômicas apenas descrevem a posição de um segmento em relação a outro, sem 

que com isso se obtenha uma noção de como ocorre o movimento no espaço. Todos 

os sistemas de coordenadas espaciais empregados neste estudo são representados 

por coordenadas cartesianas.

Para a descrição da variação da posição dos segmentos no espaço é 

favorável que se selecione um sistema referencial que esteja de acordo com o plano 

onde ocorre o movimento, o que justifica a determinação de um sistema global de 

coordenadas espaciais, fixo ao ambiente de laboratório, local onde ocorrem as 

medições experimentais.

O sistema global de coordenadas espaciais (índice R) tem sua origem 

coincidente à definida para o sistema da plataforma de força e da calibração 

fotogramétrica, onde se têm os eixos Xr e Zr paralelos ao solo e perpendiculares 

entre si: o eixo YR está na direção vertical e em ângulo reto com os eixos XR e ZR, 

como representado na FIGURA 12. Em relação ao sentido do movimento, pode-se 

relacionar os eixos da seguinte maneira:

XR= eixo ântero-posterior, cujo sentido positivo coincide com o sentido do 

movimento;

Yr = eixo vertical, cujo sentido positivo está orientado para cima;

ZR = eixo transversal, cujo sentido positivo está orientado para a lateral.
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FIGURA 12 - Representação das coordenadas Xr, Yr e Zr do sistema global de 
referências espaciais.

Quando se objetiva a determinação de grandezas indicadoras das 

sobrecargas, é necessária a definição de um segundo tipo de sistema referencial, um 

sistema de coordenadas interno à estrutura anatômica que facilite a interpretação

dos dados e torne-a relevante sob o aspecto da compreensão das sobrecargas que 

atingem o aparelho locomotor. Neste caso, as coordenadas espaciais do sistema são 

definidas a partir de referências anatômicas dos segmentos. Para este estudo são 

definidos dois sistemas locais de coordenadas espaciais, um para o segmento pé e
têm sentido anatômico bem claro,outro para o segmento perna, cujos

apresentados a seguir.
O sistema de coordenadas fixo ao segmento pé (índice F) é assim definido: 

Xf = eixo ântero-posterior que atravessa o pé originando-se no centro da articulação 

do tornozelo e passando pelo centro de gravidade do pé (STUCKE, 1984). E

eixos

ortogonal ao eixo ZF;
Yf = eixo vertical ortogonal aos eixos XF e ZF, dado pelo produto vetorial de XF e ZF, 

ZF = eixo idêntico ao eixo transversal do tornozelo.
A FIGURA 13 ilustra a definição do sistema de coordenadas fixo ao pé. 

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

da articulação do tornozelo.
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FIGURA 13 - Representação dos eixos XF. YF. ZF do sistema de coordenadas fixo 
ao pé.

O sistema de coordenadas fixo à perna (índice U) está representado na

(FIGURA 14):
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FIGURA 14 - Representação dos eixos Xu. Yu e Zu do sistema de coordenadas fixo à 
perna.

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

seguinte maneira:
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Xu= eixo ântero-posterior ortogonal aos eixos Yu 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 idêntico ao eixo transversal do joelho.

3.1.2 Centro articular

Os centros articulares não são visíveis, portanto precisam ser estimados com 

base em suas relações com referências externas visíveis, 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 articulação no plano transversal e atinge a pele 

entre os maléolos mediai (na tíbia) e lateral (na fíbula) para o tornozelo e os 

epicôndilos mediai e lateral do fêmur 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 são definidos de acordo com INMAN 

(1976) da seguinte maneira: no plano transversal, o eixo passa aproximadamente a 5 

mm (± 3mm) no sentido distai ao maléolo mediai e a 3 mm (± 2mm) no sentido distai 

e 8 mm (± 5 mm) no sentido anterior ao maléolo lateral. Os ângulos no plano frontal e 

transversal que resultam desta definição estão representados na FIGURA 15.

O eixo transversal do tornozelo é inclinado para cima do sentido lateral para 

o mediai 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 cálculo das coordenadas dos centros articulares são utilizadas marcas 

corporais cujas relações com os eixos e os centros articulares são conhecidas, 

procedimento que será mais discutido a seguir. Os ângulos no plano frontal e
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transversal são usados na computação da posição dos centros articulares. Os 

ângulos no plano transversal são medidos diretamente nos sujeitos, como definido 

por GLITSCH (1992) e os ângulos no plano frontal são derivados da definição de 

INMAN (1976).

W=86*

FIGURA 15 - Posição dos eixos da articulação do tornozelo de acordo com INMAN 
(19761. Em Al tem-se o ângulo frontal, medindo 82° (3.8) e em BI o
ângulo transversal, medindo 86° (31.

Para o joelho, o eixo articulará definido de acordo com KALFHUES (1971) e 

ilustrado na FIGURA 16:

- no plano transversal, o eixo está cerca de 26 mm proximalmente à articulação do 

joelho e coincide com a proeminência dos côndilos lateral e mediai do fêmur. O 

centro articular é o ponto médio entre os dois côndilos.

FIGURA 16 - Posição do eixo articular do joelho de acordo com KALFFIUES (19711.
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3.1.4 Determinação de pontos invisíveis

Os centros articulares estão localizados internamente aos segmentos, além 

disso, algumas marcas corporais podem não ser visíveis para uma das câmeras 

quando o movimento é realizado, portanto, é preciso que se estabeleça um 

procedimento que calcule numa etapa seguinte (a posteriori) estes pontos invisíveis a 

partir de pontos visíveis.

No presente estudo, os procedimentos de processamento de imagens 

utilizados não permitem que se determinem as coordenadas do maléolo e nem do 

epicôndilo mediais, nem tampouco dos centros articulares, uma vez que estes não 

são visíveis pelas câmeras. O ponto invisível e procurado é determinado a partir de 

suas relações com pontos conhecidos, o que é feito em função do registro da 

posição de pé, parada, antes da realização dos testes dinâmicos. No registro da 

posição de pé em repouso, determina-se a posição dos diodos laterais e suas 

relações com os centros articulares, a partir das medidas antropométricas dos 

sujeitos. Neste procedimento, parte-se do princípio de que tanto a localização dos 

diodos quanto dos centros articulares permaneçam constantes mesmo durante a 

realização de movimentos. Assim, com a ajuda da determinação das localizações 

dos diodos na postura de pé, tem-se o cálculo da localização dos centros e eixos 

articulares. Esta localização é válida para cada posição adotada pelos segmentos 

durante toda a execução de movimentos.

A posição de qualquer ponto no espaço tridimensional é obtida através de 

três coordenadas espaciais dadas a partir de um sistema referencial bem definido. 

Para a determinação da posição do centro articular é necessária a escolha de um 

sistema referencial que facilite a identificação de suas coordenadas. GLITSCH (1992) 

descreve um método simplificado para se calcular pontos invisíveis 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 

simplificação dos procedimentos e admite que o eixo Z (transversal) no sistema de 

coordenadas espaciais globais do laboratório 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 

são assim dadas:

XCa Xmi

Yca = Yml
Zca — Zmi + D/2

onde: ca = centro articular

ml = marca articular lateral 

D = comprimento do eixo articular

3.1.5 Medidas antropométricas diretas

As características antropométricas são utilizadas para a determinação de 

propriedades mecânicas do aparelho locomotor, tais como sua geometria interna e 

externa, bem como a distribuição geométrica da massa. Neste estudo, foram 

selecionadas medidas antropométricas que são diretamente empregadas no modelo 

da extremidade inferior usado para a determinação das posições 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 balança mecânica, um estadiômetro, um compasso 

antropométrico e um paquímetro. As medidas antropométricas necessárias foram:

a) massa;

b) estatura;

c) comprimento do segmento inferior: distância da tuberosidade do grande trocânter 

até o chão;

d) comprimento da perna: distância do aspecto mais próximal da borda lateral da 

tíbia ao maléolo lateral da fíbula;
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e) diâmetro da pelve: distância entre as espinhas ilíacas anteriores superiores;

f) diâmetro de joelho: distância entre os aspectos lateral e mediai dos côndilos do 

fêmur;

g) diâmetro do tornozelo: distância entre os maléolos lateral da fíbula e mediai da 

tíbia;

h) posição dos eixos do tornozelo: ângulo transversal e ângulo frontal.

A posição dos eixos do tornozelo é determinada através da medida de dois 

ângulos: ângulo transversal e ângulo frontal, de acordo com INMAN (1976).

O ângulo frontal (FIGURA 15A) é dado pela diferença entre as alturas dos 

maléolos mediai e lateral, medidas com o antropômetro.

Os ângulo transversal do tornozelo (FIGURA 15B) é medido através do 

compasso antropométrico, cujas extremidades são posicionadas nos dois maléolos e 

medida a distância entre estas extremidades (D). A partir da distância (D) entre as 

extremidades do compasso e o eixo longitudinal do pé (XF), pode-se obter o ângulo 

transversal, conforme descrito por GLITSCH (1992).

Assim, através da associação destas medidas antropométricas individuais 

aos dados originários de pesquisas estatísticas, derivados dos modelos utilizados 

para a determinação dos centros e eixos articulares, é possível obter-se a orientação 

interna de centros e eixos articulares para cada sujeito participante do estudo e 

utilizar estes dados nos cálculos de momentos articulares. É importante lembrar que 

estas localizações dos centros e eixos articulares permanecem fixas em relação aos 

segmentos mesmo durante os movimentos, uma vez que estes são considerados 

como corpos rígidos que não se deformam quando sujeitos a sobrecarga.

Propriedades inerciais: definição do modelo3.2

Nos modelos para o cálculo dos momentos articulares resultantes, bem como 

na maioria das análises quantitativas do movimento humano, é necessária a inclusão 

das propriedades inerciais dos segmentos corporais, como a massa, o centro de 

gravidade e os momentos de inércia. Estas grandezas são essenciais para a solução
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das equações de movimento e em geral são estimadas a partir de relações 

estatísticas 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 

estimação destes parâmetros, que vão desde medidas diretas realizadas em 

cadáveres (BRAUNE & FISCHER, 1889) ou em indivíduos vivos através de prancha 

de reação (BERNSTEIN, 1967), imagem de ressonância magnética (MARTIN, 

MUNGIOLE, MARZKE & LONGHILL, 1989), até o modelamento matemático que 

considera os segmentos corporais como formas geométricas bem definidas 

(HANAVAN, 1964; HATZE, 1980; JENSEN, 1978). Quando se pretende evitar as 

trabalhosas medidas diretas, é possível estimar os parâmetros inerciais com o uso de 

equações de regressão, que, através de técnicas estatísticas, extrapolam valores 

obtidos a partir de medidas diretas em cadáveres ou indivíduos vivos para um grupo 

diferente de sujeitos, a exemplo das propostas desenvolvidas por CHANDLER, 

CLAUSER, McCONVILLE, REYNOLDS & YOUNG (1975) e ZATZIOSRKY & 

SELUYANOV (1985).

A decisão sobre o emprego de parâmetros inerciais e sobre a escolha de um 

modelo antropométrico mais apropriado precisa ser feita em função da avaliação da 

importância relativa de tais grandezas sobre o parâmetro de interesse. Quaisquer 

asserções feitas em relação a parâmetros inerciais dos segmentos corporais contêm 

erros potenciais devidos às diferenças na composição corporal, sexo e idade entre os 

sujeitos participantes do estudo e daqueles usados para a elaboração do modelo 

antropométrico, fato que reduz a precisão destes dados e da seqüência de cálculos 

derivados destes.

GLITSCH (1992), preocupado com as dificuldades quanto à precisão com 

que os dados das propriedades inerciais segmentares podem ser estimados e com o 

dispêndio de processamento necessário para a computação dos momentos devidos 

a estes componentes, avaliou a influência dos componentes inerciais e da taxa de 

variação 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 influência muito 

pequena na situação 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 relação à taxa de variação do momento angular, este 

componente pode ser em princípio excluído tanto para o andar quanto para o correr 

em todos os segmentos da extremidade inferior.
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FIGURA 17 Influência da massa do segmento e do momento de inércia sobre os 
momentos articulares (em Nm) durante a fase de apoio do correr a 5
m/s. S - tornozelo. K = joelho. H = coxo-femoral. SB - início do apoio.
SE = final do apoio. Linha tracejada: com a influência da inércia: linha
contínua: sem a influência da inércia (Adaptado de GLITSCH. 19921.

NA FIGURA 17, pode-se notar que para o tornozelo (S) as curvas de 

momentos resultantes no plano sagital calculadas com e sem a contribuição da 

inércia praticamente coincidem. Para o joelho (K) os desvios entre as curvas são 

maiores no início do apoio, enquanto que para o quadril (H) o componente inercial 

precisa ser considerado, devido à sua importante contribuição nas sobrecargas.

Ainda em relação à importância dos parâmetros inerciais, KRABBE, FARKAS 

& BAUMANN (1997) calcularam todos os componentes inerentes a uma análise 

dinâmica e avaliaram a contribuição relativa da inércia sobre os cálculos de 

momentos articulares na fase de apoio do correr. Concluíram estes autores que tais 

componentes precisam ser calculados quando se considera a articulação coxo- 

femoral, sendo menos importantes em relação à articulação do joelho e podendo ser
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negligenciados quando se considera o tornozelo, indicando a possibilidade da 

realização de uma análise quasi-estática quando somente são envolvidas as 

articulações do joelho e tornozelo, sem prejuízos significativos na precisão dos 

resultados para os momentos articulares.

Já ÕUNPUU et al. (1991) incluíram estes componentes em seus cálculos de 

momentos articulares e mostraram que não há a necessidade de uma máxima 

precisão quanto a estes parâmetros, uma vez que estimaram propriedades 

antropométricas de um grupo de crianças e adolescentes a partir de um modelo 

antropométrico desenvolvido para indivíduos adultos. Os autores consideram que 

esta falta de coerência não seja um problema, devido à pequena contribuição dos 

parâmetros inerciais no total dos momentos articulares resultantes nas extremidades 

inferiores durante as fases de apoio.

Avaliando-se a importância da inclusão de parâmetros inerciais sobre um 

modelo para o cálculo 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 forças de 

reação do solo e do momento livre sobre a plataforma (KRABBE, 1994). Assim, 

diante das evidências sobre a pequena contribuição dos componentes inerciais sobre 

os cálculos dos momentos articulares resultantes nas extremidades inferiores, optou- 

se neste estudo por uma abordagem estática que não considera as influências 

cinemáticas sobre os segmentos corporais, eliminando-se a necessidade do 

emprego de um modelo antropométrico e da estimativa de parâmetros inerciais 

segmentares para os sujeitos participantes, além de reduzir o custo computacional 

para o cálculo do parâmetro de interesse, uma vez que força de reação do solo e 

momento livre são determinados diretamente e com grande precisão pela plataforma 

de força.

Seleção das grandezas medidas diretamente3.3

É preciso que sejam determinadas as grandezas de entrada a partir das
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quais os momentos articulares resultantes serão calculados. Para este estudo, é 

necessário que se conheça as forças de reação do solo em suas três componentes 

ortogonais (Fx, Fy e Fz), a posição da força resultante (FR) em relação à origem do 

sistema global de coordenadas, ou seja, o ponto de aplicação da força resultante 

(coordenadas ax e az), o momento livre sobre a plataforma (My) e a posição do 

segmento inferior no espaço durante a fase de apoio do andar e do correr. As 

grandezas da cinética foram obtidas através de uma plataforma de força (FIGURA 

18) e a posição dos segmentos através de um sistema óptico-eletrônico de 

processamento de imagens, ambos sincronizados a uma freqüência de amostragem 

de 250 Hz, descritos em mais detalhes a seguir.

Fr

\ \

FIGURA 18 -Representação esquemática da plataforma de força e grandezas 
diretamente mensuráveis. 1.2. 3 e 4 = transdutores piezoelétricos. Fx =
componente ântero-posteior. Fz = componente médio-lateral. Fv =
componente vertical. FR = resultante da força de reação do solo. Mv =
momento livre, ax - coordenada no eixo x do ponto de aplicação da
resultante da força de reação do solo, az = coordenada no eixo z do
ponto de aplicação da resultante da força de reação do solo. O = origem
do sistema referencial da plataforma de força.

Os cálculos das grandezas acima estão descritos nos manuais técnicos da 

KISTLER (1975) como os seguintes:
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Componente ântero-posterior 

Componente médio-lateral 

Componente vertical 

Momento livre

Coordenada ax da força resultante 

Coordenada az da força resultante 

Observação: Ty = momento produzido pela componente Fy

Fx = Fx1+2 + Fx3+4 

Fz = Fz1+4 + Fz2+3
Fy = Fy1 + Fy2 +Fy3 + Fy4 

My = Ty - (az * Fx) + (ax * Fz) 
ax = (Mz + ay * Fx) / Fy 

az = (-Mx + ay*Fz) / Fy

Para o controle da velocidade de deslocamento foi utilizado um sistema 

composto por duas colunas de foto-células, posicionadas próximas à plataforma de 

força, conectadas diretamente a um cronômetro digital. As colunas estavam 

dispostas a um metro de distância entre si. As células foram posicionadas de tal 

forma que o sistema todo era disparado assim que a cabeça do sujeito cruzava a 

primeira coluna de células e a medição era interrompida quando o sujeito cruzava a 

segunda coluna. Assim, era possível o monitoramento da velocidade média de 

deslocamento, evitando-se que grandes variações da velocidade auto-selecionada 

pelo sujeito influenciassem os parâmetros biomecânicos de interesse.

Cálculo dos momentos articulares resultantes3.4

O cálculo das ações internas resultantes deve ser feito a partir de parâmetros 

estabelecidos para o aparelho locomotor e das grandezas medidas diretamente 

como variáveis de entrada do modelo estático. Uma vez que as contribuições 

individuais dos momentos gerados por músculos, ligamentos, tendões e fáscias não 

podem ser identificadas por este modelo, é aqui considerado o Momento Articular 

Resultante (ou momento inter-segmentar), que representa o momento que é 

determinado pelas cargas externas e que precisa ser no mínimo compensado pelos 

momentos internos gerados pelo conjunto de ações de músculos, ligamentos e 

tendões.
Para o andar e o correr, as maiores sobrecargas ocorrem no tornozelo e
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joelho durante as fases de apoio. As magnitudes dos momentos gerados pelas forças 

de reação do solo e pelo momento livre nesta fase em muito superam as dos 

momentos devidos às massas dos segmentos. Assim, este estudo centra sua 

atenção nos momentos articulares resultantes no tornozelo e joelho, 

desconsiderando a contribuição das massas dos segmentos, o que simplifica o 

método de cálculo e os procedimentos experimentais.

Tanto para uma abordagem estática, quanto numa dinâmica é preciso iniciar 

pela delimitação do sistema a ser estudado a fim de que o problema seja 

solucionável matematicamente, ou seja, para que não estejam presentes mais 

incógnitas do que equações conhecidas. Este limite é selecionado de tal maneira que 

as forças e momentos que atuam sobre o sistema escolhido sejam facilmente 

determinados. Algumas forças e momentos que atuam sobre os segmentos não são 

conhecidos, portanto o único sistema para o qual estas equações podem ser 

inicialmente solucionadas é o segmento pé, pois a força entre o pé e o solo pode ser 

diretamente medida (FIGURA 19).

\

FIGURA 19 - Representação da delimitação do sistema para o cálculo do momento 
resultante no tornozelo, onde o momento gerado pela força de.reação
(Fr^) é compensado pelo momento dos flexores plantares (FaRaL
(Adaptado de material didático. Instituto de Biomecânica - Colônia,
19981.

O momento articular resultante (M) em relação a um dado centro articular 

pode ser calculado como a soma do momento da força de reação do solo (Mfrs), do 

momento devido à inércia do segmento pé (Míf), momento devido à força inercial do 

pé (Mfip), momento devido ao peso do pé (Mpf) e o momento livre sobre a superfície
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da plataforma (MF). Assim, em relação ao sistema global de coordenadas espaciais 

(Xr, Yr, Zr) pode-se calcular o momento resultante na articulação do tornozelo 

através de:

M = Mfrs + MiF + MfiF + MpF + MF

Uma vez que as propriedades das sobrecargas para este estudo serão 

analisadas durante as fases de apoio do andar e correr, os momentos devidos aos 

componentes inerciais e gravitacionais (Míf, Maf e MpF) podem ser negligenciados em 

função de suas pequenas contribuições no total do momento resultante. Assim, com 

base nas simplificações feitas anteriormente, tem-se:

M = Mfrs + MF

Os momentos serão calculados tridimensionalmente e analisados em relação 

aos sistemas locais de coordenadas espaciais definidos anteriormente, a fim de que 

se possa fazer asserções 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 equação acima. Cada momento definido em relação 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 questão:

M’ = (M, X) + (M, Y) + (M, Z)

Onde:

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

( ) = produto escalar;

X, Y, Z = eixos do sistema cartesiano local de coordenadas.

Assim, o momento articular resultante em tomo do tornozelo (MT) é definido 

em função do sistema local de coordenadas do segmento pé (F) como:

Mt — Mxf + Myf + Mzf



67

Onde:

Mxf - momento no eixo X (plano frontal) do sistema local de coordenadas do pé,

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

MZf = momento no eixo Z (plano sagital) do sistema local de coordenadas do pé. 

Cada compomente pode ser calculado através de:

M — MFRS + MF

M - rFRs x Ffrs + MF

rxfrs
ryfrs
rzfrs

Fxfrs
Fyfrs
Fzfrs

0
M = MFy+

0

ryfrs* Fzfrs- rzfrs* Fyfrs 

- rxfrs* Fzfrs+ rzfrs* Fxfrs+ MFy 

rxfrs* Fyfrs- ryfrs* Fxfrs
M —

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

se:

MZG rxfrs X Fyfrs ryfrs X Fxfrs

Onde:

rXfrs = componente em x da distância da linha de ação da força de reação do solo ao 

eixo articular;

fyfrs = componente em y da distância da linha de ação da força de reação do solo ao 

eixo articular;

Fyfrs = componente em y da força reação do solo no sistema global de coordenadas; 

Fxfrs = componente em x da força reação do solo no sistema global de coordenadas.
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A transformação dos valores com referência aos sistemas locais de 

coordenadas para os segmentos pé e perna é realizada através da multiplicação do 

vetor do momento resultante no sistema de coordenadas global pela matriz de 

transformação, que projeta este vetor sobre os três eixos de cada sistema local de 

coordenadas. Tal procedimento permite a interpretação dos dados relativamente às 

articulações dos sujeitos. O cálculo do momento articular para o joelho ocorre da 

mesma maneira acima descrita para o tornozelo.

3.5 Métodos para a aquisição experimental de grandezas biomecânicas

Para a obtenção das variáveis de entrada do modelo cinético que vão 

determinar a grandeza de interesse para este estudo, os momentos articulares 

resultantes, podem ser empregados diferentes procedimentos experimentais em 

Biomecânica e a escolha destes depende dos objetivos do estudo e da 

disponibilidade de recursos.

Alguns critérios podem ser empregados para a seleção dos procedimentos 

experimentais mais adequados (BAUMANN, 1989):

a) os procedimentos experimentais devem ser econômicos sob o ponto de vista 

material, pessoal e financeiro;

b) o erro geral do sistema de medição deve estar abaixo das diferenças desejadas 

entre as medidas;

c) deve haver um grau aceitável de efeito retroativo do processo de medição sobre o 

objeto a ser medido;

d) os resultados das medidas devem estar disponíveis dentro de um intervalo de 

tempo aceitável.
Quanto ao critério da economia, todos os materiais utilizados fazem parte do 

Laboratório do Instituto de Biomecânica da Escola Superior de Esportes de Colônia e 

foram gerenciados pelos próprios pesquisadores e técnicos do instituto que possuem 

treinamento e experiência com as técnicas necessárias às coletas de dados. O erro 

geral de cada procedimento experimental será discutido quando da descrição



69

individual destes. Em relação ao efeito retroativo, foram tomados alguns cuidados 

como tempo de adaptação do sujeito ao ambiente de laboratório, ao equipamento em 

contato direto com seu corpo e às exigências dos testes realizados. Os resultados de 

medição estavam disponíveis para análise imediatamente após as coletas, uma vez 

que o sistema de processamento de dados integra as informações da plataforma de 

força às da cinemetria automaticamente através de software dedicado. 

Considerando-se que os dados de entrada dos sistemas KISTLER e SELSPOT 

geram saídas analógicas, utilizou-se para a aquisição simultânea e gerenciamento de 

dados um conversor A/D de 12 bits e 32 canais.

Os procedimentos experimentais serão descritos a seguir e discutidos em 

função dos critérios acima. A seguir, tem-se a representação do ambiente 

experimental (FIGURA 20).
Colunas de Células 

Foto-elétrícas

100 c

Selspot
LCU

Selspot
LED

Passarela de locomoção 
(20 m)^--------

Plataforma de Força Reaçâ 
do Solo - Klstler

\ Selspot 
Câmera 1

Selspot 
Câmera 2

Computador com 
conversor A/D 12 bits□ Selspot

AU

Bm
cn

Amplificador KlstkeT 
Plataforma de Força

FIGURA 20 - Representação esquemática ilustrativa do ambiente experimental, 
montado conforme caracterização metodológica para a coleta e registro
dos dados.
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3.5.1 Dinamometria

A dinamometria em Biomecânica lida com a determinação direta de forças 

externas que são medidas na periferia do corpo sob a forma de forças de reação 

(BAUMANN, 1989). Toda medida de força baseia-se no efeito deformador da ação 

desta força sobre um corpo, o transdutor. Através de um conversor de sinais, a 

deformação do transdutor é transformada em outra grandeza física que lhe é 

correspondente. Para este estudo, as forças de reação entre a superfície de contato 

e o sujeito foram medidas através de uma plataforma de força KISTLER (modelo 

Z4852 b) cujos transdutores são compostos por cristais de quarzo. Este tipo de 

medição baseia-se no princípio do efeito piezoelétrico, segundo o qual um 

determinado cristal é carregado eletricamente quando submetido a uma compressão. 

Esta carga elétrica é proporcional à força que atua sobre o cristal. A plataforma está 

apoiada sobre quatro pés metálicos, cada um contendo um transdutor de força. Cada 

transdutor, por sua vez, mede independentemente a força atuante em seus três 

componentes ortogonais que são empregados pelo algoritmo da plataforma para 

fornecer as três componentes ortogonais (Fx = ântero-posterior, Fy = vertical, Fz = 

médio-lateral) da resultante da força de reação do solo (Fr), a localização do ponto 

de aplicação desta resultante (ax, az) na superfície da plataforma e o momento livre 

(My) no eixo vertical, (FIGURA 18) cujas equações já foram descritas anteriormente. 

A plataforma está conectada a um amplificador de cargas de oito canais da KISTLER 

(modelo 9803) que executa as funções de cálculo e fornece as grandezas 

mecânicas, conforme descrito em detalhes em AMADIO (1985). Os valores obtidos 

para estas grandezas são diretamente empregados nas equações para a 

determinação dos momentos articulares resultantes.

Sobre a precisão da determinação do ponto de aplicação da força, o 

fabricante relata que há variações nesta precisão em função da região na superfície 

da plataforma na qual esta é solicitada, fornecendo um mapa de distribuição de 

erros. Sendo assim, a plataforma deve ser tocada pelo sujeito o mais próximo 

possível do seu centro, a fim que os resultado obtidos para as coordenadas dos 

pontos de aplicação sejam os melhores possíveis. Além destas informações técnicas,
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GLITSCH (1992) determinou a dependência do erro para as coordenadas do ponto 

de aplicação da resultante em relação à magnitude da componente vertical da força 

de reação do solo. Assim, estabelece que a amplitude de medição fixada para os 

testes deva ser a mais sensível possível, em função dos movimentos analisados e 

das massas dos sujeitos. Quando estes dois critérios são considerados, pode-se 

esperar medidas confiáveis. Deste procedimento tem-se também que as medidas 

para o ponto de aplicação da força tomadas exatamente no início e final da fase de 

contato não são confiáveis, devido ao crescimento do sinal de medida estar muito 

próximo à freqüência natural da plataforma e aos baixos valores das forças de 

reação do solo nestes intervalos.

Devido à alta freqüência de ressonância dos cristais de quarzo que, segundo 

o fabricante, é de 200 Hz, pode-se analisar precisamente movimentos também de 

alta freqüência como a corrida. Em relação 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, então, coberta com um tapete emborrachado preto após a fase 

de adaptação do sujeito às condições do teste, sendo que este procedimento 

dinamométrico pode ser considerado como totalmente livre de efeito retroativo.

A medida de qualquer grandeza física está sempre contida de erros. O 

conhecimento destes erros possibilita a interpretação dos resultados de medição. Do 

manual do fabricante (KISTLER Instruments, Winterthur - Suiça, 1975), tem-se que 

os limites do erro de medição da KISTLER estão entre ± 2% para as forças de 

reação e ± 3% para os pontos de aplicação da força e o momento livre em função da 

amplitude fixada para a sensibilidade do teste. Do estudo de GLITSCH (1992) tem-se 

que os erros associados à determinação do ponto de aplicação da força limitam-se a 

1% quando a plataforma é atingida próximo ao seu centro.

Neste estudo foi utilizada uma plataforma de força KISTLER com as 

dimensões de 900 x 600 x 150 mm, devidamente embutida no chão e coberta com 

tapete emborrachado preto, com ilustrado na FIGURA 21.
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FIGURA 21 -Plataforma de força coberta e delimitada com fitas adesivas

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

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

3.5.2 Cinemetria

A cinemetria é o método biomecânico responsável pela aquisição das 

grandezas da cinemática que vão descrever a posição dos segmentos corporais no 

espaço, bem como suas variações durante a realização de movimentos. Pertence à 

classe dos procedimentos ópticos que não realizam medidas diretamente no objeto 

de interesse, mas sim a partir de uma representação óptica deste, ou seja, a partir de 

sua imagem. Quando a freqüência de amostragem das imagens é conhecida, pode- 

se estabelecer uma relação temporal entre as imagens e assim, deslocamentos e 

suas grandezas derivadas podem ser medidos para os pontos definidos do objeto de 

interesse.

A aquisição das grandezas da cinemática neste estudo foi feita através do
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sistema SELSPOT II (SELCOM AB, Partille - Suécia, 1983), que foi especialmente 

modificado no Instituto de Biomecânica da Escola de Esportes de Colônia a fim de 

atender às necessidades de comunicação com equipamentos e softwares utilizados 

pelo instituto.

O SELSPOT II é um sistema óptico-eletrônico, segundo o qual marcas 

corporais são identificadas sob bases eletrônicas e a avaliação destas é realizada 

automaticamente, fornecendo dados posicionais praticamente “on-line”. Este sistema 

identifica fontes ativas de luz presentes no ambiente. Para tanto, são utilizados 

diodos emissores de infravermelho, também conhecidos como marcas ativas, 

posicionados em pontos corporais bem definidos. A emissão dos diodos é captada 

por câmeras eletrônicas especiais, sensíveis ao infravermelho e tanto diodos quanto 

câmeras são controlados por uma unidade eletrônica central.

Esquematicamente, o SELSPOT II é composto dos seguintes componentes:

- unidade eletrônica de controle central (Administration unit - AU);

- câmeras eletrônicas;

- unidade de controle do LED (LED control unit - LCU);

- diodos de infravermelho (Light Emitting Diodes - LED).

Os componentes acima estão representados na FIGURA 22, a seguir.

i
LCU

CCftfUTBtAU
LED

1X V
/IV %
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\ □ TCTMIMAL
T

|v^&yj

unidades do sistema SELSPOTFIGURA 22 -Relação esquemática entre as.
(Adaptado de GLITSCH. 1992),

A unidade eletrônica de controle central possui os parâmetros da medição 

que lhe são fornecidos através de um computador diretamente conectado a ela. A
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partir destes parâmetros, esta unidade controla os diodos e as câmeras durante as 

medições e ainda adquire os dados enviados pelos diodos através das câmeras. Os 

centróides dos diodos são identificados pelas câmeras e suas coordenadas espaciais 

são enviadas ao computador para processamento.

As câmeras eletrônicas identificam a posição de cada diodo a cada quadro. 

Os diodos possuem endereços próprios dentro do sistema global de coordenadas. 

Cada câmera, por sua vez, solicita ao LCU o “endereço do diodo” e o LCU controla o 

diodo até que a câmera tenha registrado suas coordenadas. Este procedimento 

continua até que cada câmera tenha registrado as coordenadas de um dado diodo.

O sistema SELSPOT II para efeito deste estudo empregou duas câmeras 

simultaneamente e oito diodos dispostos em marcas corporais pré-estabelecidas 

como será descrito a diante. A freqüência de amostragem do SELSPOT é de 10.000 

Hz e a freqüência efetiva de quadros (F) depende do número de câmeras, da 

quantidade empregada de LED e das chamadas “Dummy-Words”. É dada pela 

seguinte relação:

F = 10.000 / LED x câmeras + Dummy-Words

As “Dummy-Words” correspondem a um recurso técnico para se reduzir a 

freqüência de amostragem de quadros do SELSPOT. Sem elas, a freqüência máxima 

de quadros para este estudo seria de 625 Hz, o que aumentaria muito o volume de 

dados adquiridos, sem um correspondente acréscimo em informação. Assim, para 

oito LED, duas câmeras e acrescentando-se 24 Dummy-Words tem-se uma 

freqüência 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 definição espacial de cada câmera do sistema SELSPOT II depende do 

tamanho do quadro selecionado e do conversor A/D utilizado. O tamanho do quadro, 

por sua vez, pode ser determinado em função da distância câmera-objeto, da 

distância focal da objetiva e do tamanho do detector da câmera, de acordo com a 

seguinte relação:

Quadro = distância câmera-objeto x detector / distância focal
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Para uma distância câmera-objeto de aproximadamente 3 m, um detector de 

22 mm e uma distância focal de 50 mm tem-se um tamanho de quadro de 1,32 m. A 

partir da freqüência de amostragem do conversor A/D de 12 bits (1/4096) tem-se uma 

definição espacial do sistema SELSPOT II de 0,32 mm (1,32 m/4096).

Quando um feixe de luz atinge o detector de cada câmera, o seu centro de 

luminosidade é transformado em coordenadas x e y. As coordenadas são, então, 

enviadas à unidade de controle central. Durante as medições, os diodos não emitem 

seus impulsos simultaneamente, mas são disparados serialmente sob o controle do 

LCU. Este processo é denominado de procedimento multiplex. Já que cada câmera 

apenas adquire uma projeção do espaço, são necessárias pelo menos duas câmeras 

para uma representação tridimensional das coordenadas das marcas corporais, esta 

feita através da associação das informações adquiridas por cada câmera. A técnica 

utilizada para a reconstrução tridimensional das marcas corporais será descrita 

adiante.

A unidade de controle do diodo (LCU) é uma pequena caixa de 220 g de 

massa, com as dimensões 73 x 100 x 25 mm que é carregada pelo sujeito durante a 

realização dos testes. Está conectada aos diodos através de um cabo e realiza o 

controle da seqüência de emissão de luz dos diodos.

Os diodos têm 15 g de massa e são fixos sobre a pele do sujeito nas marcas 

corporais de interesse. Possuem as seguintes dimensões: 25 x 14 x 5 mm. É 

fundamental que os impulsos luminosos emitidos por todos os diodos sejam 

captados pelas câmeras, a fim de se obter uma medida bem sucedida com o sistema 

SELSPOT II. A posição dos diodos sobre a extremidade inferior está ilustrada na 

FIGURA 23. Cada posição corresponde à melhor estimativa dos centros articulares.
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1: tuberosidade do grande trocânter 

2: côndilo lateral do fêmur 

3: abaixo do maléolo lateral 

4: sobre a sola do calçado, 

abaixo da marca do maléolo lateral; 

5: cabeça do V metatarso;

6: lingüeta metálica sobre o dorso 

do calçado;

7; cabeça da fíbula;

8: lingüeta metálica sobre a tíbia

Cl

FIGURA 23 - Localização dos diodos ÍLED) do SELSPOT II em marcas corporais de 
referências externas (1 a 8) sobre a extremidade inferior.

Este procedimento não está 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 fixação destes no corpo, os pequenos cabos representaram um elemento 

que restringe a liberdade de movimentos dos sujeitos e, assim, um período de 

adaptação ao andar e correr foi sempre necessário, até que os padrões locomotores 

se mostrassem mais indiferentes aos equipamentos aderidos aos corpos dos 

sujeitos.

A alta definição temporal e espacial do sistema SELSPOT II se faz às custas 

de sua grande sensibilidade a qualquer fonte de luz. A luz natural e qualquer fonte de 

reflexão podem influenciar negativamente a detecção das câmeras ou mesmo 

comprometer a sua eletrônica. Portanto, este sistema é somente apropriado para 

coletas realizadas em laboratório, com rigoroso controle da luminosidade ambiente. 

No laboratório do Instituto de Biomecânica da Escola Superior de Esportes de 

Colônia existem painéis de tecido preto que recobrem as paredes (conforme mostra 

a FIGURA 21), além disso, a passarela onde estão inseridas as plataformas de força
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é coberta por um tapete emborrachado de cor preta a fim de evitar a reflexão da 

estrutura metálica das plataformas sobre as câmeras do SELSPOT II.

Para uma representação tridimensional (3D) do movimento, é preciso que se 

empregue um procedimento para a reconstrução 3D das coordenadas das marcas 

corporais de interesse. Os procedimentos empregados em geral baseiam-se nos 

princípios da fotogrametria instrumental e analítica.

STUCKE (1984) apresenta uma discussão sobre a tradição do uso da 

reconstrução fotogramétrica em análises do movimento humano, apontando a 

evolução no tratamento eletrônico de sinais como responsável por grandes avanços 

iniciados já na década de 70. WOLTRING (1992), por sua vez, discute a 

fotogrametria sob o aspecto de sua evolução histórica, destacando Braune & Fischer 

e Bernstein como os fundadores da fotogrametria analítica. A possibilidade do uso de 

câmeras não-métricas, cujas orientações internas e eixos ópticos não são 

conhecidos, surgiu com o desenvolvimento do método elaborado por ABDEL-AZIS & 

KARARA (1971), denominado por estes de Transformação Linear Direta ou DLT. 

Este fato permitiu a expansão do uso de câmeras de vídeo, de cinema e das infra­

vermelho para análises de movimentos. Para a reconstrução 3D são necessárias no 

mínimo duas câmeras e um sistema de referência espacial (volume de calibração).

Uma vez que as projeções das marcas corporais nas câmeras são 

identificadas, o procedimento fotogramétrico do DLT calcula as coordenadas 

espaciais tridimensionais das marcas corporais a partir das coordenadas planares 

das imagens obtidas por cada câmera. Para tanto, é preciso que o espaço tenha sido 

previamente calibrado a fim de que se obtenha os parâmetros (coeficientes) 

empregados nas equações do DLT.
As etapas para a reconstrução fotogramétrica segundo o método do DLT são 

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



78

Câmera 1 Câmera 2
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Sistema de referência 

(volume de calibração)

Parâmetros do DLT (11 
coeficientes de orientação interna 

e externa das câmeras)

Quadro analisado Quadro analisado

Coordenadas 
do quadro 
(xk2, yk2)

Coordenadas 
do quadro 
(xkl, ykl)

Coordenadas 3D da 
marca “k”

(Xk, Yk, Zk)

FIGURA 24 - Etapas da reconstrução 3D segundo o DLT (adaptado de AMADIO & 
STUCKE. 1993).

A calibração do DLT utiliza 11 coeficientes que contêm os parâmetros 

internos e externos de orientação para cada câmera (FIGURA 24) e representam 

valores constantes durante todo o experimento. Para a obtenção destes 11 

coeficientes é necessária a marcação de pelo menos seis pontos no volume de 

calibração, cujas coordenadas reais sejam conhecidas. Quando os seis pontos de 

controle são registrados por uma câmera, obtém-se duas equações lineares para 

cada ponto, totalizando 12 equações. O sistema de equações torna-se, então, 

solucionável matematicamente já que se dispõe de 12 equações para a solução de
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11 incógnitas. A solução deste sistema fornece os 11 parâmetros do DLT que serão 

posteriormente utilizados nas mesmas equações para o cálculo das coordenadas 3D 

dos pontos desconhecidos, ou seja, das marcas corporais. Nesta etapa, cada câmera 

gera duas equações para cada ponto. Como agora são três incógnitas (coordenadas 

x, y e z de uma marca corporal), são necessárias as outras duas equações 

originadas a partir da segunda câmera diferentemente posicionada. Os coeficientes 

do DLT são novamente calculados, agora para a outra câmera, a partir dos mesmos 

seis pontos de controle do volume de calibração. Após estas etapas, o DLT produziu 

ao todo quatro equações para três coordenadas espaciais de cada marca corporal e, 

assim, a solução das três incógnitas é possível e obtém-se as coordenadas 3D dos 

pontos desconhecidos.

DAVI D & PIO DA FONSECA (1993) mostraram que não há diferença 

estatística no uso de 11 pontos na calibração em comparação com o uso de seis 

pontos. Apontam ainda que a precisão na reconstrução das coordenadas reais a 

partir das coordenadas da imagem depende da distribuição dos pontos de controle 

no trem de calibração. Assim, para a garantia de uma melhor precisão, esta 

distribuição de pontos deve abranger todo o volume ocupado pelas marcas corporais 

cujas coordenadas devem ser determinadas. Afirmam ainda que não há a 

necessidade de alinhamento dos eixos ópticos das câmeras com os eixos do sistema 

cartesiano global, podendo as câmeras ser posicionadas livremente.

Para este estudo, foi utilizado um cubo com as dimensões 1870 mm X 840 

mm X 549 mm como volume de calibração, com 90 pontos distribuídos nos três 

planos. Este foi posicionado sobre a plataforma de força e cobria todo o espaço onde 

3 fase de apoio seria registrada. A origem do sistema de coordenadas espaciais 

coincidiu com a origem do sistema de coordenadas da plataforma de força, 

determinado a partir do centro da superfície da plataforma. Uma vez que os diodos 

foram posicionados nos segmentos inferiores dos sujeitos, os deslocamentos destes 

sempre ocorriam dentro do espaço calibrado. Procedeu-se a marcação de seis 

pontos de controle neste volume e após a calibração as câmeras não foram 

movimentadas. Após a calibração do sistema estereofotogramétrico, as trajetórias 

das marcas corporais são registradas pelo SELSPOT II enquanto os sujeitos 

realizam o andar e o correr. Através de um algoritmo para a reconstrução 3D
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(tridimensional), as coordenadas fotogramétricas 

anatômicas são estimadas a cada instante a partir das coordenadas de suas 

imagens.

instantâneas das marcas

Uma vez que a configuração das câmeras foi reconhecida pelo procedimento 

de calibração, a cinemática dos segmentos corporais pode ser reconstruída a partir 

da identificação das marcas corporais. Este procedimento é realizado rapidamente, 

pois o sistema SELSPOT II avalia automaticamente as marcas, sem a necessidade 

de digitalização manual destas.

Um critério para a avaliação da qualidade do sistema de análise cinemática é 

dado justamente pelo conhecimento do erro máximo obtido durante o procedimento 

de calibração definido para cada direção 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 precisão da calibração espacial e, 

conseqüentemente, do método utilizado para a avaliação cinemática. Os erros 

devidos à definição espacial do sistema SELSPOT II, da ordem de aproximadamente 

0,32 mm, podem ser negligenciados, enquanto os desvios dados pelo DLT nos 

cálculos das coordenadas dos pontos de controle foram monitorados de maneira a 

não ultrapassarem 3 mm em todas as direções. KRABBE (1994) destaca que os 

erros relativos às posições de diodos localizados no interior do volume de calibração 

podem chegar a 5 mm e que este pode ser considerado como o limite superior para 

erros do SELSPOT II no espaço calibrado.

Durante a execução do movimento, pode ocorrer que algum diodo não seja 

visto por uma ou ambas as câmeras. Nestes casos, os dados inexistentes são 

calculados através de uma interpolação linear. Os dados posicionais 3D brutos 

calculados pelo DLT possuem ruídos que foram suavizados por um filtro passa-baixo 

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

3.6 Determinação da variação angular

Os ângulos 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 ângulo foi determinado pela interseção das retas formadas pela 

ligação entre as marcas 1 e 2 (tuberosidade do grande trocânter e côndilo lateral do 

fêmur, respectivamente) e as marcas 7 e 3 (cabeça de fíbula e maléolo lateral, 

respectivamente). Numa visão a partir do plano sagital, este ângulo de joelho é 

medido na parte posterior do segmento. Para o tornozelo, o ângulo foi determinado 

pela interseção das retas formadas pela ligação entre as marcas 7 e 3 (cabeça de 

fíbula e maléolo lateral, respectivamente) e as marcas 4 e 5 (sobre a sola do sapato, 

abaixo da marca do maléolo lateral e cabeça do V metatarso, respectivamente). Na 

visão sagital, este ângulo de tornozelo é medido na parte anterior do segmento.

3.7 Definição de variáveis selecionadas

As grandezas biomecânicas selecionadas e suas respectivas variáveis e 

unidades de medida estão apresentadas nos QUADROS 7 e 8.

Os tempos de pico para cada variável são definidos como os tempos 

decorridos desde o início do apoio até o valor máximo, ou mínimo, da variável em 

questão. Seus símbolos são: AtFy 1, que corresponde ao tempo de pico para a força 

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

e assim por diante.
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QUADRO 7 - Relação—das—grandezas biomecânicas e respectivas variáveis 
selecionadas para analisa

Forças de reação do solo 

(% peso corporal)
Variação angular para o tornozelo e joelho: plano sagital

(graus)
T-min: ângulo mínimo de tornozelo no primeiro terço do 
apoio

T-max: ângulo máximo de tornozelo ao final do apoio 

J-max : ângulo máximo de joelho no primeiro terço do apoio 

J-min: ângulo mínimo de joelho no instante do apoio inicial

Fy 1: força vertical máxima

TC Fy: taxa de crescimento de Fy 

Fx min: força ântero-posterior mínima 

Fx max: força ântero-posterior máxima 

Fz min: força médio-lateral mínima 

Fz max: força médio-lateral máxima 

lmp_y: impulso vertical relativo

A definição das variáveis selecionadas para as forças de reação do solo 

segue a padronização sugerida porSERRÃO (1999).

O impulso vertical relativo (lmp_y) representa o caráter temporal do 

desenvolvimento da força vertical. Descreve qualitativamente a capacidade de 

sustentação do segmento inferior durante uma fase completa de apoio e tem sido 

usado, para avaliar o uso de próteses do membro inferior durante atividades 

esportivas (QUADE & GLITSCH, 1991). É descrito pela seguinte razão:

_ jm)dt
ípC{t)dt

Imp_y X 100%

Onde: Fy = força vertical; PC = peso corporal; tO - início do tempo de apoio e tf - 

final do tempo de apoio.

A taxa de crescimento da força vertical passiva (TC Fy) é expressa de acordo 

com KRABBE (1994) como a seguinte razão:

TC Fy = Fy max (peso corporal) / At Fy (segundos)

= pico passivo da força vertical e At Fy = tempo decorrido para seOnde: Fy max

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 definição das variáveis 

selecionadas se encontra no QUADRO 8.

QUADRO 8 -Definição das variáveis dos momentos articulares resultantes 
selecionadas para análise.

Momentos resultantes no tornozelo (Nm/kg)

Variável Símbolo Definição

Flexor-plantar máximo MFP Valor mínimo que ocorre no primeiro terço do apoio

Dorso-flexor máximo Valor máximo que ocorre no último terço do apoioMDF

Valor máximo que ocorre no primeiro terço do apoioSupinador máximo MS

Valor mínimo que ocorre no último terço do apoioPronador máximo MP

Momentos resultantes no joelho (Nm/kg)

Variável Símbolo Definição

Valor máximo que ocorre no último terço do apoioExtensor máximo ME
Valor mínimo que ocorre no primeiro terço do apoio

MA - max Valor máximo que ocorre no primeiro terço do apoio

MA - min Valor mínimo que ocorre durante o apoio médio

Flexor máximo MF

Abdutor máximo

Abdutor mínimo

A convenção adotada para a representação gráfica dos momentos 

momentos externos como opostos aos momentos internos, ou seja, foram 

apresentados os momentos externos e discutida a ação do grupo muscular 

predominantemente ativo numa dada articulação durante a realização do movimento.

As FIGURAS 25, 26, 27 e 28 apresentam a convenção para a representação 

gráfica dos momentos e as respectivas variáveis selecionadas para o andar. Para o 

correr, utilizou-se a mesma seleção de variáveis sempre que adequado ao exemplo e 

as variáveis selecionadas dos momentos articulares resultantes serão apresentadas 

quando da descrição dos resultados do correr.

usou os
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Memento artiaJar resütrte: AN3&R
Tcmazelo: plano sag tal

flexãoplantar o o 1 1 1
% fase de apoio

FIGURA 25 -Demonstrativo das variáveis selecionadas do momento articular 
resultante no tornozelo no plano sagital. Valor flexor-plantar máximo
(MFP). dorso-flexor máximo (MDF) e tempos de pico para o andar.

Momento articular resultante: ANDAR
Tornozelo: plano frontal

1007550250
pronação % fase de apoio

FIGURA 26 -Demonstrativo das variáveis selecionadas_dos—momento—articular
resultante no tornozelo no plano frontal. Valor supinador_máximo (MSI,
pronador máximo (MP) e tempos de pico para o andar
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extensão Momento articular resultante: ANDAR 
Joelho: plano sagital0,6-

0.4-

0.2-

o.o

IU2-
-0.4-

-0.6-

-0.8-

MF-1.0-

0 25 50 75flexão 100

% fase de apoio

FIGURA 27 -Demonstrativo das variáveis selecionadas do momento articular 
resultante no joelho no plano sagital. Valor flexor máximo (MFV
extensor máximo (ME^ e tempos de pico para o andar.

Momento articular resultante: ANDAR 
Joelho: plano frontal

MAmax

abdução
0.5 n

0.4-

0.3-

0.2

z
0.1-

MA-min

0.0

-0.1
75 10050adução 250

% fase de apoio

FIGURA 28 -Demonstrativo das variáveis selecionadas do momento articular 
resultante no joelho no plano frontal. Valor abdutor máximo (MA-max),
abdutor mínimo (MA-minl e tempos de pico para o andar.

As variáveis referentes às variações angulares no plano sagital para o 

tornozelo e joelho durante 0 andar estão representadas na FIGURA 29.
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FIGURA 29 -Representação das variáveis selecionadas para análise da variação 
angular no tornozelo e joelho no plano sagital para o andar.

Algumas variáveis selecionadas para o andar precisam ser redefinidas para o 

correr. As da força de reação do solo têm as mesmas definições para o andar e o 

correr, porém, ângulos articulares e momentos são definidos conforme ilustrado nas 

FIGURAS 30 a 34.

As variáveis angulares no plano sagital para o tornozelo e joelho para o 

correr foram assim definidas (FIGURA 30):

a) T-min: ângulo mínimo do tornozelo no início do apoio;

b) T-max: ângulo máximo do tornozelo durante o apoio;

c) J-min: ângulo mínimo do joelho no instante do início do apoio;

d) J-max: ângulo máximo do joelho durante o apoio.
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FIGURA 30 - Representação das variáveis selecionadas para a análise das variações. 
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 mínimo de tornozelo no plano sagital que ocorre no início do 

apoio;
b) MDF: momento máximo de tornozelo no plano sagital que ocorre durante o apoio,

c) MP: momento máximo de tornozelo no plano frontal que ocorre durante o apoio,

Momento articular resultante: CORRER 
Tornozelo: plano sagital

XMFP
-0.5 100755025flexão-plantar 0

% fase de apoio

FIGURA 31 -Demonstrativo das variáveis selecionadas dos momentos articulares
tornozelo no correr. Valoresresultantes no plano saaitaj—para o.

para MFP e MDF e tempos de picamáximos
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Mamento articular resultante: CORRER
Tornozelo: plano frontal

o 25 50 75 100pronação
% fase de apoio

FIGURA 32 - Demonstrativo das variáveis selecionadas dos momentos articulares 
resultantes no plano frontal no tornozelo. Valor mínimo para MP e
tempo de pico.

Para o joelho, as variáveis selecionadas para os momentos articulares 

resultantes no plano sagital e frontal são assim definidas (FIGURAS 33 e 34):

a) MF: momento mínimo de joelho no plano sagital que ocorre durante o apoio;

b) MA: momento máximo de joelho no plano frontal que ocorre durante o apoio.

Momento articdar resultante: CORRER 
Joelho: plano sagital1

extensão

o

-1 -

I
2 -2-

-3-

^MF

-4
1007550250flexão

% fase de apoio

FIGURA 33 - Demonstrativo rias variáveis selecionadas dos momentos articulares 
resultantes no plano saaital para o joelho no correr. Valor mínimo para
MF e tempo de pico.
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Momento articular resultante: CORRER
Joelho: plano frontal

o 25 50 75 100

% fase de apoio

FIGURA 34 -Demonstrativo das variáveis selecionadas dos momentos articulares 
resultantes no plano frontal para o joelho no correr. Valor máximo para
MA e tempo de pico.

3.8 Procedimento estatístico

Uma análise estatística paramétrica foi feita nos dados quantitativos, onde 

médias e desvios-padrão das variáveis selecionadas foram calculados para todas a 

tentativas de cada sujeito participante deste estudo. A partir das curvas normalizadas 

em função da duração do apoio, através de interpolação a cada 1% da duração total 

da fase de apoio, foram obtidas curvas médias e de desvios-padrão para cada sujeito 

e calculada a variabilidade entre as tentativas de um mesmo sujeito através do 

coeficiente de variação (WINTER, 1991), a fim de se estimar a dispersão percentual 

dos dados em relação ao valor de sua média:

&

CV = X 100%
1 "

-ZMn m

Onde: CV = coeficiente de variação; n = número de intervalos durante a 

passada; Xj = magnitude da variável no instante i; 8j = desvio padrão de Xj.
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Esta medida de variabilidade é de grande importância na análise de dados

biomecânicos, uma vez que medidas de tendência central para uma dada grandeza, 
como a média aritmética em geral não são suficientes para uma completa 

caracterização da variável. Este fato ficará evidenciado na análise das curvas
individuais de cada criança, que foi priorizada em detrimento da discussão de curvas 

das médias entre todos os sujeitos.

A interpolação dos dados para a normalização temporal e o cálculo das 

curvas médias e de desvios-padrão foram realizados pela rotina "BIÔNICA" 

implementada no programa "MATLAB v. 5.3" (The Mathworks Inc.), desenvolvida no 

Laboratório de Biomecânica da Escola de Educação Física e Esporte da USP para 

processamento e análise de dados em Biomecânica. O cálculo dos coeficientes de

variação e a representação gráfica foram realizados através do programa "Origin 5.0" 

(Microcal Software Inc.). Para a normalização temporal foram incluídos dez quadros 

antes do contato do sujeito sobre a plataforma de força e dez quadros após a perda 

de contato com a plataforma.

Este coeficiente de variação é então dado pela raiz quadrada do desvio- 

padrão em cada intervalo de tempo dividida pela magnitude média da variável em 

questão. Representa um indicador da variabilidade intra-sujeito para as diferentes 

tentativas e é de grande importância neste estudo por descrever as inconsistências 

típicas da locomoção.

A identificação de eventos selecionados nas curvas dinâmicas foi realizada 

através do "PROGRAMA UDP" (Universelles Darstellungsprogramm) elaborado no 

Instituto de Biomecânica da Escola Superior de Esportes de Colônia - Alemanha.

Foram feitas comparações entre as características biomecânicas do padrão 

adulto com as do padrão infantil em relação aos movimentos do andar e do correr, a 

fim de se estabelecer uma discussão acerca dos objetivos formulados para o 

presente trabalho e em acordo com a metodologia experimental empregada. A 

identificação de diferenças significativas entre os valores obtidos para as crianças e o 

adulto foram avaliadas através de teste-T com nível de significância de 0,05.
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Limitações metodológicas dos procedimentos experimentais3.9

Momentos articulares resultantes são o resultado de uma cadeia de 

medições, composta por diferentes instrumentos empregados simultaneamente 

procedimentos matemáticos que correspondam aos modelos geométrico dos 

segmentos corporais e mecânico para o cálculo desta grandeza e outras derivadas.

O emprego simultâneo de diferentes procedimentos experimentais gera 

inicialmente um conjunto de fontes de erros relativos à precisão da medida de cada 

instrumento. As principais fontes de erros e incertezas (valores possíveis que um erro 

pode assumir) vêm do sistema de processamento de imagem, de mensuração de 

força, da definição e computação dos centros e eixos articulares, da determinação de 

parâmetros inerciais dos segmentos corporais e do cálculo de derivadas 

(CAPPOZZO, 1991a).

Como foi empregado um modelo estático para o cálculo dos momentos 

articulares resultantes, a discussão dos erros devidos à estimativa de parâmetros 

inerciais segmentares e procedimentos de diferenciação numérica não se aplica a 

este estudo. Os erros gerais dos diferentes sistemas de medição empregados, bem 

como as estratégias utilizadas para o controle destes foram descritos no capítulo 

sobre Materiais e Métodos (capítulo 3) nos sub-capítulos dedicados à dinamometria e 

cinemetria, descrevendo fontes de erros, procedimentos de calibração, filtragem dos 

sinais brutos e padronizações da situação de coleta de dados.

O controle da precisão da cadeia de medição como um todo é feito através 

da análise de sensibilidade dos momentos resultantes (CHALLIS & KERWIN, 1996; 

KRABBE et ai, 1997), que avalia a influência de diferentes valores para grandezas 

envolvidas nos cálculos sobre o resultado final da cadeia de medição. Para este 

estudo, uma análise de sensibilidade pode ser feita pela avaliação da variação do 

comprimento de um segmento, que corresponde à verificação da precisão na 

determinação dos centros articulares. Assim, o comprimento do segmento da perna 

pode ser dado pela medida da distância entre os dois diodos posicionados sobre 

esta, que é considerada como um corpo rígido. A posição exata dos centros 

articulares não é conhecida, pois não foram feitas radiografias para tanto, portanto, 

as coordenadas tridimensionais dos centros articulares calculadas pelo modelo, a

e por
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partir das medidas antropométricas diretas e do modelo segmentar, não podem 

comparadas com as coordenadas reais. Porém, é possível a avaliação da precisão 

do procedimento de estimativa dos centros articulares, da maior importância para o 

cálculo dos momentos articulares resultantes, através da avaliação da variação do 

comprimento da perna, ou seja, do cálculo das coordenadas calculadas dos centros 

articulares e de sua reprodutibilidade intra-sujeitos, durante a execução de cada 

tentativa.

ser

Considerando-se o comprimento da perna como a distância entre os eixos 

articulares do joelho e tornozelo, calculados a partir dos diodos 2 e 3 aderidos à 

perna e das medidas antropométricas diretas, pode-se avaliar a variação do 

comprimento do segmento da perna durante a realização das fases de apoio, 

obtendo-se uma informação sobre a precisão da medição feita pelo sistema 

SELSPOT II, em relação aos movimentos relativos dos diodos e ao modelo 

segmentar adotado em relação à estabilidade numérica do cálculo dos centros 

articulares.

As variações no comprimento do segmento da perna para o sujeito 

apresentado aqui exemplarmente (S55) para as tentativas do andar estão em torno 

de 25 mm (FIGURA 35) e em torno dos 30 mm para o correr (FIGURA 36).

Variação no comprimento do segmento: perna 
Fase de £poio - /Vxtar (S55)

300-i
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260-

255 1501251007550250
Número de Quactos

FIGURA 35 - Curva média e de desvios-padrão para a variação em. milímetros do 
comprimento do segmento da perna durante as fases de apoio para o
andar da SfiS ÍN=fiV Máxima amplitude de variação de 25mriL
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Variação no corrprimerto do segrento: perna 
Fase de Ação: Correr (S56)300-,

295- m290-
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FIGURA 36 - Curva média e de desvios-padrão para a variação em milímetros do 
comprimento do segmento da perna durante as fases de apoio para o
correr de S55 (N=6). Máxima amplitude de variação de 30mm.

O comprimento médio da perna durante a postura de pé parada (FIGURA 

37), a partir do registro do sistema SELSPOT II, foi de 279, 5 ± 5,4 mm.

Variação no comprimento do segmento da perna 
Fbsição de pé: S55
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FIGURA 37 - Curva média e de desvios-padrão para a variação em milímetros do 
comprimento do seomento da perna durante a posição de pé parada de
S55 (N=fi). Máxima amplitude de variação de 5.4mm.

A amplitude de variação do comprimento da perna na postura parada de pé 

encontra-se na média da variação apresentada durante a execução dos movimentos
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do andar e correr, o que confere um bom grau de aceitação destes dados, de acordo 

com KRABBE (1994), não prejudicando os resultados para o cálculo dos momentos 

articulares resultantes no tornozelo e joelho.

Estas variações podem ser devidas a movimentos relativos entre os diodos 

aderidos à pele ou por uma posição inicial incorreta do centro articular que o coloca 

fora de sua localização considerada fixa. Caso tais variações fossem combinadas 

com os efeitos de outras fontes de incertezas, por exemplo em função da 

diferenciação numérica de dados da cinemática ou de parâmetros inerciais, poderiam 

resultar em grandes perturbações nos momentos resultantes calculados e prejudicar 

a interpretação destes.

Também é preciso que se considere que quanto mais proximal for a 

articulação, maiores são as incerteza no cálculo dos momentos resultantes a partir 

do modelo utilizado. Sendo assim, a análise da articulação coxo-femoral foi 

descartada, pois, além das dificuldades relativas à incerteza citada anteriormente, a 

difícil localização de seu centro articular e a importante influência das forças inerciais 

tornam os momentos resultantes calculados a partir de um modelo estático 

inaceitáveis para esta articulação.

Em geral, estudos não têm relatado dificuldades quanto à participação de 

crianças durante a coleta de dados biomecânicos, com exceção de SUTHERLAND et 

dl. (1988) que apresentam curvas dinâmicas incompletas para crianças mais novas, 

cujos "máximo em vontade e mínimo em julgamento" (SUTHERLAND et ai, 1988), 

limitaram as coletas. Apesar disto, a colaboração da criança para com protocolos 

experimentais é sempre um fator que merece ser considerado antes da análise dos 

resultados. O estudo piloto teve o objetivo de verificar a resposta das crianças às 

condições experimentais, a fim de estimar a influência do conjunto dos efeitos 

retroativos sobre o andar e o correr de crianças em velocidade auto-selecionada. 

Assim, foi possível identificar que o ambiente de laboratório e as condições dos 

testes foram bem aceitos pelas crianças e não perturbaram os padrões de 

locomoção estudados. Todas as crianças colaboraram bem, atendendo sempre às 

exigências de comandos para a estruturação dos testes e para a repetição das 

tentativas tantas vezes quantas fossem necessárias. Para tanto, é preciso destacar 

também os esforços desempenhados pela equipe do Instituto de Biomecânica da
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Escola Superior de Esportes de Colônia para a garantia de um ambiente 

experimental adequado às crianças.

Uma limitação deste estudo quanto à seleção dos procedimentos 

experimentais refere-se à ausência de uma análise eletromiográfica, o que 

impossibilita que se demonstre a função muscular durante a realização dos 

movimentos e suas relações 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 não se realizar o registro da atividade eletromiográfica, a fim de que a 

coleta de dados não se tornasse uma situação ainda mais incômoda para a criança, 

podendo gerar grandes perturbações em seus padrões de movimentos.

De grande importância para a discussão dos resultados que serão 

apresentados a seguir é a compreensão do método computacional empregado para 

o cálculo dos momentos. Para este estudo foi empregada a estratégia de se 

computar os momentos articulares resultantes a partir da projeção do vetor da força 

reação do solo sobre o posição estimada dos centros articulares. O momento 

articular foi estimado pela combinação da magnitude do vetor da força de reação do 

solo com a distância entre este vetor e os centros articulares. Este método não inclui 

os momentos associados aos pesos dos segmentos e aos efeitos cinemáticos e 

também não pode ser empregado para o cálculo dos momentos durante a fase de 

balanço.
Também é preciso lembrar que os momentos articulares não foram 

calculados em relação a marcas corporais externas, mas sim centros articulares 

estimados a partir do modelo das relações geométricas nas articulações 

consideradas. A fim de se evitar interpretações erradas acerca dos momentos que 

ocorrem na articulação coxo-femoral, ela foi excluída da análise. Como se trata de 

crianças sem distúrbios locomotores e deslocando-se em velocidades relativamente 

baixas, é possível assumir que os resultados do modelo aqui utilizado tenham 

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

e o correr.
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3.10 Caracterização dos sujeitos e protocolo experimental

Participaram deste estudo seis crianças e um adulto, cujas características 

descritivas estão apresentadas na TABELA 1. Nenhum apresentava sinais de 

distúrbios ortopédicos ou músculo-esqueléticos e participaram voluntariamente do 

estudo. As crianças faziam parte do grupo de ginástica infantil da Escola Superior de 

Esportes de Colônia, pois era importante que estas estivessem habituadas a atender 

a comandos de movimentos e, assim, pudessem corresponder às exigências de 

execução dos testes. O grupo todo era composto por 30 crianças e dentre elas seis 

foram selecionadas para participar deste estudo, com o auxílio da professora. As 

crianças participaram com consentimento dos pais, aos quais, durante visita ao 

laboratório, foram explicados em detalhes os procedimentos experimentais que 

seriam empregados (ANEXO I). O adulto era aluno de graduação da Escola Superior 

de Esportes de Colônia e conhecia os procedimentos experimentais por já haver 

participado de outros estudos no laboratório.

TABELA 1 - Caracterização dos sujeitos.
Estatura Comprimento do Compriment

(cm) segmento inferior o da pema
Sujeito MassaIdade

(anos)
Idade

(anos)

Sexo
(kg)

(cm)(cm)

27,556,112518,8S50 6,3F6,3
28,056,612619,9S51 6,06,0 F
29,460,213430,5S52 7,37,3 F
27,055,0124S53 24,86,16,1 M
30,061,813928,7S54 7,37,3 M
24,050,211518,0S55 6,2 M 6,2
52,095,4180S58 77,526 26M

Dentre as crianças, três eram do sexo feminino e três 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 às tentativas para o andar e o correr, são 

utilizados apenas para efeito de comparação entre os dados do grupo de crianças, 

uma vez que não se trata de um grupo de adultos, mas sim de um único sujeito.

Quanto ao protocolo de coleta de dados, os sujeitos eram inicialmente
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informados sobre os procedimentos experimentais que seriam empregados 

duração aproximada dos testes. Estes vestiam roupas de banho ou maiôs de 

ginástica para facilitar a tomada das medidas antropométricas, a fixação dos diodos e 

a visão destes pelas câmeras. Após instrumentalizado, o sujeito era convidado a 

experimentar o andar e era testada a maneira como este realizava o apoio sobre a 

plataforma. A distância de saída, entre o início 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 chão com fita adesiva que demarcava a 

posição para o início do movimento. Logo após, 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 familiarização dos 

sujeitos com a situação de medição em ambiente de laboratório.

Cada sujeito realizou um mínimo de seis tentativas consideradas válidas. 

Uma tentativa era aceita como válida quando a perna direita (instrumentalizada com 

os diodos do SELSPOT II) tocava aproximadamente o centro da plataforma de força, 

a velocidade intra-sujeito não variava além de 10% da sua velocidade considerada 

auto-selecionada (verificada na fase de adaptação do sujeito às condições 

experimentais, antes da coleta efetiva de dados) e quando todos os diodos eram 

captados pelas duas câmeras durante a fase de contato com a plataforma. O tempo 

gasto para percorrer um espaço de um metro, que compreendia o local onde se 

encontrava a plataforma de força, era medido pelo sistema foto-elétrico, permitindo- 

se a determinação da velocidade média de deslocamento. Os dados do SELSPOT II 

e da KISTLER foram registrados simultânea e sincronizadamente a uma freqüência 

de amostragem de 250 Hz.

e a

nos momentos3.11 Influência dos procedimentos de normalização 

articulares resultantes

Os procedimentos de normalização de grandezas biomecânicas são
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realizados sempre que se pretende tornar comparáveis as características estudadas 

em dois grupos diferentes de indivíduos. Como neste estudo será realizada este tipo 

de comparação, tal assunto merece ser discutido antes da apresentação dos 

resultados.

Esta estratégia é importante por permitir que se utilize qualquer base de 

dados sobre características biomecânicas para comparações entre estudos, 

independentemente de faixa etária estudada ou de qualquer variável corporal que se 

correlacione altamente com a grandeza de interesse. Desta maneira, estes 

procedimentos devem reduzir diferenças individuais indesejadas.

Por exemplo, ao se estudar padrões de movimentos em crianças, sabe-se 

que as diferenças nas dimensões corporais que surgem em função da idade vão 

influenciar as velocidades de deslocamento que, por sua vez, influenciarão 

grandemente as grandezas biomecânicas estudadas. Assim, as diferentes estaturas 

dos indivíduos interferem nos resultados e seria apropriado analisar diferenças nos 

resultados de maneira que estas fossem exatamente independentes do fator 

estatura.

A normalização das variáveis espaço-temporais já foi muito discutida (BECK 

et a/., 1981; SCRUTTON, 1969; ZATZIORSKY, WERNER & KAIMIN 1994) e para 

uma revisão do assunto é interessante consultar 0’MALLEY (1996) que avança na 

questão fazendo uma nova proposta.
Para o caso das grandezas dos momentos articulares resultantes, o mesmo 

raciocínio acima pode ser feito em termos da influência de diemnsões corporais 

sobre os resultados numéricos. Assim, a normalização dos momentos, expressos em 

Nm, pela massa corporal dos sujeitos, expressos agora em Nm/kg, já é 

procedimento plenamente aceito e divulgado na literatura (DAVID, 2000; KRABBE, 

1994; WINTER, 1991). Porém, quando se trata de crianças, cujas grandezas 

biomecânicas estão sendo comparadas com dados obtidos em parte de estudos com 

adultos ou mesmo com crianças de diferentes faixas etárias, é importante considerar 

que apenas a normalização dos momentos articulares resultantes pela massa 

corporal não elimina completamente as correlações indesejáveis entre variáveis 

corporais de crescimento e a grandeza de interesse. Ou seja, é importante identificar 

om que medida as variâncias apresentadas no momentos são devidas a fatores de

um
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crescimento e em que medida elas são respostas do sistema nervoso central, no 

controle do vetor da força de reação do solo e na produção do movimento desejado. 

O modelo utilizado no presente estudo para o cálculo dos momentos articulares 

resultantes parte da contribuição da força de reação de solo sobre as respostas 

articulares e como o corpo todo contribui para esta força, parece adequado 

normalizar os momentos pela massa corporal.

Porém, uma solução alternativa para este problema é apresentada por HOF 

(1996) que propõe que a apresentação de dados sobre a biomecânica da locomoção 

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 números 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; Io = comprimento do segmento 

inferior (desde o grande trocânter até o chão); g = aceleração da gravidade.

VAUGHAN et ai (1997) fornecem dados experimentais que reforçam as 

propostas para procedimentos de normalização feitas por HOF (1996). Estes autores 

reutilizaram os dados do estudo já aqui muito citado (ÕUNPUU et al., 1991) por ser a 

única referência sobre uma análise cinética completa do andar em crianças, e 

mostraram que ao empregarem o momento adimensional de HOF (1996), as 

diferenças entre os momentos de uma criança de dois e outra de doze anos 

praticamente desaparecem.

Apesar do objetivo deste estudo não ser a 

procedimentos de normalização para os momentos articulares resultantes, optou-se 

por verificar se as diferenças entre as magnitudes dos resultados apresentados para 

as crianças e o adulto poderiam estar influenciadas pelo
procedimento de HOF (1996) para a normalização dos 

momentos resultantes para o andar e o correr e alguns resultados serão analisados 

adiante.

análise de diferentes

fator crescimento físico.

Assim empregou-se o
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ANÁLISE E DISCUSSÃO DOS RESULTADOS4

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 calçando o tênis de sua preferência. As três componentes das forças de 

reação do solo, a variação angular para flexão e extensão de joelho e tornozelo e os 

momentos articulares resultantes para joelho e tornozelo nos planos sagital e frontal 

foram selecionados para análise.
É importante destacar que a discussão realizada enfatizou as respostas 

infantis em termos de uma análise de suas características globais e eventos 

selecionados, de acordo com uma abordagem intra-sujeitos. Além disso, os dados 

coletados para o adulto têm caráter apenas referencial comparativo não sendo 

possível estabelecer generalizações quanto a diferenças e semelhanças entre os 

padrões infantil e adulto, por se tratar de um único sujeito. São apresentadas as 

curvas individuais de cada tentativa a fim de se estimar a reprodutibilidade dos 

dados.
As fases de apoio foram normalizadas e são dadas em termos da 

porcentagem da duração total do apoio. As forças de reação do solo e os momentos 

articulares foram normalizados pelo peso corporal (% PC) a fim de que fossem 

reduzidas as diferenças inter-sujeitos, possibilitando as comparações entre os 

padrões do adulto e da criança. Além da normalização já citada, os momentos 

resultantes também foram posteriormente normalizados pelo comprimento do 

segmento inferior, estratégia apresentada ao final da apresentação e discussão dos 

resultados.
apresentação dos resultados foi enfatizada a forma ou o padrão das

as grandezas biomecânicas,
Na

bem comocurvas dinâmicas, representando 

comparadas as magnitudes dos parâmetros selecionados. Uma análise 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 não a 

distribuição temporal, das curvas de forças de reação do solo. Como estas forças são

cálculos dos momentos articulares resultantes, estesas principais componentes nos
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também são 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 influências sobre as grandezas 

cinéticas.

As velocidades desenvolvidas para o andar e o correr correspondem 

andar lento para o adulto e médio para as crianças e um correr lento, do tipo trote 

para ambos.

a um

TABELA 2 - Velocidades médias e desvios-padrão 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

1,88 ±0,14 3,58 ±0,20

1,55 ±0,20 3,50 ±0,37

1,83 ±0,37 2,78 ±0,46

1,44 ±0,03 3,28 ±0,23

1,51 ±0,05 2,48 ±0,23

1,43 ±0,05 4,3 ±0,24

S51

S52

S53

S54

S55

S58

As velocidades aqui relatadas são auto-selecionadas pelos sujeitos. Um dos 

critérios para a aceitação de uma tentativa era de que a velocidade desta não 

variasse além de 10 % da velocidade média realizada pelo sujeito durante a fase de 

adaptação às condições de teste, onde a velocidade preferida era registrada. 

SHIAVI, HUNT & WAGGONER (1998) estudaram os efeitos da velocidade em 

parâmetros espaço-temporais do andar em crianças e adultos e concluiram que a 

normalização do tempo de apoio tem maior efeito sobre os dados, no sentido de 

torná-los comparáveis, do que a padronização das velocidades de deslocamento. 

Afirmam ainda que este tipo de procedimento produz resultados do andar que são 

menos dependentes da velocidade de deslocamento.
Além da padronização da velocidade de deslocamento não produzir os
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efeitos desejáveis, a sua manipulação experimental pode ainda introduzir elementos 

artificiais no padrão locomotor infantil. Também já foi demonstrado que 

alterações no padrão locomotor são aquelas que surgem de velocidades 

selecionadas pelo próprio sujeito (BRANDSTATER, BRUN, GOWLAND & CLARK, 
1983).

as menores

Para efeito de discussão, foi selecionado um sujeito do grupo de crianças, 

cuja velocidade de deslocamento não é estatisticamente diferente da velocidade do 

adulto, porém respostas atípicas entre as crianças também serão apresentadas e 

discutidas. Será dada preferência à análise e discussão dos dados individuais ao 

invés de tratá-los como um conjunto na forma de uma média entre o grupo de 

crianças.

4.1 Andar

4.1.1 Forças de reação do solo

As forças de reação do solo medidas pela plataforma de força refletem a 

soma algébrica do produto da massa pela aceleração de todos os segmentos 

corporais enquanto o pé estiver em contato com a plataforma. Suas três 

componentes e eventos específicos têm sido extensamente descritos na literatura 

nos mais diferentes contextos, a fim de fornecer importantes indicadores sobre as 

causas dos padrões de movimento estudados. Em relação à locomoção infantil, suas 

tendências desenvolvimentistas de acordo com diferentes autores também já foram 

discutidas no capítulo de Revisão da Literatura.
A componente vertical (Fy) tipicamente representa a ação do corpo contra a 

gravidade e devido ao predomínio de sua magnitude sobre a força de reação 

resultante, esta tem sido considerada um indicador da capacidade de conduzir o 

corpo adiante a despeito das forças externas (BECK et a/., 1981; SUTHERLAND, et 

a/., 1988), bem como das sobrecargas externas que atingem o aparelho locomotor.
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Seus picos máximos surgem no primeiro e no último terço do apoio, correspondendo 

às fases de acomodação do peso e propulsão, ambos ultrapassando a magnitude do 

peso corporal em cerca de 20%. A força vertical inicia seu declínio à medida 

ocorre o apoio duplo.

As forças de reação na direção ântero-posteior (Fx) representam menos o 

caráter de sobrecarga e mais o de propulsão, indicando uma frenagem inicial na fase 

de acomodação do peso e uma aceleração na fase propulsora orientada na direção 

da progressão. Suas magnitudes variam em geral em tomo de 20 % do peso corporal 

tanto na frenagem quanto na propulsão. A interpretação desta componente pode 

trazer importantes informações sobre a capacidade de um sujeito para realizar uma 

locomoção segura e eficiente, principalmente se comparadas suas características 

entre diferentes condições de enfermidades do aparelho locomotor ou mesmo entre 

crianças em diferentes etapas do desenvolvimento (BECK et al., 1981; 

SUTHERLAND ef a/., 1988).

A componente médio-lateral (Fz) não é em geral muito discutida devido à sua 

alta variabilidade e baixa magnitude, o que dificulta interpretações generalizantes de 

seu padrão. Suas magnitudes estão em torno de 10% do peso corporal, sendo um 

pouco mais significativas na fase de acomodação do peso. Esta componente pode 

representar mais um aspecto de controle do equilíbrio dinâmico na direção médio- 

lateral em termos da instabilidade do apoio do pé sobre o solo.

As FIGURAS 38 e 39 têm o propósito de apresentar as três componentes 

das forças de reação do solo no andar em termos comparativos de suas magnitudes 

relativas. No entanto, uma análise de cada componente individual pode revelar 

importantes características que também merecem discussão. Após a apreciação do 

padrão geral das curvas de forças de reação do solo, uma análise mais detalhada de 

suas componentes será apresentada.

que
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FIGURA 38 - Curvas individuais de seis tentativas (T3-T8) e curvas médias para as 
três componentes da força de reação do solo para o adulto (S58) no
andar.

As curvas aqui apresentadas estão de acordo com a literatura (BECK et ai, 

1981; CHAO, LAUGHMAN, SCHNEIDER & STAUFFER, 1983; TAKEGAMI, 1992; 

WINTER, 1991) e segue-se uma discussão quanto às semelhanças e diferenças de 

magnitude e distribuição temporal, assim como da variabilidade intra-sujeito.

As magnitudes das variáveis selecionadas para cada tentativa de S58 

(adulto) estão nas TABELAS 3 e 4.

TABELA 3- Magnitudes das variáveis da força de reação do solo em seis tentativas 
para o andar (S58),
S58 - ANDAR: variáveis da força de reação do solo (% peso corporal)

Fz minFx max Fz max

26,0 3,15
Fy min Fymax 2 Fx min

76,1 112 25,0
76,6 109 22,8

Tentativas Fymax 1 

p0f3 7,24112
7,335,6126,5p0f4 115
8,564,7426,024,511276,0p0f5 123
6,936,7525,826,311272,3p0f6 115
7,573,1026,923,111276,0p0f7 112
8,594,7426,024,511276,2p0f8

Média

115
7,704,6826,224,411275,6115
0,711,410.441,291,001,60Desvio 4,00

Padrão
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Os dados apresentados para S58 caracterizam-se como uma típica resposta 

adulta de acordo com a literatura citada anteriormente. Destacam-se os baixos 

valores para a variável de Fymaxl, que podem ter sido influenciados pela baixa 

velocidade de deslocamento selecionada pelo adulto.

Também as magnitudes para Fymin correspondem a uma baixa redução de 

Fymaxl, variando entre 32% e 38% da força vertical máxima. Apesar destes valores 

para Fymin serem comparáveis aos da marcha em adultos idosos (MARINO & 

LEAVITT, 1987), não podem ser discutidos com base nestes autores, por se tratarem 

de indivíduos diferentes quanto às suas capacidades físicas e motoras. Assim, mais 

uma vez a baixa velocidade de deslocamento deva ser a principal responsável 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. São dados que auxiliam na interpretação das 

magnitudes das variáveis 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 (lmp_v) e velocidade de deslocamento para seis
tentativas do andar (S58).

Velocidadelmp_yTC Fy 

(PC/s)

Tentativas At
(m/s)(%)(ms)

1,5287,669,00,608

0,632

0,636

0,612

0,636

0,636

p0f3
1,3988,167,0p0f4
1,4388,435,5p0f5
1,4988,267,0p0f6
1,4088,168,0p0f7
1,4288,435,5p0f8

1,4388,160,00,627

0,013

Média
0,050,2613,3Desvio

Padrão

As magnitudes para TC Fy e lmp_y para S58 serão usadas para comparação
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com os dados das crianças por não terem sido encontrados na literatura dados 

equivalentes para referência.

Outra característica que merece ser analisada diz respeito à distribuição 

temporal dos picos das variáveis selecionadas. TAKEGAMI (1992) e KATHO, 

MOCHIZUKI & MARIYAMA (1993) já relataram a importância em termos 

desenvolvimentistas de se acompanhar as mudanças na distribuição temporal das 

curvas dinâmicas do andar a fim de se poder avaliar mudanças no padrão em função 

da idade ou controlar procedimentos de reabilitação. Na TABELA 5 estão os valores 

para os tempos de pico em termos da porcentagem da duração total do apoio para 

as seis tentativas para o andar de S58.

TABELA 5 - Valores para o tempo de pico das variáveis da força de reação do solo 
em seis tentativas do andar ÍS58).

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

FzminTentativas Fymaxl Fymin Fymax2 Fxmin Fxmax Fzmax

p0f3 

p0f4 

p0f5 

p0f6

193905805121
1929013794320
1838957719 44
1938916784521
19290580p0f7 4921
183891277p0f8 4419

18,72,789,59,3378,5Média

Desvio

Padrão

4620,2
0,520,520,554,931,383,220,98

Antes de apresentar os resultados individuais para as tentativas da criança 

selecionada para efeito de comparação, deve-se reforçar que uma opção foi feita no 

sentido de não se analisar o grupo de crianças como uma média que englobe os 

dados de todas, devido à variabilidade típica das curvas dinâmicas que, se expressas 

na forma de médias entre os diferentes sujeitos, perderíam esta importante 

característica que por si só já merece discussão.
Na FIGURA 39 estão representadas as três componentes da força de reação 

do solo em seis tentativas para o andar de uma criança selecionada (S54).
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FIGURA 39 - Curvas individuais de seis tentativas (T1-T7) e curvas médias para__a$ 
três componentes da força de reação do solo para uma criança (S54) 
no andar.

A TABELA 6 descreve quantitativamente as magnitudes das variáveis 

selecionadas para as curvas das três componentes da força de reação do solo 

apresentadas anteriormente.

TABELA 6- Magnitudes das variáveis da força de reação do solo em seis tentativas 
para o andar (S54L
S54 - ANDAR: variáveis da força de reação do solo (% peso corporal)

Tentativas Fymax 1 Fy min Fymax 2 Fx min
127 62,0 104 16,4 20,7 5,05 8,1

Fx max Fz max Fz min
p0f1

7,43,1723,711,911061,0119p0f2
5,65,1921,517,211355,8126p0f4
6,43,6222,517,311950,7131p0f5
6,94,924,515,512255,9125p0f6
9,25,2921,517,711451,9121p0f7

7,274,5422,416,011456,2125Média
1.270,911.472,166,344,634,29Desvio

Padrão
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As magnitudes destas variáveis são estatisticamente diferentes entre S54 

(criança) e S58 (adulto), exceto para a componente médio-lateral (Fzmax e Fzmin) e 

para Fzmax2 que não diferem entre os dois sujeitos.

Como já discutido anteriormente, as médias das magnitudes destas variáveis 

e suas diferenças estatísticas fornecem poucas informações que podem ser 

interpretadas em termos de diferentes padrões de movimentos. Porém, uma análise 

do coeficiente de variação (CV) entre as tentativas individuais pode indicar diferenças 

que caracterizam mais globalmente as curvas dinâmicas entre os diferentes 

indivíduos. Além disso, como se trata de grandezas biomecânicas tomadas em 

indivíduos não portadores de disfunções motoras ou ortopédicas, as diferenças entre 

as intensidades das variáveis aqui apresentadas provavelmente refletem a 

variabilidade típica do comportamento motor humano. Apenas nos casos em que as 

diferenças possam ter uma interpretação qualitativa importante, serão discutidas as 

intensidades das variáveis entre S58 e S54. Para os demais casos, as variáveis 

infantis serão comparadas com dados encontrados na literatura.

TAKEGAMI (1992) avaliou as tendências desenvolvimentistas das 

intensidades e dos tempos de pico para as mesmas variáveis das três componentes 

das forças de reação do solo em crianças entre quatro e dez anos de idade. Relata 

apenas os resultados para as variáveis que apresentaram esta tendência de 

mudanças em função da idade, assim não é possível comparar todas as 

características desejáveis. Além disso, como os dados deste autor são apresentados 

na forma de valores discretos e não há curvas, fica difícil concluir sobre diferenças e 

semelhanças entre os dados de uma média entre os testes de 26 sujeitos de seis 

anos e os valores de S54. No entanto, é possível comparar e afirmar que os dados 

de S54 encontram-se dentro das variações 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 variável. Para Fxmax, as magnitudes são de 22,4 ± 1,47% 

PC para S54 e valores em torno de 23% PC são 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 estão 

apresentados na TABELA 7.

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

Tentativas TC Fy 

(PC/s)

At lmp_y Velocidade

(%) (m/s)(ms)

p0f1 0,636

0,584

0,600

0,584

0,596

0,604

10,2 83,9 1,39
p0f2 23,9 84,5 1,49
p0f4 85,9 1,4615,8

p0f5 28,1 86,9 1,42

p0f6 20,8 88,8 1,40

87,0 1,47p0f7 16,8

86,2 1,4419,3Média 0,601
0,041,806,30Desvio 0,019

Padrão

A taxa de crescimento da força vertical tem sido empregada em estudos na 

área da reabilitação que investigam as relações entre esta variável e a etiologia ou 

mesmo progressão de condições patológicas dos membros inferiores, tais como 

degenerações articulares e dores lombares (COLLINS & WHITTLE, 1989; MESSIER, 

1992), apontando que valores elevados para a TC Fy, que correspondem a um 

rápido crescimento da força passiva, estejam presentes em indivíduos cujas funções 

relacionadas à absorção das forças no instante do impacto encontram-se 

prejudicadas. A comparação entre os valores obtidos para este parâmetro nos 

diferentes estudos é dificultada devido à variedade de métodos utilizados para o seu 

cálculo, além de diferentes populações. Por exemplo, SERRÃO (1999) calcula a 

razão 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 variável temporal em 

segundos e MESSIER (1992) calcula a inclinação da curva desde a origem da força 

vertical até o instante do primeiro pico. Em todos os casos, trata-se de identificar
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relações 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 máximo (Fy max1). Esta variável tem maior importância para a discussão do 

correr, devido às 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 absorção da força passiva. É 

possível avaliar estes resultados em termos da importância da incidência de cargas 

repetitivas do andar para S58, porém, não foram encontradas na literatura 

referências que evidenciassem a relação entre TC Fy e reais cargas fisiológicas 

sobre o aparelho locomotor durante o andar.

O impulso vertical relativo (lmp_y) descreve uma capacidade motora 

relacionada ao apoio e à sustentação do corpo, no sentido das trocas de energia com 

a superfície de apoio. Valores entre 77% e 89% foram apresentados por LOBO DA 

COSTA et ai (1998) para o andar no plano de crianças em faixa etária 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 sustentação e progressão adequada. 

GLITSCH, FARKAS & PARIS (1993) usam esta variável para identificar assimetrias 

na capacidade de sustentação durante as fases de apoio entre os lados direito e 

esquerdo de pacientes submetidos a procedimentos de reabilitação. Apontam estes 

autores que tais assimetrias não poderíam ser identificadas com uma análise visual 

do padrão de movimento e os pacientes analisados, usando bandagem patelar, 

apresentaram valores de lmp_y em torno dos 90%.
Os tempos de pico para as variáveis selecionadas das forças de reação do 

solo para as seis tentativas do andar de S54 estão apresentados na TABELA 8.
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TABELA 8 - Valores para o tempo de pico das variáveis da força de reação do solo 
em seis tentativas do andar (SS4)

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

Tentativas Fymaxl Fymin Fymax2

25,7 47,7 75,4

26,0 50,6 76,7

21,3 55,8 75,3

23,2 50,7 76,0

51,7 79,2

Fxmin Fxmax Fzmax Fzmin

21,3 79,8 8,8 17,5

22,1 83,5

p0f1

p0f2 8,9 18,1
p0f4 9,317,3 81,3 19,1
p0f5 8,2 19,122,4 82,1

p0f6 16,8 20,811,4 82,5 10,1

p0f7

Média

19,619,2 51,8 18,9 79,4 10,573,5
19,081,4 9,3022,0 51,4 76,0

3,65 2,62 1,89

18,9

0,86 1,16Desvio Padrão 1,594,17

Em relação à 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 Fymaxl de 

S54, com 22,0 ± 3,65%, correspondem aos do autor citado, que associa este 

decréscimo a um aperfeiçoamento da capacidade de transferência de peso entre os 

membros inferiores.
A distribuição temporal da componente ântero-posterior foi a mais afetada 

pela idade das crianças 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 estáveis em torno dos 16% por volta dos 

sete anos. O tempo para Fxmin de S54 foi de 18,9 ± 4,17%, comparável ao descrito 

por TAKEGAMI (1992). Uma possível explicação 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 flexão- 

plantar. Com a idade, este mecanismo deve ser aperfeiçoado e esta tendência para a 

flexão-plantar provavelmente melhor controlada pelos dorso-flexores, produzindo 

transferência da fase de acomodação 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 crianças, o que reforça a 

discussão feita com respeito a TC Fy para o adulto estudado.

uma suave
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Após uma avaliação das magnitudes máximas das variáveis selecionadas, 

uma análise dos coeficientes de variação (CV) para as curvas pode revelar 

características importantes na distinção entre um padrão adulto e infantil, tornando 

S58 e S54 mais comparáveis, uma vez que os CV refletem um aspecto mais global 
das respostas dinâmicas.

A TABELA 9 apresenta os coeficientes de variação para as seis tentativas de 

cada sujeito para as três componentes da força de reação do solo.

TABELA 9 - Coeficiente de variação da componente vertical (Fy). ântero-posterior 
(Fx) e médio-lateral (Fz) das forças de reação do solo para seis
tentativas do andar.

Coeficiente de variação (%)
Fx FzSujeitos

S50
Fy

14345,9 115
16646,5S51 31,4
20443,025,1S52
14668,851,1S53
94,645,545,5S54
10821,621,1S55
23,55,211,6S58

DAVI D (2000) representa uma importante fonte de comparação com os 

dados aqui apresentados, apesar de claras diferenças quanto aos modelos utilizados 

para o cálculo dos momentos articulares resultantes, que serão mais discutidas 

adiante. Esta autora relatou os coeficientes de variação (CV) inter-sujeitos para 

grandezas biomecânicas do andar em crianças entre 6 e 10 anos de idade 

categorizadas em quatro grupos etários. Para as forças verticais, seus dados 

apresentaram um CV variando entre 9% e 17%. Para as forças ântero-posteriores, os 

CV variaram entre 28% e 37%. Para as médio-laterais, os CV estiveram entre 37% e 

93%. Não foi descrita nenhuma tendência de crescimento ou redução dos CV em 

função da idade.
No presente estudo, os valores do CV para as componentes da força de 

reação do solo entre as tentativas das crianças (intra-sujeitos) variaram entre 21,1 /o
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e 51,1% para a força vertical, entre 31,9% e 115% para a força ântero-posterior e de 

94,6% a 166% para a médio-lateral. Estes valores estão acima dos reportados por 

DAVID (2000), apesar de manterem a tendência de menores variabilidades para a 

componente vertical. A componente médio-lateral, como já discutido, apresenta 

baixas magnitudes associadas a uma alta variabilidade, o que precisa ser 

considerado quando da discussão de seu padrão.

Os CV das forças de reação do solo para o adulto foram significativamente 

menores daqueles apresentados pelas crianças. 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 variações intra-sujeitos por WINTER (1991), de aproximadamente 

10% para Fy e 26% para Fx em cadência natural. Para a componente médio-lateral 

não foram encontrados dados comparáveis na literatura.

A FIGURA 40 pretende ilustrar uma outra discussão que deve ser feita 

quando da avaliação de grandezas cinéticas em crianças. Apesar de estatisticamente 

não haver diferenças significativas entre os valores médios obtidos para a variável de 

Fymax2 entre S58, com 112 ± 1,00% PC e S54, com 114 ± 6,34% PC, as curvas 

apresentam variabilidades distintas. Para S58, Fymaxl 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 força vertical foi de 11,6%. Por outro lado, o CV para S54 na força vertical 

foi de 45,5%, com a tendência de valores aumentados para Fymaxl comparados 

com Fymax2, que se reproduziu em todas as crianças. Este fato pode refletir que a 

variabilidade das curvas das forças de reação do solo necessariamente precisa ser 

discutida em conjunto com as intensidades de variáveis selecionadas, pois um fator 

isolado do outro não caracteriza completamente o comportamento infantil. Para a 

FIGURA 40, pequenas distinções de magnitudes entre S58 e S54 estão associadas a 

uma variabilidade aproximadamente quatro vezes maior para S54.
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O contrário pode ser observado na FIGURA 41. Tem-se uma situação com

de S58 (11,6%) e S52 (25,1%),menores diferenças de variabilidade entre as curvas 

porém grandes diferenças em magnitudes.

------ S52: CV = 25.1%
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Assim, pode-se dizer que parece mais adequado representar variáveis 

cinéticas infantis na forma de curvas individuais, pois o agrupamento de dados de 

diferentes sujeitos não leva em conta variabilidades importantes, podendo gerar 

interpretações equivocadas sobre a qualidade de um certo padrão quanto à 

normalidade. Estas variabilidades podem

qualitativas do padrão, como representantes da adaptabilidade de um 

comportamento motor. Neste sentido, cada ciclo parece independente de maneira 

que a apresentação de cada um proporciona um melhor referencial para análise e 

comparações. O mesmo comportamento para a variabilidade pode ser observado 

para a componente ântero-posterior da força de reação do solo, FIGURA 42.

sua

ser consideradas características
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S55: CV = 31,9 %ANDAR
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FIGURA 42 - Forças ântero-posteriores de reação do solo para seis tentatj.vas.jdo.
andar em S58 íadultol e S55 (criançal Destacam-se poucas diferenças
de maanitudes máximas e variabilidade seis vezes maior para S55-

Como ilustrado na figura acima, pequenas diferenças de magnitudes para 

variáveis selecionadas podem estar associadas tanto a maiores (FIGURA 42) quanto 

a menores (FIGURA 41) diferenças entre as variabilidades nos padrões gerais das 

curvas.
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4.1.2 Variação angular

Nesta sessão estão apresentados os resultados para as variações angulares 

no plano sagital do tornozelo e joelho, considerando o ângulo absoluto de um 

segmento (perna e pé, para o ângulo do tornozelo e coxa e perna, para o ângulo do 

joelho). Assim, estão representadas as projeções dos ângulos no plano da imagem 

do sistema SELSPOT II.

É importante ressaltar que para efeito deste estudo estes ângulos só têm 

importância à medida que auxiliam na interpretação dos dados da cinética, ou seja, 

os deslocamentos angulares têm função apenas descritiva, já que não entraram nos 

cálculos de momentos articulares devido ao modelo empregado.

As FIGURAS 43 e 44 mostram as curvas típicas para as flexões e extensões 

de tornozelo e joelho durante a fase de apoio do andar.

Durante a fase de acomodação do peso, no início do apoio, os eventos mais 

críticos são a flexão-plantar no tornozelo (T-min) e a flexão do joelho (J-max). Esta 

flexão do joelho durante a acomodação do peso é denominada de ‘onda de flexão de 

joelho" (SUTHERLAND et al., 1988). Tanto a flexão do joelho, quanto a flexão-plantar 

do tornozelo no início do apoio bem caracterizam um padrão maduro para o andar, 

pois surgem consistentemente em crianças a partir dos dois anos de idade 

(SUTHERLAND et a/., 1988).
A flexão do joelho combinada à segunda flexão-plantar do tornozelo são 

eventos típicos do final da fase de apoio, durante o início do apoio do pé contra- 

lateral. Estas características estão presentes tanto em S58 (FIGURA 43), quanto em 

S54 (FIGURA 44).
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FIGURA 43 - Curvas individuais de seis tentativas (T3-T8) e curvas médias para as 
variações angulares de tornozelo e joelho no plano frontal para S58 no
andar.

A TABELA 10 apresenta os valores individuais dos ângulos articulares para 

os seis testes de S58 para o andar. Apesar das variáveis dos ângulos articulares 

selecionadas serem estatisticamente diferentes em termos de magnitudes médias e 

tempos de pico entre S58 e S54, exceto para os valores de J-max que foram iguais 

em magnitude, o padrão geral das curvas é muito semelhante e não se pode falar em 

diferenças quanto aos padrões.

TABELA 10 - Variação angular no plano sagital para o tornozelo (T-max e.T-min) e o 
joelho (J-max e J-min) para o andar do adulto (S58. N=61

S58 - ANDAR: variação angular (graus)

T-max T-min J-max J-min

106 88,8 23,2 7,3
108 88,6 24,4 6,7
104 88,4 28,2 5,2
106 85,6 28
105 87,4 28,5 5,1
104 84.9 28,2 5,2

Tentativas

p0f3

p0f4

p0f5
6,1p0f6

p0f7

p0f8

105 87,3 26,7 5,93
1,42 1,66 2,32 0,92

Média

Desvio Padrão
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Abaixo estão os tempos de pico para as variáveis selecionadas. A 

distribuição temporal dos valores de pico para S58 e S54 segue os padrões 

estabelecidos na literatura (SUTHERLAND et a/., 1988; WINTER, 1991). A variável 

de J-min corresponde ao valor do ângulo de flexão-extensão do joelho no instante 

exato do início do apoio, ou seja, quando o tempo corresponde a 0% da fase de 

apoio, por isso não consta das tabelas sobre os tempos de pico para as variáveis 

selecionadas.

TABELA 11- Tempos de pico para as variações angulares para o tornozelo (T-max_e 
T-minl e o joelho (J-max e J-min) no plano sagital para o andar de„S58
ÍN=BL

S58 - ANDAR: variação angular

(tempo de pico em % do apoio)

T-max T-min J-max

67.0 7,0 23,0

66.0 11,0 30,0

63.0 10,0 29,0

67.0 12,0 37,0

65.0 7,0 28,0

63.0 10,0 29,0

Tentativas

p0f3

p0f4

p0f5

p0f6

p0f7

p0f8

65,2 9,50 29,3

1,83 2,07 4,50
Média

Desvio Padrão

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

tornozelo e de flexão e extensão do joelho para a seis tentativas de S54.
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FIGURA 44 -Curvas individuais de seis tentativas (T1-T8) e curvas médias para 
variações angulares de tornozelo e joelho no plano frontal para S54 no
andar.

As magnitudes das variáveis selecionadas estão apresentadas na TABELA

12.

TABELA 12 -Variação angular no plano saaital para o tornozelo ÍT-maxe T-minLeo 
joelho ÍJ-max e J-minl para o andar da criança (S54, N=6L

S54 - ANDAR: variação angular —

(Graus)

T-max T-min J-max J-min

108 83,4 29,1 0,6
107 86,0 28,5 3,9
110 85,4 25,0 1,7

Tentativas

p0f1

p0f2

p0f4

3,829,986,4110p0f5
3,528,484,3108p0f6
0,220,785,4109p0f7

2,326,985,2109Média

Desvio

Padrão

1,673,481,111,18
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Os valores de tempo de pico para as variáveis selecionadas da variação 

angular no plano sagital para joelho e tornozelo estão na TABELA 13.

TABELA 13 -Tempos de pico para as variações angulares no plano sagital para o 
tornozelo (T-max e T-min) e o ioelho (J-max e J-min) para o andar da
criança ÍS54. N=6).

S54 - ANDAR: variação angular 
(tempos de pico em % do apoio)

Tentativas T-max T-min J-max.
73,1 12,5 23,7
71,8 13,4 27,5
75,0 14,4 21,7
76,3 14,4 26,9
78,5 16,8 27,5
76,3 15,5 20,9

p0f1
p0f2
p0f4
p0f5
p0f6
p0f7

75,2 14,5 24,7 

2,42 1,52 3,00
Média
Desvio Padrão

Os eventos selecionados para análise guardam importantes relações com a 

tarefa de controle de sobrecargas durante o andar. O primeiro pico mínimo para o 

tornozelo (T-min) caracteriza a flexão-plantar que é produzida imediatamente após o 

contato do calcanhar com o solo. O valor máximo (T-max) representa a magnitude do 

ângulo no final da dorso-flexão que tipicamente predomina na fase de apoio simples. 

Após atingido o pico da dorso-flexão, inicia-se a segunda flexão-plantar à medida que 

o pé contra-lateral faz contato com o solo. Esta flexão-plantar culmina com a perda 

de contato deste pé com o solo. Para o joelho, o valor mínimo (J-min) descreve a 

amplitude angular no instante do contato com o solo. O primeiro pico de flexão (J- 

max) caracteriza o conhecido mecanismo de absorção de impactos (INMAN, 

RALSTON & TODD, 1981), seguido pela extensão que predomina no apoio simples. 

O início da segunda flexão do joelho é evento típico do final do apoio em preparação 

para a fase de balanço.
A flexão-plantar no início do apoio (T-min) é resultado do momento articular



121

externo no tornozelo que atua no sentido de realizar esta fiexão-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 necessário para se atingir este pico de fiexão-plantar, mais eficiente deve ser

a atividade dos dorso-flexores na desaceleração gradual do segmento do pé até que 

este atinja a posição de apoio plantar total. SUTHERLAND et al. (1988) mostraram 

que não há um T-min (pico flexor-plantar) no andar de crianças de um a 1,5 ano de 

idade. No mesmo estudo, os autores citados também realizaram uma análise da

atividade elétrica do M. tibial anterior, que mostrou claras tendências 

desenvolvimentistas, onde o controle do T-min surge gradualmente a partir dos dois 

anos de idade.

A fase de desaceleração da componente ântero-posterior da força de reação 

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 função dos 

dorso-flexores no controle apropriado do apoio plantar total do pé desde o início do 

apoio. Assim, pode-se esperar que o pico de Fxmin coincida com a fase em que 

ocorre a fiexão-plantar do tornozelo. A FIGURA 45 ilustra a relação entre estas 

variáveis para o andar.

Quando se avalia a relação 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 relação 

temporal entre estas variáveis representa um dado importante nas análises do andar, 

pois reflete o conhecido mecanismo de absorção de impactos na fase de 

desaceleração do movimento no instante do contato.
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FIGURA 45 - Relação entre a variação angular no plano sagital para o tornozelo e 
joelho e a componente ântero-posterior da força de reação do solo (Fx)
para S54 no andar. Estão representadas as curvas de seis tentativas e
a curva média.

Também pode-se relacionar a força vertical (Fy) com a variação angular do 

joelho (FIGURA 46).

S54: Andar
•_flexão Joelho60-

S 40- 
B

CD
20-

10075...50^ ' ' 260
% fase de apoio

FIGURA 46 - Relação entre a variação angular no plano sagital para o joelho e a 
componente vertical da forca de reação do solo (Fy) para S54 no andar 
Fstão representadas as curvas de seis tentativas e a curva.média.
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A FIGURA 46 mostra que Fymax 1 e o crescimento até Fymax2 coincidem 

temporalmente com a pequena flexão do joelho no início do apoio e com o início da 

segunda flexão do joelho ao final do apoio, respectivamente. Na fase de acomodação 

do peso, tanto Fymaxl quanto a flexão do joelho têm um caráter de controle da 

sobrecarga. A absorção de potência mecânica pelo joelho nesta fase confirma este 

fato (ÕUNPUU et al., 1991). No último terço do apoio, Fymax2 pode estar 

relacionado a uma função mais propulsora, mas o início da flexão do joelho 

corresponde a uma fase em que esta articulação está absorvendo potência 

e não gerando-a (ÕUNPUU et al., 1991). Assim, a segunda flexão do joelho não 

contribui efetivamente para a propulsão, indicando apenas a perda gradual de 

contato com o solo. O valor de Fymin é atingido enquanto o joelho se estende e 

provavelmente está mais relacionado à movimentação da perna contra-lateral, 

não foi avaliada neste estudo.

Ainda é preciso avaliar os coeficientes de variação para os ângulos no plano 

sagital para o tornozelo e joelho. A TABELA 14 apresenta os resultados obtidos para 

os sujeitos avaliados.

mecânica

que

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

Coeficiente de variação (%)

Sujeitos JoelhoTornozelo
19,4S50 1,1
22,2S51 2,3
9,90S52 2,2
9,102,0S53
11,18,2S54
19,42,1S55
11,01,8S58

variabilidade das variáveis cinemáticas 

WINTER (1991). Os dados 

realizadas no

Estes baixos resultados para a 

analisadas estão de acordo com a discussão feita por 

deste autor para a variabilidade intra-sujeitos 

mesmo dia e separadas por minutos foram de 25/o para

a partir de tentativas
o tornozelo e de 7% para o
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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. Não foram encontrados dados na literatura para comparação da 

variabilidade de variáveis cinemáticas do andar infantil, porém, como as variáveis 

aqui analisadas já estão presentes e maduras desde os quatro ou cinco anos 

(BURNETT & JOHNSON, 1971; SUTHERLAND et al., 1988), parece aceitável 

comparar os dados das crianças deste estudo com os de adultos. DAVI D (2000) 

apresenta valores de CV bem mais elevados para o andar de crianças de diferentes 

faixas, porém como trata-se de uma análise inter-sujeitos, a comparação não se 

aplica. Devido à baixa variabilidade destas grandezas cinemáticas, elas podem ser 

representadas na forma de curvas médias e de desvios-padrão, como na FIGURA

47.

S54: Ângulos de tornozelo e joelho S58: Ângulos de tornozelo e joelho

S58: AndarS54: ANDAR
Ângulo de tornozelo: CV = 8,2 %
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75 10050flexâofiantar 0

25 75 % fase de apoiofiexâo-pfantar 0 50
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S58: Andar
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FIGURA 47 -Curvas médias r de desvios-padrão para a variação angular do 
tornozelo e ioelho no plano saaital 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 

diferenças de variabilidade entre os dois sujeitos estão nos valores para o tornozelo 

(1,8% para S58 e 8,2% para S54), enquanto que para o joelho não houve 

praticamente diferenças (11% para S58 e 11,1% para S54). Também nota-se que 

S58 apresentou amplitudes menores de variações para o joelho no início do apoio 

(dadas pelas diferenças entre as magnitudes de J-min e J-max), apesar de valores 

médios estatisticamente iguais aos de S54. Assim, além de valores de pico, a 

discussão sobre as amplitudes de movimento articular para fases específicas de 

movimento pode contribuir para a análise do padrão.

Apesar de os movimentos articulares terem claramente uma configuração 

tridimensional, tanto em crianças normais como com dificuldades de locomoção 

(ÔUUNPU et ai, 1991), mesmo diante das limitações da abordagem apresentada 

para a análise dos ângulos articulares neste estudo, é possível avaliar estas variáveis 

de maneira que estas contribuam para a compreensão do padrão, principalmente se 

os ângulos 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 padrões observados. Forças de reação do solo e momentos articulares 

resultantes pertencem a esta categoria de grandezas biomecânicas. Particularmente, 

momentos e potências articulares têm contribuído também no âmbito da reabilitação 

para o diagnóstico de distúrbios locomotores em crianças e para a avaliação de 

procedimentos terapêuticos (ÕUNPUU et al., 1996).
Os momentos para o tornozelo são descritos em relação ao sistema de 

coordenadas fixo ao pé e os do joelho em relação ao sistema de coordenadas fixo à 

perna. Inicialmente, os momentos serão apresentados em Nm/kg, caracterizando um 

procedimento de normalização pela massa de cada sujeito. Os momentos articulares 

também serão discutidos a partir de um segundo procedimento de normalização, que 

leva em conta a massa corporal e o comprimento do segmento inferior,
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transformando-os em uma grandeza adimensional. Os resultados para as duas 

estratégias de normalização serão discutidos comparativamente. Estão plotados nos 

gráficos os momentos externos e a discussão é feita sobre o papel de grupos 

musculares predominantemente ativos a fim de, no mínimo, equilibrar os momentos 

externos.

A seguir, estão as curvas dos momentos resultantes nos planos sagital e 

frontal para S58 (FIGURA 48) e S54 (FIGURA 49).

S58: Andar
Momentos articulares resultantes no plano sagitalextensão1,5'

1.0- Joelho

t 0.5-

2 0,0

T3-0.5-
T4flexão.10

dorso-fle^i
T5
T6
77

1.0 T8
ü>

0.5

z 0.0

------- média

-0.5-
fiexão-plantar 1007550250
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FIGURA 48 - Curvas individuais de seis tentativas (T3-T8) e curvas médias para os 
momentos articulares resultantes no plano sagital para tornozelo .e
joelho no andar de S5&
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S54: Andar
Momentos articulares resultantes no plano sagitalextensão
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FIGURA 49 - Curvas individuais de cinco tentativas (T1-T71 e curvas médias para os 
momentos articulares resultantes no plano saaital para tornozelo e 
joelho no andar de S54.

No plano sagital, os momentos para o tornozelo e o joelho apresentam 

algumas características bem consistentes, tanto para S58 (FIGURA 48), quanto para

S54 (FIGURA 49), que serão discutidas a seguir.
Para o tornozelo, um pequeno momento flexor-plantar surge no contato 

inicial (MFP), devido à posição do vetor da força reação do solo que passa 

posteriormente ao centro da articulação talo-crural. Nesta fase, o grupo dos músculos 

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 está realizando uma flexão- 

plantar nesta mesma fase (FIGURA 50), o momento interno dos dorso-flexores deve 

função de desacelerar esta flexão-plantar, atuando excentricamente. Oter a
momento flexor-plantar é seguido por uma fase onde predomina um momento dorso- 

flexor, crescendo desde o apoio plantar total até atingir seu pico, próximo ao final da 

fase de apoio (MDF), durante a propulsão. O momento dorso-flexor é resultado da 

posição anterior do vetor força de reação do solo em relação ao tornozelo, tendendo 

a girar o segmento do pé no sentido de uma dorso-flexão. Esta dorso-flexão deve ser 

resistida pelos músculos flexores-plantares que, enquanto a planta do pé estiver em 

contato com o solo, realizam a translação da tíbia e fíbula sobre o osso talus,
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atuando excentricamente. A dorso-flexão do tornozelo nesta fase indica que os
flexores-plantares exercem atividade excêntrica. À medida que o calcanhar perde o 

contato com o solo, fato que pode ser avaliado com a mudança de sentido de 

movimento do tornozelo de uma dorso-flexão para uma flexão-plantar, há um
aumento da atividade muscular responsável pela geração de potência mecânica no 

tornozelo, com predomínio da atividade dos flexores-plantares (SUTHERLAND et al., 

1980). Este dado está em acordo com o pico do momento externo dorso-flexor que 

corresponde ao predomínio da atividade de flexores-plantares. A perda de contato 

com a plataforma resulta na redução gradual do momento dorso-flexor ao final do 

apoio. ÕUNPUU et al., (1996) mostraram os perfis de produção e absorção de 

potência mecânica nas articulações durante o andar de crianças e seus dados 

reforçam a discussão feita acerca da atividade dos músculos no controle dos 

momentos externos e na produção de movimentos.

As relações entre as varições angulares e os momentos resultantes para o 

plano sagital, já discutidas para o tornozelo e discutidas a seguir para o joelho, 

podem ser avaliadas nas FIGURAS 50 e 51.
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FIGURA 50 - Representarão nráfica rias curvas individuais e média? para o momento 
articular resultante e o ângulo do tornozelo no plano sagital para_g
andar.
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No joelho, um momento resultante flexor atua na fase de acomodação do 

peso (MF). Este precisa ser controlado pelos músculos extensores do joelho, a fim de 

que não haja colapso do membro inferior em função da gravidade. Uma vez que há a 

flexão do joelho nesta fase (FIGURA 51), os extensores atuam excentricamente. A 

absorção de potência mecânica no joelho nesta fase (ÕUNPUU et al., 1996) confirma 

a atividade excêntrica do grupo dos extensores do joelho. Na seqüência, à medida 

que o ponto de aplicação da força de reação do solo se transfere para a porção 

anterior do pé, o momento externo gradualmente passa a ser um momento extensor, 

que atinge o seu pico na fase de propulsão (ME), com predomínio da atividade do 

grupo de músculos flexores do joelho. Como ocorre uma extensão do joelho nesta 

fase, flexores atuam de forma excêntrica. ÕUNPUU et al. (1996) mostraram que 

nesta fase há uma geração de potência mecânica no joelho, porém, como é muito 

pequena a magnitude do momento extensor externo, seria interessante comparar a 

atividade eletromiográfica de flexores de joelho, necessária para o controle deste 

momento extensor externo, com a de extensores do joelho, necessária para a 

produção de energia para a progressão, a fim de se definir mais precisamente quem 

é o responsável pelo controle do movimento nesta fase. Não foi encontrada na 

literatura referência que discutisse a este respeito. À medida que se aproxima a fase 

de propulsão, inicia-se a flexão do joelho prévia à perda de contato com o solo. Em 

seguida, o momento externo passa a atuar no sentido de provocar uma flexão do 

joelho, porém, a gradual redução do momento externo nesta fase está mais 

associada à perda de contato com o solo.
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FIGURA 51 -Representação oráfica das curvas individuais e médias para o momento 
articular resultante e o ângulo do joelho no plano saqital para o andar.

Serão apresentadas as magnitudes relativas e os tempos de pico para 

variáveis selecionadas para os momentos articulares resultantes no tornozelo e 

joelho (TABELAS 15, 16, 17 e 18).
Os momentos no plano sagital para o tornozelo para a variável MDF são em 

média de 1,3 ± 0,01 Nm/kg para S58 e de 1,4 ± 0,1 Nm/kg para S54. ÕUNPUU

durante o andar e seus(1990) reporta curvas e dados individuais para crianças 

resultados médios para MDF foram de 1,14 Nm/kg. Para MFP os valores do presente 

estudo estiveram em torno de 0,36 ± 0,01 Nm/kg para S58 e de 0,54 ± 0,62 Nm/ kg 

para S54. ÕUNPUU (1990) obteve valores médios para MFP de 0,13 Nm/kg.

valores médios para ME foram de 0,27 ± 0,11 Nm/kg paraPara o joelho, os
S58 e de 0,16 ± 0,06 Nm/kg para S54. No estudo já citado acima, a autora relata 

valores para ME de 0,36 Nm/kg para as crianças estudadas. Para MF, os valores 

foram de 0,82 ± 0,10 Nm/kg para S58 e de 0,59 ± 0,28 para S54, enquanto ÕUNPUU

momentos flexores de joelho(1990) apresenta valores médio de 0,47 Nm/kg para os 

na fase de apoio do andar. Estas magnitudes, apesar de estatisticamente diferentes,
e existe boasemelhantes entre o adulto e a criança

numéricos apresentados no estudo de ÕUNPUU
sugerem resultados 

concordância com os valores 

(1990). Os resultados para os coeficientes de variação, mostrados adiante, sugerem
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que apesar de semelhanças entre as magnitudes, a variabilidade média das curvas 

parece um melhor fator descritor das curvas dinâmicas para as crianças deste 

estudo.

TABELA 15-Magnitudes dos momentos dorso-flexor (MDF). flexor-plantar (MFP).
supinador (MS) e pronador (MP) para o tornozelo e extensor (ME).
flexor (MF), abdutor máximo e mínimo para o joelho 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

minmax
p0f3 1,3 0,36 0,18 0,02 0,16 0,70 0,89 0,44
p0f4 1,2 0,36 0,23 0,06 0,12 0,84 0,96 0,49
p0f5 1.3 0,36 0,23 0,03 0,36 0,80 0,94 0,48

p0f6 1,3 0,34 0,93 1,05 0,470,35 0,22 0,01
p0f7 0,82 0,93 0,441,3 0,02 0,290,34 0,19

p0f8

Média

0,80 0,94 0,480,03 0,361,3 0,230,36
0,95 0,470,820,02 0,271,3 0,210,36

Desvio

Padrão

0,10 0,05 0,020,110,030,020,03 0,01

Os valores médios para os tempos de pico das variáveis acima são: para 

MDF em torno de 80 ± 0,89% em S58 e de 78 ± 1,4% para S54; para MFP são de 

6,3 ± 2,3% para S58 e de 14 ± 3% para S54. Para os momentos sagitais no joelho, 

os valores são 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 à distribuição temporal das variáveis selecionadas para os momentos 

resultantes estão em geral de acordo com o relatado em outros estudos (ÕUNPUU et 

a/., 1991; WINTER, 1991). Nota-se uma antecipação do momento flexor-plantar para 

S58, com grande amplitude de variação, o que precisa ser avaliado nas curvas 

individuais.
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TABELA 16 -Tempos de pico
QS-mamentos^dorsorflexor (MDR flpynr-pi^tor

r (MP1 para n tnrnn^olr, e pxtpn^or
-$ mínimo para o joelho durante n

FP
(ME), flexor (MF), abdutor mávim^
andar para S58 ÍN=fi)

S58: Tempos de pico (% fase de apoio)
Tornozelo Joelho

SagitalSagital Frontal Frontal
MDF MFP MS MP ME MF MA MA

minmax
p0f3 81 5,0 13 36 71 18 19 56
p0f4 80 11 18 40 66 22 20 47
p0f5 79 6,0 18 45 69 20 19 44
p0f6 79 5,0 19 46 70 19 21 49
p0f7 81 5,0 18 47 71 20 19 56
p0f8

Média

80 6,0 18 44 69 18 19 45
80 6,3 17 43 69 19 19 49

Desvio 0,89 2,3 2,2 4,20 1,5 0,84 5,31,9
Padrão

TABELA 17 -Maanitudes dos momentos dorso-flexor (MDFL flexor-plantar (MFPL 
supinador (MS) e pronador (MP) para o tornozelo e extensor (ME),
flexor ÍMF). abdutor máximo e mínimo para o joelho durante o andar
para S54 (N=6L

S54: Momentos articulares resultantes (Nm/kg)

Tornozelo Joelho

Sagital

MDF MFP MS

Frontal FrontalSagital

MP ME MF MA MA

minmax

p0f1 1.3 0,29 0,09 0,29 0,22 0,59 0,43 0,08

1.4 0,24 0,07 0,33 0,22 0,44 0,44 0,10

1,4 0,24 0,14 0,32 0,19 0,48 0,51 0,24

1,4 0,43 0,24 0,31

1,8 0,66

p0f2

p0f4

p0f5 0,12 0,69 0,50 0,18

0,34 0,15 1,1 0,53 0,16

0,06 0,26 0,52 0,16

0,16 0,59 0,49 0,15

0,03 0,06 0,28

p0f6 1,5

1,4 0,25

1,4 0,54

0,1 0,62 0,23

p0f7

Média
0,10 0,25

0,22 0,31
Desvio

0,04 0,06
Padrão
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TABELA 18 -Tempos de pico para os momentos dorso-flexor ÍMDR. flexor-plantar 
Í-MFP), supinador (MS) e pronador (MP) para o tornozelo e extensor
(ME), flexor (MF). abdutor máximo e mínimo para o joelho durante o
andar para S54 (N=6).

S54: Tempos de pico (% fase de apoio)

Tornozelo

Frontal
Joelho

Sagital

MDF MFP MS MP
Sagital Frontal

ME MF MA MA

minmax
pOf 1 77 10 11 80 56 24 25 48
p0f2 78 11 15 78 69 23 24 54

p0f4 779 14 18 74 22 23 5358

p0f5 78 24 5218 18 77 58 18

p0f6 20 5281 15 15 78 54 16

42p0f7 78

Média 78

Desvio 1,4 

Padrão

2564 2514 19 72
5021 2314 16 76

3 3,2 3,1

60

3,3 4,53,55,6

Em relação aos momentos no plano frontal, é preciso que se discuta as 

limitações deste modelo antes que se faça quaisquer análises de suas magnitudes e 

tempos de pico. Quando os eixos X, Y e Z definidos para o sistema de coordenadas 

fixas à perna não coincidirem com os eixos do sistema de coordenadas globais, 

definido a partir da plataforma de força, é difícil se fazer considerações sobre os 

efeitos das forças de reação do solo sobre os segmentos corporais estudados. Isto 

ocorre sempre que o sujeito fizer um apoio oblíquo sobre plataforma, de maneira que 

os eixos anatômicos internos não sejam mais paralelos aos eixos da plataforma. 

Além disso, a magnitude dos momentos no plano frontal é em geral menor que a 

magnitude dos momentos no plano sagital e, conseqüentemente, 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 não foi controlada, 

os resultados para o plano frontal precisam ser considerados com cautela.

Valores máximos e tempos de pico são muito variáveis intra e inter-sujeitos, 

Portanto não será feita discussão sobre os valores quantitativos.



134

S58: Andar
Momentos articulares resultantes no plano frontalabdução 1 2
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FIGURA 52 -Curvas individuais de seis tentativas fT3-T8) e curvas médias para os 

momentos articulares resultantes no plano frontal para tornozelo & 
joelho no andar de S58.
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FIGURA 53 - Curvas individuais ds cinco tentativas (T1-T7) e curvas médias para os 
momentos articularas resultantes no plano frontal para tornozelo e
ioelho no andar de S54.

Como pode ser observado nas FIGURAS 52 e 53, os momentos no plano 

frontal para o joelho apresentam padrões semelhantes entre S58 e S54. Entretanto, 

há claras diferenças de padrão para o tornozelo entre estes dois sujeitos. GLITSCH
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(1992) apresentou também padrões 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 padrão geral. Uma vez que as curvas dos demais 

sujeitos avaliados se assemelham à curva de S54, a discussão sobre o padrão do 

momento no plano frontal será feita com base nos dados de S54. Exemplarmente, a 

FIGURA 54 apresenta os resultados para outros dois sujeitos (S52 e S53) quanto 

aos padrões das curvas para os momentos articulares resultantes no plano frontal.

SS3: AndarS52: Andar
abdução 0 8

aduçâo -0.4

o> 0 0 Ii
•0.4

pronaçá)6 Ò 50 % fase de apoio
%fase de apoio

A) B)
FIGURA 54 - Curvas individuais e médias para 09 momentos no plano frontal para o 

tnrno7elo e jnfilho durante o andar para o$ suieitos S52 (A) e S53 (BA

no andarPoucos estudos relatam os padrões dos momentos no plano frontal
momentos no plano

únicos encontrados na literatura.
, uma vez

de crianças. ÕUNPUU et ai, (1991, 1996) descrevem apenas os

sagital e os dados de DAVID (2000) foram os
Porém, mesmo os resultados desta autora parecem de difícil comparação 

que não são apresentadas curvas individuais e sim agrupadas por faixa etária.
plano sagital refletem mais o caráter propulsor do 

controlados pelos desenvolvidos grupos
Enquanto os momentos no

movimento e serem principalmente 
musculares ao redor das articulações dos membros inferiores, os momentos no plano

este último não analisado aqui, precisam ser sustentados pelas

à ausência de grupos músculos
frontal e transversal,
estruturas passivas do aparelho locomotor, devido à 

especializados. Neste sentido, momentos no 

como uma sobrecarga que não contribui diretamente para

plano frontal podem ser considerados

locomoção, mas muitoa
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provavelmente para a estabilidade das articulações e para a regulação do equilíbrio.

Durante a fase de apoio do andar, o arco longitudinal do pé é achatado pelas 

sobrecargas, ocorrendo uma pronação a partir do antepé. Quando este arco é 

acentuado, ocorre uma supinação. A amplitude destes movimentos depende da 

rigidez ligamentar e da segurança da musculatura que resiste a eles. Esta amplitude 

poderia ser avaliada pela variação dos ângulos de pronação e supinação. Porém, 

GLITSCH (1992) e KRABBE (1994) mostraram que o ângulo máximo de pronação no 

início do apoio não é um bom indicador de sobrecargas neste plano de movimento, 

pois este não está associado a valores elevados dos momentos no plano frontal para 

o tornozelo. Como pode ser visto na FIGURA 53, o momento máximo de pronação 

ocorre no último terço do apoio e este resultado foi consistente entre os sujeitos 

avaliados. As variações angulares no plano frontal para o tornozelo e joelho não 

foram avaliados neste estudo.

A supinação no início do apoio (MS) indica que o vetor da força de reação do 

solo passa medialmente ao centro articular do tornozelo, tendendo a supinar esta 

articulação e a sobrecarregá-la em sua porção lateral. Este momento precisa ser 

resistido pelos tendões de músculos e ligamentos que cruzam a porção lateral do pé, 

como dos pronadores (M. perônio e M. extensor longo dos dedos) e principalmente 

pelos ligamentos laterais que interligam os ossos do pé. Ao final do apoio, o ponto de 

aplicação da força de reação do solo encontra-se lateralmente ao eixo do tornozelo e 

passa a exercer uma influência sobre o tornozelo no sentido de uma pronação. Esta 

pronação precisa ser resistida, por sua vez, por tendões dos músculos que cruzam a 

porção mediai da articulação do tornozelo, supinadores como o M. tríceps sural e 

ligamentos mediais. Como o M. tríceps sural é um músculo bastante desenvolvido, 

este deve exercer papel importante no controle do momento pronador externo. 

Corredores de longa distância experimentam rompimentos de ligamentos com maior 

freqüência na porção lateral do tornozelo e não na porção mediai, sugerindo que o M. 

tríceps sural deva auxiliar na resistência à pronação na fase de apoio.

Para o joelho, pode-se dizer que os momentos articulares resultantes atuan 

no sentido de produzir uma abdução desta articulação, que precisa ser resistida por 

tendões de músculos que cruzam a porção lateral do joelho, como M. poplíteo e M. 

bíceps femoral e ligamentos laterais. Uma vez que o cálculo deste momento é feito
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pelo produto da força reação do solo e sua distância ao centro articular, os 

momentos no plano frontal do joelho são altamente influenciáveis 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 mediai do eixo do joelho, em muito influenciam os 

resultados dos momentos neste plano para o modelo utilizado. Esta distribuição 

desigual das sobrecargas sobre o joelho, avaliadas através de cálculos de 

momentos, tem sido usada para se identificar a influência de maus alinhamentos dos 

eixos mecânicos dos joelhos sobre as sobrecargas dinâmicas e as degenerações 

ósseas (DAVIDS et ai, 1996b, HURWITZ et al., 1998). Apesar do alinhamento dos 

membros inferiores não ter sido avaliado nas crianças que participaram deste estudo, 

sabe-se que aos seis anos de idade pode existir um certo grau de alinhamento valgo, 

considerado fisiológico (vide FIGURA 9). No entanto, a tendência para um momento 

articular resultante no sentido de uma abdução é consistente entre as crianças deste 

estudo.

Como já 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 comparação com 

as da cinemática é uma característica importante do sistema motor, pois possibilita 

que para um mesmo padrão cinemático exista uma variedade de combinações 

possíveis para os momentos articulares (WINTER, 1984). A variabilidade típica do 

comportamento resulta da redundância do sistema motor, que confere um caráter 

flexível e adaptável aos padrões de movimento (BERNSTEIN, 1967).

A variabilidade dos momentos articulares resultantes no plano sagital e 

frontal para o tornozelo e joelho está apresentada na TABELA 19.
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TABELA 19 -Coeficientes de variação para os momentos articulares resultantes
Coeficientes de variação (%)

Sujeitos Tornozelo

frontal

Tornozelo

Sagital

Joelho Joelho

sagitalfrontal
S50 90 192 54 255
S51 84 67 19090

S52 19588 237 53

S53 17182 145 84

S54 21 5833 109
25261S55 9155

32S58 15036 37

As variabilidades no plano sagital estão entre 37% e 237% para o tornozelo e 

entre 32% e 255% para o joelho. No plano frontal, os valores estão entre 33% e 90% 

para o tornozelo e entre 21% e 150% para o joelho. Mais uma vez, a análise destes 

coeficientes de variação só pode ser feita para cada sujeito individualmente, pois um 

agrupamento dos resultados dos diferentes sujeitos não permitiría uma discussão 

dos padrões de movimento.

Os resultados para os coeficientes de variação serão discutidos com base 

nos dados apresentados por WINTER (1991) para diferentes tentativas realizadas 

por um sujeito em um mesmo dia. Assim, só poderão se comparados os coeficientes 

de variação para os momentos no plano sagital.

WINTER (1991) apresenta um CV para o tornozelo de 16%, enquanto os 

resultados deste estudo são claramente superiores, com o menor valor de CV 

registrado por S58 (adulto) de 37%. Para o joelho, este autor reporta um de CV 37%, 

o que está próximo aos 32% reportados para S58. Todos os resultados para os CV 

das crianças estão acima dos reportados para adultos. Não foram encontrados na 

literatura dados sobre o CV para os momentos resultantes no plano frontal. As 

FIGURA 55 e 56 ilustram os padrões gerais para as variabilidades dos momentos 

articulares resultantes no tornozelo e joelho para o andar.
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S53: Andar
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FIGURA 55 -Variabilidades dos momentos articulares resultantes no tornozelo para 
os planos saaital e frontal no andar de S53.
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FIGURA 56 -Variabilidades dos momentos articulares resultantes no joelho para os 
planos sagital e frontal no andar de S53.

Os padrões de variabilidade apresentados nas figuras anteriores se repetiu 

entre as crianças que participaram deste estudo. Assim, os momentos articulares 

resultantes são grandezas muito variáveis e, como tais, merecem ser analisados em 

termos de tentativas individuais, a menos que já se tenha a disposição um conjunto 

de dados normativos relativos aos mesmos sujeitos.
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4.2 Correr

As apresentações e análises de dados para o correr seguirão a mesma 

organização da utilizada para o andar.

4.2.1 Forças de reação do solo

As três componentes das forças de reação do solo para o correr de S54 e 

S58 estão apresentadas nas FIGURAS 57 e 58, a fim de se verificar as semelhanças 

entre as magnitudes relativas das curvas. Não será feita uma comparação entre o 

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

300-

250-

O
200-

8
150-

100-

m »-
£ 0-

-50
100500
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FIGURA 57 - Curvas-individuais de seis tentativas (T2-T8) e curvas médias para as 
três componentes da força de reação do solo para o adulto (S58).

Para S54 e as demais crianças as curvas para as três componentes da força 

de reação do solo mantêm as características típicas da corrida, já bem reportadas na 

literatura (CAVANAGH & LAFORTUNE, 1980; FORTNEY, 1983; ÕUNPUU, 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 gráficos das componentes verticais das forças '
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reação do solo pela presença de um pico passivo antes do pico máximo e pela 

amplitude da flexão-plantar do tornozelo na mesma fase do movimento.

Na FIGURA 58 pode-se observar as curvas para as três componentes da 

força de reação do solo para o correr de S54.

S54: CORRER
------ T3

T4300-
T5
77250-

------T8
------T9
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o
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FIGURA 58 - Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas médias para as 
três componentes da força de reação do solo para uma criança (S54).

No correr, a componente vertical caracteristicamente substitui o padrão de 

dois picos do andar para uma pequena componente passiva nos primeiros 10-15% 

do apoio e uma maior força ativa ou propulsora a aproximadamente 50% do apoio. 

Este pico passivo será discutido com a variável da taxa de crescimento da força 

vertical (TC Fy).

A semelhança entre os padrões de S58 e S54 pode ser avaliada 

conjuntamente às diferenças entre as magnitudes relativas e distribuição temporal 

dos picos. As magnitudes para as variáveis selecionadas e seus tempos de pico 

estão nas tabelas a seguir (TABELAS 20 a 25).

As magnitudes médias para Fymax foram significativamente diferentes entre 

S58 (277 ± 5,54 % PC) e S54 (235 ± 13,7 % PC), porém não houve diferenças nos 

tempos de pico, sendo 43 ± 1,6 % e 44 ± 2,9 % para S58 e S54 respectivamente.

A componente ântero-posterior reflete a ação frenadora e propulsora do 

corpo em relação ao sentido do deslocamento. Para Fxmax, S58 apresentou valores
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médios de 35,2 ± 1,39 % PC e S54 de 35,4 ± 4,14 % PC. Por outro lado, os valores 

mínimos para esta componente (Fxmin) são 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) já afirmava que as curvas de aceleração no sentido 

ântero-posterior do corpo distinguem-se mais tarde no desenvolvimento do correr se 

comparadas às curvas verticais, fato que foi mais tarde confirmado por FORTNEY 

(1983), sugerindo que esta componente tenha uma função no ajuste fino do 

movimento.

É interessante notar que a componente ântero-posterior também surge com 

um "pico passivo" nos primeiros 10% do apoio, mas não foram encontradas 

referências na literatura discutindo a este respeito. Aparentemente, o "pico passivo" 

na componente ântero-posterior indica que o sujeito está frenando seu movimento. 

ÕUNPUU (1990) apresenta um gráfico onde esta característica 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 -Magnitudes das variáveis selecionadas das componentes vertical (FvT 
ântero-posterior (Fx) e médio-lateral (Fz) da força de reação do_ solo
para o correr de S58 (N=6).

S58 - CORRER: variáveis da força de reação do solo

(% peso corporal)

Fy max Fx min Fx max Fz min Fz max
275 31,9 36,3 5,45 10,8

tentativas

p1f1
12,35,8132,933,6277p1f2
11,87,8034,536,1287p1f3
9,79,0036,832,7274p1f4
10,56,9034,938,4278p1f7

7,80 8,738 35,5272p1f8

10,67,1335,1 35,2Média 277
1,331.34Desvio 1,392,785,54

Padrão
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Em geral, assume-se que a proporcionalidade entre as fases de frenação 

(intervalo de tempo até se atingir Fxmin) e aceleração (intervalo de tempo entre 

Fxmin e Fxmax) seja um indicador de uma locomoção econômica, onde não há 

perdas e nem ganhos em velocidade entre estas fases do movimento. A FIGURA 59 

mostra que esta proporcionalidade está presente em S58, porém o mesmo não 

ocorre para S54. Este fato também pode ser avaliado pelas diferenças 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 crianças, sendo o 

padrão da curva para S54 apresentado na FIGURA 59 também representativo para 

as outras cinco crianças avaliadas. Entretanto, seria preciso considerar se houve 

variação de velocidade de deslocamento para que se pudesse concluir a respeito da 

não-proporcionalidade das curvas infantis.

A pouca proporcionalidade entre as forças ântero-posteriores pode indicar 

dificuldades na fase de frenação do movimento no sentido da gravidade no início do 

apoio. A prevenção deste colapso contra a ação da gravidade já foi demonstrada 

como sendo tarefa dos receptores de Golgi dos músculos extensores dos membros 

inferiores, pois estes possuem uma função anti-gravitacional (DIETZ et ai, 1992). 

Pode-se ainda questionar quando este mecanismo perceptivo está completo em 

termos do desenvolvimento do indivíduo e, assim, sugerir a necessidade de uma 

melhor codificação do ambiente atuando no controle dos movimentos, como já 

discutido por BERNSTEIN (1967).

anterior

posterior 100
% fase de apoio

FIGURA 59 - Comparação entre as componentes ântero-posteriores (Fx) das forcas 
de reação do solo para o correr de S58 (adulto') e S54 (criança).



144

Em relação 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 mínimos (Fzmin) estiveram em 

torno de 7,13 ± 1,34% PC e máximos 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, são equivalentes aos 

de S58, porém muito variáveis. A fase de acomodação do peso no correr deve 

produzir instabilidades nas articulações dos membros inferiores e estas instabilidades 

são mais perceptíveis nas componentes horizontais da força de reação 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 às 

outras duas, os valores aumentados de Fzmax para S54 (também presentes em S52 

e S51, na FIGURA 4), ocorrendo na fase de acomodação do peso, podem indicar 

limitações no controle do que ocorre no plano frontal de movimento, principalmente 

em se considerando que não há estruturas musculares especializadas neste 

movimento e esta deva ser tarefa do aparelho locomotor passivo, que pode ainda 

estar limitado para algumas crianças.
Forças médio-laterais para S52 Forças médio-laterais para S51

rrraíai^o-i S51: OORRERS52: CORRER

25 50Ò100 100

% fase de apoio % fase de apoio

FIGURA 60 - Comportamento da curva médio-lateral (Fz) para S52 e S51 no correr 
Estão representadas seis curvas individuais e as curvas médias,
Destacam-se aos valores aumentados para Fzmax na fase de
acomodação do peso.
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Uma rara exceção é o estudo de ENGSBERG et aí. (1993) que reporta as 

magnitudes e as curvas médio-laterais do correr em crianças normais e amputadas, 

destas para a perna não afetada e para a afetada e discute os padrões encontrados 

em relação à função de próteses. Os valores de Fz para as crianças 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 variação 

permitida de até 10%.

A seguir estão as tabelas com os tempos de contato, taxas de crescimento 

de Fy, impulsos verticais relativos, velocidades de deslocamentos e os tempos de 

pico das variáveis selecionadas da força de reação do solo para S58.

TABELA 21 -Tempos de contato (At), taxas de crescimento de Fy (TC Fy). impulsos 
verticais relativos (lmp_v) e velocidades de deslocamentos para seis
tentativas do correr (S58).

Velocidad TC Fy lmp_y

e (m/s) (PC/s) (%)
Tentativas At

(ms)

62,6 1674,40,212

0,224

0,204

0,210

0,212

0,212

0,212

p1f1
16970,04,1p1f2

61,6 1784,5p1f3
60,3 1704,5p1f4

17262,14,2p1f7
16857,34,4p1f8

Média 1714,4 62,3

4,22 4,00,20,01Desvio

Padrão
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TABELA 22 -Valores para o tempo de pico das variáveis selecionadas da força.de 
reação do solo em seis tentativas do correr (S58),

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

Tentativas Fy max Fx min Fx max Fz min Fz max

p1f1 

p1f2 

p1f3 

p1f4 

p1f7

215,0752944
216,0752943
238,0773145
239,0773144
217,0753042
208,0732841p1f8

0
227,0752943Média

Desvio 1,21,6 1,2 1,7 1,3
Padrão

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

as seis tentativas dopico das variáveis selecionadas da força de reação do solo para 

correr de S54.

TABELA 23 -Magnitudes das variáveis selecionadas das componentes vertical (Fy), 
ântarn-nosterior (Fxl e médio-lateral (Fz) da força de reação do sojo 

para n correr de S54 (N=6).

S54 - CORRER: variáveis da força de reação do soio (% peso

corporal)

Fx min Fx max Fz min Fz max 

18,3 35,6 6,27 18,9
27,5 37,9 12,2 26,3

234 9,30 42,5 4,20
257 25,9 31,3 3,44

12,1 37,0 31,5
241 25,0 28,0 3,9

Fy maxTentativas

p1f3 237

219p1f4
30,0p1f5
21,3p1f7
53,3222p1f8
28,6p1f9

29,7235 19,7 35,4 10,3

13,7 7,70 5,14 10,9
Média

Desvio Padrão 12,3
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TABELA 24 -Tempos de contato (At), taxas de crescimento de Fy (TC Fy). impulsos 
verticais relativos (lmp_y) e velocidades de deslocamentos para seis
tentativas do correr (S54).

At Velocidade TC Fy lmp_y 

(m/s) (PC/s)
Tentativas

(ms)

1601070,252

0,284

0,240

0,236

0,248

0,252

3,3p1f3
1612103,5p1f4
1621232,8p1f5
1781293,5p1f7
1621503,5p1f8
1681343,2p1f9

1651423,30,250
0,017

Média

Desvio 36,1 6,880,25

Padrão

TABELA 25 -Tempos de pico das variáveis selecionadas das componentes vertical 
(Fy). ântero-posterior (Fx) e médio-lateral (Fz) da força de reação do
solo para o correr de S54 (N=6).

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

Fy max Fx min Fx max Fz Fz maxTentativas
min

1748682248p1f3
1559651844p1f4
1730682048p1f5
1731612244p1f7
2115662742p1f8

43 16572141p1f9

1737642244Média

Desvio Padrão 3,2 4,4 16 2,02,9

Uma variável que precisa ser comentada é a da taxa de crescimento de Fy 

(TC Fy). Em relação a TC Fy, S58 apresentou valores médios de 62,3 ± 4,22 PC/s,



148

bem inferiores aos de S54, com uma média de 142 ± 36,1 PC/s. Esta variável é de 

grande importância 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 força vertical é aproximadamente duas 

vezes maior para S54 comparada à de S58, esta tendência de valores maiores nas 

crianças para TC Fy se reproduziu para os demais sujeitos, exceto para S50. Valores 

aumentados para TC Fy estão associados à técnica de corrida com o apoio inicial 

realizado com o calcanhar (KRABBE, 1994), quando comparada à técnica do apoio 

realizado com a porção dos metatarsos, a partir da mesma velocidade de 

deslocamento. Nos resultados infantis pode-se observar que os valores mais altos 

para TC Ty, estão 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 crianças 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 relação entre as variáveis Fymax e TC Fy, 

também fica evidente quando se compara as curvas para a componente vertical de 

S50 com as das demais crianças (FIGURA 61).

Na FIGURA 61, percebe-se para S50 pequenos picos passivos, porém altas 

magnitudes em média para Fymax. Já S53 apresenta um comportamento bem 

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

SS3: CORRERS5Q CORRER 350
350

300
300

250
250

e”' £ 150
S 150 í*i* 100

100-

50
50

0
0 50* 10075250

!o 750 % fase de apoio
% fase de apoio

B)A)

FIGURA 61 -Curvas individuais e médias para Fy no correr de S50 CAI e S53 (BI..



149

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 porção dos metatarsos e não com o calcanhar, ao 

contrário de S53. Sendo assim, S50 tem a possibilidade de realizar uma pequena 

dorso-flexão do tornozelo logo após o toque com o solo, permitindo que o sujeito 

aumente o tempo necessário para o crescimento de Fy. Este comportamento pode 

ser evidenciado pela trajetória do centro de pressão na corrida feita com o apoio 

sobre os metatarsos: o deslocamento do centro de pressão 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, então, 

rapidamente para a região dos metatarsos, onde permanece durante a maior parte 

do apoio. Para a corrida com apoio realizado com o calcanhar, o centro de pressão 

se move desde a borda lateral da planta do pés, através desta até o centro da região 

metatarsiana, onde permanece por dois terços da fase de apoio (ÕUNPUU, 1990). A 

discussão das diferenças entre as técnicas de corrida em termos dos efeitos sobre as 

sobrecargas que atingem o aparelho locomotor será feita quando as curvas dos 

momentos articulares resultantes forem apresentadas.

Em relação às variabilidades das forças de reação do solo para o correr, a 

TABELA 26 apresenta os resultados obtidos.

TABELA 26 -Coeficientes de variação para as componentes vertical (Fv). ântero- 
posterior (Fx) e médio-lateral (Fz) da força de reação do solo no correr.

Coeficiente de variação (%)

FzFySujeitos

S50

Fx

16343,0104
23736,089,0S51
20277,0148S52

47,0 25589,0S53

32,0 24655,0S54

35,0 69,086,0S55

21,0 8,60 69,0S58
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Nota-se que os CV para S58 foram os menores entre os participantes do 

estudo. A componente vertical é a com o menor CV dentre as três componentes da 

força de reação do solo, o que também já foi observado por outros estudos (DAVID, 

2000; WINTER, 1991, para o andar). Devido à alta variabilidade presente nas curvas 

das crianças, pode-se considerar que os padrões das forças de reação do solo 

também devam ser avaliados individualmente, uma vez que há uma alta variabilidade 

intra-sujeito e esta parece ser uma característica consistente entre as crianças que 

participaram deste estudo.

Poder-se-ia especular se haveria uma tendência desenvolvimentista para a 

redução destas variabilidades. Comparando-se os resultados do adulto (S58) com os 

das crianças, é possível fazer tal sugestão. 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 tendência deste tipo. DAVID 

(2000) avaliou transversalmente grupos de crianças em diferentes faixas etárias e 

não encontrou nenhuma tendência de redução dos CV em função da idade.

Os altos CV para Fz podem justificar em parte a falta de discussão desta 

variável nos estudos biomecânicos da locomoção: a dificuldade de se definir um 

padrão típico para Fz e sua baixa magnitude relativa tomam-na menos importante 

em uma análise de marcha que vise identificar um certo padrão que seja consistente 

entre a maioria dos indivíduos. No entanto, sua importância na locomoção normal 

precisa ser mais discutida, por exemplo, através da análise e comparação da função 

de Fz na marcha atlética ou na de indivíduos portadores de distúrbios que venham a 

comprometer exatamente os movimentos no plano frontal.

4.2.2 Variações angulares

Os padrões de variações angulares para tornozelo e joelho no plano sagital 

seguem os relatados no estudo de ÕUNPUU et ai (1991) sobre o correr em crianças. 

O padrão para o tornozelo muito se assemelha ao do andar, com uma flexão-
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plantar no início do apoio que rapidamente passa para uma dorso-flexão. Já a fase 

de extensão do joelho no apoio médio do andar não está presente no correr. As 

FIGURAS 62 e 63 apresentam as curvas para as variações angulares de joelho e 

tornozelo obtidas durante o correr de S58 e S54.

S58: CORRER
Variações angulares

extensâ^.

dorso-flexão
o

ioo-

I
I2 75- 

flexãoplantar
10025 50 750

% fase de apoio

FIGURA 62 - Curvas individuais de seis tentativas (T2-T8) e curvas médias para as 
variações angulares de tornozelo e joelho no plano saaital para S58 no
correr.

Assim como foi feito para o andar, a variável do ângulo mínimo do joelho (J- 

min) corresponde ao ângulo 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, não constam das tabelas respectivas.

As TABELAS 27 e 28 apresentam as magnitudes das variações 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 -Magnitudes das variações angulares para o tornozelo (T-max. T-min) e 
joelho (J-max e J-min) para o correr de S58 (N=6T

S58 - CORRER: variáveis dos ângulos articulares 

(Graus)

JoelhoTornozeloTentativas
J-minJ-max

50,2

T-minT-max
16,093,5119p1f1
17,049,193,2118p1f2
15,548,492,8118p1f3
16,750,892,3119p1f4
16,050,492,5119p1f7
15,149,392,0118p1f8

Média 16,149,792,7118
0,7120,910,560,35Desvio

Padrão

TABELA 28 -Tempos de pico para as variáveis selecionadas das variações 
angulares no plano sagital para o tornozelo e o loelho para S.58 (N=6X

S58 - CORRER: variações angulares

(tempos de pico em % do apoio)

JoelhoTornozeloTentativas
J-maxT-minT-maxS58

391659p1f1
371558p1f2
391859p1f3
421658p1f4
401660p1f7
361455p1f8
391658Média
2,21,11,7Desvio

Padrão

A seguir, a FIGURA 63 apresenta as variações angulares no plano sagitai 

para o tornozelo e joelho de uma criança (S54) durante o correr.
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S54: CORRER 
Variações angulares

Graus
6O-1flexão
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extensât?0’
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flexãoplantar 0 25 50 75 100

% fase de apoio

FIGURA 63 - Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas médias para as 
variações angulares de tornozelo e joelho no plano saaital para S54 no
correr.

As diferenças entre as variações angulares para S58 e S54 podem estar 

relacionadas às diferenças nas velocidades de deslocamento ou de diferenças em 

função da idade, porém, não podem ser consideradas como diferenças nos padrões 

de movimento.

ZATZIORSKI et al. (1994) sugerem que as comparações entre padrões de 

movimentos de indivíduos diferentes devam ser feitas a partir de uma condição de 

"similaridade dinâmica”. Relativizar velocidades de movimento em termos da estatura 

do sujeito ou do comprimento da perna contraria princípios biológicos e, segundo 

estes autores, um mesmo número de Froude para as velocidades de dois sujeitos 

torna-os comparáveis em termos dinâmicos. Não foram encontrados na literatura 

estudos em crianças que reportassem as velocidades de deslocamento em termos 

de números de Froude, sendo que optou-se pela identificação da velocidade errj 

termos absolutos de metros por segundo, a fim de facilitar a sua compreensão e s 

interpretação dos resultados.

As TABELAS 29 e 30 apresentam as magnitudes e os correspondentes 

tempos de pico das variáveis selecionadas para as variações angulares do correr de 

S54.
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TABELA 29 -Magnitudes das variações angulares para o tornozelo (T-max. T-min) e 
joelho f J-max e J-min) para o correr de S54 (N=6).

S54 - CORRER: variações angulares 

(Graus)

JoelhoTornozelo
J-min

24,7
T-min

94,4

J-maxT-maxTentativas

p1f3 51,0121
27,291,2 53,6p1f4 124
25,649,098,1119p1f5
28,447,796,4122p1f7
29,351,496,0119p1f8
21,748,396,3121p1f9

26,250,295,4121Média

Desvio Padrão 2,772,232,371,67

TABELA 30 -Tempos de pico para as variações angulares no plano sagital para_o 
tornozelo e o joelho para seis tentativas do correr de S54.

S54 - CORRER: variações angulares

(tempos de pico em % do apoio)

JoelhoTornozelo
J-maxT-minT-maxTentativas

p1f3 402158
411955p1f4
432255p1f5
482359p1f7
511752p1f8
482251p1f9

452155Média

Desvio
4,52,23,1Padrão
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A ausência de extensão do joelho no início do apoio no correr pode ser o 

resultado da falta de tempo suficiente para a realização de qualquer tarefa de 

absorção de impactos, como sugerem MANN & HAGY (1980), o que em geral ocorre 

em maiores velocidades de deslocamento.

S50: CORRER

dorso-flexão

flexãoplantar

658-
564-

_ 470-
376 ^
282-

2*̂  188- 
líT 94-

0
-94

d 75 10025 50

% fase de apoio

FIGURA 64 - Demonstrativo da variação angular do tornozelo e componente vertical 
da força de reação do solo para seis tentativas do correr de S50. Apoio
realizado com o metatarso.

Quando o apoio inicial é preferencialmente realizado com a porção dos 

metatarsos, a flexão-plantar no início 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 preferência pelo apoio inicial realizado com os metatarsos 

parece já definida. A pequena variação angular para o tornozelo no início do apoio 

está associada a uma baixa TC Fy, discutida anteriormente, reforçando a relação 

entre estas variáveis para a identificação da técnica de corrida.

Quando se compara a FIGURA 64, do sujeito S50, com a FIGURA 65 do 

sujeito S53, notam-se diferenças quanto à maior amplitude da flexão-plantar no início 

do apoio e altos picos passivos de Fy para S53, característicos de uma corrida cujo 

apoio inicial é realizado com o calcanhar.



156

dorso-fiexâa
120-

O

100-

h- 80-

60-
flexâo-plantar.

744-
£l 620-

496-
372‘

248-
124-

0

í T
25 50 75 100

% fase de apoio

FIGURA 65 - Demonstrativo da variação angular do tornozelo e componente vertical 
da força de reação do solo para seis tentativas do correr de S53. Apoio
realizado com o calcanhar.

Na fase de apoio médio da corrida, os ângulos de flexão de joelho e de dorso 

flexão do tornozelo são máximos. 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 ângulos 

máximos para o tornozelo em torno de 121 ± 1,67° , atingidos a 55 ± 3,1% da fase de 

apoio. Em relação a J-max, S58 obteve 49,4 ± 0,91°, atingidos a 39 ± 2,2% da fase 

de apoio. Para esta mesma variável, 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 diferenças nas magnitudes e nos tempos de pico entre S54 e S58 não têm 

significado na análise dos padrões de movimento, sendo que as variações angulares 

para estes dois sujeitos podem ser consideradas equivalentes. Este comportamento 

também pode ser observado para T-min, com as médias dos ângulos e dos tempos 

de pico sendo muito semelhantes entre S54 e S58.

A consistência variações angulares de tornozelo e joelho em relação ao 

plano sagital fica bem evidente, quando se analisa os CV obtidos neste estudo para 

estas variáveis (TABELA 31).
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TABELA 31 -Coeficientes de variação para variações angulares no plano saaital para 
o tornozelo e joelho durante o correr.

Coeficiente de variação (%)

Sujeitos Tornozelo Joelho
7,50 21,2

17,9 

50,7

S50

S51 6,10

S52 20,8

S53 33,57,10

3,90 16,3S54

6,70 19,1S55
4,101,40S58

Baixos valores de CV intra-sujeitos para as variações angulares, comparadas 

com variáveis cinéticas, são sempre esperados em indivíduos sem distúrbios 

locomotores. Esta baixa variabilidade da cinemática torna possível que se reconheça 

um indivíduo 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 padrão tão reprodutível quanto particular de um sujeito.

4.2.3 Momentos articulares resultantes

Os momentos articulares resultantes representam a resposta interna do 

aparelho locomotor às cargas externas que lhe são aplicadas e refletem a soma dos 

momentos gerados principalmente por forças musculares, uma vez que a 

contribuição de forças ligamentares e dos demais tecidos moles é pequena, em se 

considerando o andar e o correr de indivíduos normais. WINTER (1984) aponta que 

os momentos articulares resultantes representem o padrão motor final na articulação 

e, portanto, indicam o que deve ser controlado pelo conjunto das ações do sistema 

nervoso central na realização de um dado movimento.

Os momentos aqui apresentados serão discutidos em termos dos grupo
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musculares predominantes durante uma certa fase de movimento.

Como já delimitado na metodologia, a sensibilidade do modelo de cálculo 

para os momentos articulares resultantes às estimativas dos centros articulares é 

mais crítica para o plano frontal do que sagital, devido aos desvios do plano de 

movimento em relação ao sistema de coordenadas globais e às menores magnitudes 

destes momentos. Assim, os momentos no plano frontal precisam ser avaliados com 

mais cuidado, sendo que apenas os padrões gerais das curvas e não suas 

magnitudes serão discutidos.

A seguir, a FIGURA 66 e as TABELAS 32 e 33 apresentam os padrões das 

curvas dos momentos resultantes no plano sagital e as magnitudes das variáveis 

selecionadas e tempos de pico para S58.

S58: Correr
Momentos articulares resultantes no plano sagital

extensão 1

0
CD

I -1:
Z

-2- joelho

flexão "
T2-4
T3

4-i
T4dorso-flexão
T53-
T6

cn 2 “ tornozelo -------T7
1 1
Z

média

o
flexão-plantçr

1007525 500

% fase de apoio

FIGURA 66 - Curvas individuais de seis tentativas (T2-T7^ e curvas médias para os 
momentos articulares resultantes no plano sagital para o tornozelo e
joelho no correr de S58 (adulto L
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TABELA 32 -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. Magnitudes das variáveis selecionadas.

S58 - Correr: Momentos articulares resultantes 
(Nm/kg)

Tornozelo Joelho
SagitalTentativa Sagital Frontal 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 1,53,4

p1f4 2,8 0,21 0,87 3,2 1,3

p1f7 2,7 0,14 0,76 3,4 1,7

p1f8 2,8 0,22 0,72 3,3 1,6

Média 2,7 0,15 0,77 3,3 1,5

Desvio 0,05 0,06 0,056 0,14 0,14

Padrão

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 variáveis selecionadas.

S58 - Correr: Momentos articulares resultantes 

Tempos de pico (% apoio)

Tornozelo
Sagital

Joelho
SagitalFrontal Frontal

MA-maxMDF MFP MP MFTentativas

10 61 38 47p1f1 59

9,4 60 36 45p1f2 57

13 54 37 47p1f3 60

p1f4 15 57 39 4960

12 59 36p1f7 59 46

12 58 35p1f8 55 28

12 58 37Média 58 44

1,9 2,21,8 1,5 8,0Desvio

Padrão
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A seguir, a FIGURA 67 e as TABELAS 34 e 35 apresentam os padrões das 

curvas dos momentos resultantes no plano sagital e as magnitudes das variáveis 

selecionadas e tempos de pico para S54.

S54: Correr
Momentos articulares resultantes no plano sagitalextensão.
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-------média
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FIGURA 67 - Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas médias para os 
momentos articulares resultantes no plano sagital para o tornozelo e 
joelho no correr de S54 (criança).

TABELA 34 -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 S54. Magnitudes das variáveis selecionadas.

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

Joelho
Sagital

Tornozelo
Sagital FrontalFrontalTentativas

MA-maxMEMPMFPMDF

1.10,290,30 0,532,3p1f3
1.10,960,490,312,3p1f4
1.20,360,700,762,4p1f5
1.20,73 0,370,292,3p1f7
1.90,58 0,180,362,4p1f8
1.20,62 0,060,632,3p1f9

0,44 0,61 1.32,3 0,37Média

Desvio

Padrão 0,200,10 0,094 0,310,35
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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-maxI para o
correr de S54. Tempos de pico para as variáveis selecionadas.

S54 - Correr: Momentos articulares resultantes 

Tempo de pico (% apoio)

Tornozelo Joelho

Tentativa

Frontal

MA-max

Sagital Frontal Sagitals
MP MFMDF MFP

4956 40p1f3 56 15
34 4215 45p1f4 52

39 4555p1f5 55 17
38 4751p1f7 57 19

2948 3916p1f8 56
443654p1f9 54 19

433817 51Média

Desvio

55

7,12,24,21,9 1,9Padrão

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

calcanhar, a linha de ação da força de reação do solo passa posteriormente ao 

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

sentido de realizar uma flexão-plantar desta articulação (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 ÕUNPUU (1990) o valor médio para MFP foi de 0,20 Nm/kg, 

não constando informações sobre o tempo de pico, além das visíveis pelos gráficos. 

Os tempos de pico no presente estudo para esta variável 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 início do apoio que tende a causar uma 

flexão-plantar no tornozelo, admite-se que o grupo dos músculos dorso-flexorer 

sejam os principais responsáveis pela resposta interna no sentido de, no mínimc 

compensar os efeitos externos e permitir um apoio gradual da planta do pé no sole
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Como fica evidente na FIGURA 68, o tornozelo está se movendo no sentido de uma 

flexão-plantar nesta fase, indicando uma atividade excêntrica do grupo dos músculos 

dorso-flexores. As análises eletromiográficas de ÕUNPUU (1990), juntamente 

os dados de potência articular para o tornozelo, mostram que o grupo dos dorso- 

flexores (representado pelo M. tibial anterior) está com alta atividade elétrica nesta 

fase e há absorção de potência no tornozelo nesta fase, comprovando a sua 

atividade excêntrica. KRABBE (1994) calculou que a força no M. tibial anterior no 

início do apoio para um corredor que realiza o apoio com o calcanhar é de cerca 1,2 

peso corporal. O mesmo não ocorreu com o corredor cujo apoio era feito na 

região do metatarso, o que era esperado devido à ação dorso-flexora do momento 

externo neste caso. Estes dados em conjunto confirmam que nesta fase ocorre a 

maior quantidade de absorção de energia nesta articulação durante

com

vezes o

o correr.

S54: Correr
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FIGURA 68 - Momentos articulares resultantes e variação anqul.gr parg o tornozelo 
plano sagital durante o correr de S54 (criança)..

Durante a maior parte da fase de apoio, ocorre a prevalência de um 

momento externo dorso-flexor, pois a resultante da força de reação do solo passa 

anteriormente ao centro articular do tornozelo. A resposta interna precisa ser no 

sentido do grupo dos flexores-plantares compensarem, no mínimo, esta carga 

externa. Este fato é avaliado através da variável do momento dorso-flexor (MDF), 

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

no
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0,1 Nm/kg. Os dados de ÕUNPUU (1990) para a mesma variável foram de 1,61 

Nm/kg, sem referências 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 

S54 respectivamente.

O momento dorso-flexor no tornozelo a partir do segundo terço do apoio é 

inicialmente controlado por uma atividade excêntrica dos músculos flexores- 

plantares, uma vez que está ocorrendo uma dorso-flexão de tornozelo nesta fase 

(FIGURA 68). Esta atividade controla o movimento adiante da tíbia. A atividade dos 

dorso-flexores passa a ser concêntrica e, ao final da fase de apoio, ocorre a geração 

de potência na articulação do tornozelo (ÕUNPUU, 1990). Os resultados de 

ÕUNPUU (1990) mostram que na corrida o tornozelo é o principal gerador de 

potência, produzindo duas e três vezes mais potência do que joelho e coxo-femoral, 

respectivamente. KRABBE (1994), por sua vez, calculou a soma das forças do grupo 

dos flexores-plantares nesta fase do correr como sendo de aproximadamente oito 

vezes o peso corporal para os corredores "de calcanhar" e nove vezes para os 

corredores "de metatarso", reforçando a função deste grupo muscular na geração de 

potência no tornozelo para a progressão.

No joelho, há o predomínio de um momento externo que atua de maneira a 

flexionar o joelho. Este evento é avaliado através da variável 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 

ÕUNPUU (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 músculos extensores do 

joelho precisa atuar para evitar o colapso do segmento inferior. O joelho está se 

flexionando nesta fase (FIGURA 69), mostrando que a atividade dos músculos 

extensores é predominantemente excêntrica. Nesta fase, existe a maior absorção de 

potência no joelho (ÕUNPUU, 1990), indicando sua grande importância no controle 

da sobrecarga no correr. ÕUNPUU (1990) também mostrou através de seus dados 

de potências articulares que o joelho é o principal absorvedor de impactos no correr, 

absorvendo cerca de três vezes mais que o tornozelo e a coxo-femoral. A partir do 

ângulo máximo de flexão do joelho, este começa a se estender em preparação para

e
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a propulsão, mas a resultante da força de reação do solo ainda recai posteriormente 

ao seu centro articular, portanto o momento externo continua sendo flexor. Nesta 

fase, a atividade dos músculos extensores de joelho passa a ser concêntrica com 

geração de potência (ÕUNPUU, 1990). A força para o grupo dos músculos 

extensores do joelho durante o apoio do correr é maior no início 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 ângulos 
Joelho: plano sagitalflexão60'

3
2 40-
0

20-
extensão

extensâo1 _
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I
z -1-

flexão 2 2Á : 50 100750

% fase de apoio

FIGURA 69 -Momentos articulares resultantes e variação angular para o joelho.no 
plano saoitel durante o correr de S54 (criança).

Na FIGURAS 70 e 71 tem-se a representação gráfica dos momentos 

articulares resultantes no plano frontal para o correr de S58 e S54, respectivamente.
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S58: Correr
Momentos articulares resultantes no plano frontal
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FIGURA 70 - Curvas individuais de seis tentativas (T2-T8) e curvas médias para os 
momentos articulares resultantes no plano frontal para o tornozelo._e 
joelho no correr de S58 (adulto).
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FIGURA 71 -Curvas individuais de seis tentativas (T3-T9) e curvas médias para o_s 
momentos artir.ulares resultantes no plano frontal para o tornozelo £
joelho no correr de S54 (criança)

Mais uma vez, assim como discutido para o andar, a restrição a este 

movimento é realizada principalmente por estruturas tendíneas, por ligamentos e
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pela arquitetura da própria articulação. No tornozelo, o momento articular externo 

atua no sentido de realizar uma pronação. Supinadores têm função importante nesta 

fase, bem como tendões e ligamentos que cruzam a porção mediai do tornozelo. 

Este estudo mostra que o valor máximo do momento externo pronador ocorre a 

aproximadamente 50% da fase de apoio, assim, a noção de que o máximo ângulo de 

pronação, que ocorre nos primeiros 10-15% da fase do apoio, seja tido como 

representante de uma sobrecarga importante na corrida, não se aplica. Um máximo 

ângulo de pronação somente tem relevância como indicador de sobrecarga se estiver 

ocorrendo simultaneamente valores altos de forças e de momentos articulares. 

Apesar do ângulo de pronação não ter sido avaliado, as diferenças nas variáveis 

temporais entre o pico do momento pronador e do ângulo máximo de pronação 

sugerem que a pronação no início do apoio na corrida não seja sinônimo de altas 

cargas sobre o aparelho locomotor, além disso, a pronação excessiva deve ser mais 

causada por fatores externos ao aparelho locomotor como o tipo de calçado, mais 

especificamente, o grau de rigidez da sola do calçado esportivo (KRABBE, 1994).

No joelho, o momento articular na fase de apoio do correr atua no sentido de 

uma abdução. A discussão sobre a influência de desvios do eixo do joelho no plano 

frontal, como a arquitetura em varo ou valgo, já feita para o andar, aplica-se também 

para o correr. Aos seis anos, é comum as crianças apresentarem uma joelho em 

valgo fisiológico, resultante do desenvolvimento e crescimento ósseo normais (WITT 

et al. 1980). Neste caso, o eixo do joelho está necessariamente desviado 

medialmente e os momentos articulares resultantes para o joelho no plano frontal sãc 

altamente influenciados pela forma dos membros inferiores.

Como já foi possível observar, as variabilidades das curvas para os 

momentos articulares resultantes são as maiores dentre as grandezas biomecânicas 

estudas aqui. Para o correr, os coeficientes de variação para os momentos 

articulares resultantes nos planos sagital e frontal de todos os sujeitos participantes 

estão apresentados na TABELA 36.
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TABELA 36 -Coeficientes de variação para os momentos articulares resultantes no 
tornozelo e joelho nos planos sagitai e frontal para o correr.

Coeficiente de variação (%)
Sujeitos
S50

Sagitai Frontal Sagitai Frontal
31289,0 246 122
40371,0 301 249S51
208168S52 123 167
23680,0 82,0 128

38,0 55,0 66,0
S53

150S54
24216141275,0S55

15,0 16,0 23,0 43,0S58

Maiores variabilidades estão presentes no plano frontal. ÕUNPUU (1990) 

também se refere à alta variabilidade dos momentos no plano frontal, devidas às 

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 sagitai de S54, com menores variabilidades entre as crianças, com 

S52 que apresenta grandes variabilidades. As curvas para S58 e suas respectivas 

variabilidades já 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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A) S54: momentos no plano sagital 

Tornozelo:
B) S52: momentos no plano sagital 
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FIGURA 72 - Curvas individuais e médias para os momentos resultantes no tornoze. 
e joelho no plano saaital para S54 (A) e S52 (B).

As regularidades das curvas dos ângulos articulares no plano sagital 

comparadas às altas variabilidades das curvas dos momentos no mesmo plano 

refletem a noção de que um padrão cinemático regular possa ser adquirido por 

diferentes padrões de momentos articulares resultantes. WINTER (1983) aponta que 

há um infinito número de momentos articulares que podem resultar em exatamente o 

mesmo padrão cinemático, ou seja, os padrões cinéticos de cada articulação 

individualmente são muito variáveis, o que pode ser evidenciado também pelos 

resultados do presente estudo. A redundância do sistema motor com respeito às 

características das forças atuantes sobre o aparelho locomotor, ou seja, às variáveis 

da cinética, é devida a diversas fontes como já observado por BERNSTEIN (1967), 

mas pode-se destacar as propriedades elásticas dos músculos e a variedade das
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conexões neurais, que por si só já garantem uma considerável variabilidade ao nível 

das variáveis cinéticas. Este alto grau de liberdade ao nível das variáveis da cinética, 

que representam as causas do movimento, pode ser avaliado através dos CV como 

proposto por este estudo.

Apesar do objetivo deste estudo não ser a análise de diferentes 

procedimentos de normalização para os momentos articulares resultantes, optou-se 

por verificar se as diferenças entre as magnitudes dos resultados apresentados para 

as crianças e o adulto poderíam estar influenciadas pelo fator crescimento físico. 

Assim, empregou-se o procedimento de HOF (1996) para a normalização dos 

momentos resultantes para o andar e o correr e alguns resultados podem ser 

analisados nas figuras abaixo.

A influência de dois diferentes procedimentos de normalização sobre os 

resultados dos momentos articulares, normalização pela massa corporal do sujeito e 

normalização pela massa e pelo comprimento do segmento inferior (HOF, 1996) 

está 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.

i

Momentos resultantes no tornozelo
Plano sagital -0.40.4

-0.30.3
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FIGURA 73 -Dfimnnstrativn da influência do tipo de normalização sobre as 
magniti iHfts rios momentos articulares resultantes no tornozelo no plano
sanital para o correr de S54 (criança) e S5$ (adultoj
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Mementos articulares resultantes no joelho 
Plano sagtal ------ S54
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FIGURA 74 -Demonstrativo da influência do tipo de normalização sobre as 
mannitndes dos momentos articulares resultantes no joelho no plano 
saoital para o correr de S54 (criançal e S58 (adulto).

S54Mementos articulares resultantes no tornozelo 
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FIGURA 75 -Demonstrativo da influência do tipo de_normalização sobre—as
maanitudes rios momentos articulares resultantes no tornozelo no plano 
frontal para o oorrer de S54 (criança) e S58 (adulto).
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N/tomentos articulares resultantes no joelho 
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FIGURA 76 - Demonstrativo da influência do tipo de normalização sobre as 
magnitudes rios momentos articulares resultantes no joelho no plano 
frontal para o r.orrer de S54 (criança 1 e S58 (adulto).

As FIGURAS 73 a 76 mostram que o procedimento de normalização de FIOF 

(1996) produziu os mesmo resultados nos momentos articulares calculados neste 

estudo, comparando-os com os obtidos no estudo de VAUGHAN et al. (1997), com 

redução das diferenças entre as magnitudes dos momentos articulares resultantes 

entre a criança e o adulto. Apesar do padrão global das curvas não ser afetado pelo 

procedimento de normalização, as diferenças entre as magnitudes das respostas de 

S58 (adulto) e S54 (criança), destacadas durante a apresentação dos resultados, são

reduzidas.
Diante disso, pode-se dizer que parece mais adequado representar os 

momentos em termos de uma grandeza adimensional sempre que as comparações

de diferentes faixas etárias, desde estas diferentes 

claras diferenças nas dimensões corporais, como no 

comparar crianças com adultos ou crianças dentro de uma larga

forem feitas entre indivíduos 

faixas etárias impliquem em 

caso de se

amplitude de faixas etárias.
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CONCLUSÕES5

Este estudo objetivou avaliar grandezas cinéticas na locomoção infantil, com 

ênfase especial nos padrões de momentos articulares resultantes durante o andar e 

o correr. Foram analisados os momentos articulares resultantes nos planos sagital e 

frontal para as articulações do tornozelo e joelho no andar e no correr de seis 

crianças e um adulto, este último para uma referência comparativa.

Na discussão da problemática, procurou-se destacar a importância desta 

grandeza biomecânica para a compreensão de padrões coordenados de movimentos 

e do controle de sobrecargas que atingem o aparelho locomotor durante a realização 

do andar e do correr. Após esta, foram estabelecidas delimitações metodológicas 

teóricas e experimentais a fim de se garantir a estimativa dos momentos articulares 

resultantes.

Constatou-se na revisão da literatura que existe uma diversidade de 

nomenclaturas para as variáveis da sobrecarga, formas de representação dos 

resultados e de modelos empregados, o que torna difícil a comparação de resultados 

entre os estudos existentes. Neste estudo foram tomados cuidados quanto à precisa 

descrição das definições do modelo de cálculo, bem como do protocolo experimental, 

a fim de que fosse possível algum tipo de comparação com os dados disponíveis na 

literatura, mesmo assim, as comparações precisam ser feitas com cautela. Os dados 

obtidos para o adulto têm a função se servir de parâmetro comparativo, uma vez que 

foram obtidos a partir dos mesmos procedimentos experimentais e mesmo modelo 

de cálculo para as estimativas dos momentos articulares resultantes.

Destaca-se que os momentos articulares resultantes são grandezas 

biomecânicas que precisam ser avaliadas individualmente, devido às suas altas 

variabilidades. Admite-se, então, que esta mereça uma abordagem intra-sujeitos, 

que avaliações feitas a partir de resultados agrupados para diferentes 

sujeitos podem gerar interpretações equivocadas dos padrões de movimento. Este 

fato é especialmente relevante quando se trata dos momentos articulares resultantes 

no plano frontal ou da consideração de indivíduos com distúrbios locomotores.

As maiores magnitudes dos momentos no plano sagital em comparação aos 

do plano frontal ocorreram em ambas as articulações, tanto para o andar, quanto

uma vez
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para o correr. Este fato se deve provavelmente ao predomínio das amplitudes de 

movimento e das sobrecargas no plano sagital que são típicas da locomoção 

humana, devido à construção do aparelho locomotor e da arquitetura das 

articulações, bem como pela ação da gravidade sobre o corpo em movimento.

As baixas variabilidades nas variações angulares em associação às altas 

variabilidades nas variáveis cinéticas, tanto para o andar quanto para o correr 

reforçam a noção de que a redundância do sistema motor seja uma vantagem do 

ponto de vista funcional. Padrões distintos de momentos articulares resultantes intra- 

sujeitos refletem que estratégias flexíveis de controle resultam em uma alta 

regularidade cinemática.

No correr, pequenas variações angulares para o tornozelo, combinadas a 

baixas taxas de crescimento da componente vertical da força reação do solo, 

ocorrendo no mesmo intervalo da fase de apoio, podem auxiliar na identificação da 

técnica da corrida e também da relação entre os momentos resultantes no tornozelo.

Em relação aos procedimentos de normalização dos momentos articulares 

resultantes, considerou-se que nas comparações entre crianças e adultos, ou entre 

indivíduos com dimensões corporais distintas, a sensibilidade das magnitudes dos 

momentos tanto à massa quanto ao comprimento do segmento inferior precisa ser 

avaliada. Do contrário, podem surgir interpretações relativas a diferenças nas 

magnitudes que seja devidas a fatores de crescimento e não a padrões 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 confiáveis e, 

conseqüentemente, leva a interpretações válidas de acordo com os objetivos

propostos.
Em vista dos resultados deste estudo, pode-se visualizar perspectivas futuras 

no sentido de se aperfeiçoar o modelo de cálculo para os momentos articulares 

resultantes, incluindo as contribuições de momentos devidos às forças gravitacionais 

e inerciais, a fim de possibilitar a compreensão da real contribuição de cada 

componente tanto no controle de sobrecargas que atingem o aparelho locomotor, 

quanto na produção e regulação dos movimentos. Além disso, um registro
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simultâneo da atividade eletromiográfica deve ser valorizado a fim de se avaliar a 

atividade relativa de grupos musculares em associação aos momentos resultantes, 

proporcionando a identificação de suas funções quanto à produção e ao controle de 

movimentos. Finalmente, uma abordagem desenvolvimentista se utilizando das 

variáveis aqui selecionadas e das implementações futuras ao modelo, aplicada ao 

contexto da etapa de desenvolvimento do andar independente em crianças pode 

revelar aspectos importantes relativos aos mecanismos responsáveis pelas 

mudanças que ocorrem desde os primeiros passos do andar independente até o 

domínio das tarefas de andar e correr.
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ANEXO I - Termo de esclarecimento e consentimento para a participação das 

crianças no estudo.

Deutsche Sporthochschule Kõln 
Instituí für Biomechanik

Uni v.-Prof. Dr.rer.nat W.BaumannDÊUlaefcfr SportíiocKaefejfe Kòln 0-50527 KtHn
Carr-Diem-Weg 6 
50933 Kôln (MCJogaradorf)
I <1 p /Aww. rrz. u ri. kcd n. dâ/apcho fta ia nVb»a m. hí/n

Tolefon: (0221)4982-565 
Telefax: (0221)4971-598

OatumNebenstelleMoin Z<*iehen Auskunft erteilt

-562 10.12.97Hcntschcl Lobo d* Cosia

Betr. Unterstützung für die Forschung: „ Beitrag zur Kinderbewegungsanalyse: «BiomechaoiscJi 

gestützte ÀJialyse des Ganges von Klçinkindern"; eine Zosammeoarbeit der Deutschcn 

SpotthocHschule Kdln mít der Sporthocbschule der Universitàt Sao Paulo-Brasilicií

Doktorarbeit Yôn: Paula Henstchcl Lobo da Cosia

Betreuen Prof Dr. Alberto C. Amadio (Sao Paulo ) und Prof. Dr. W. Baumann (Kdln)

Sehr geehrte Damen und Herreo,

Bei dieser Arbett handdt es sich um cinc Untersuchung zum Gang von 6 jãhiigen 

Kindcm (Vorschulkíndcr), die dem Alter enísprechend gehen und laufen kõnnen. Die 

Brkenntnissô, die erôrbeitet werden, kõnnen im Bereich der Rehabilitatíon von 

Bewegungsstõrungen (Unfalle, orthopadische o der neuromuskulare Eànschrlnkungen) genutzt 

werden. Die Kinder, die daran teünehmen, werden stehen und gehen, wobei die Haltung und die

Bewegungen im Video dokumentiert werden.
Bs werden junge Probanden m Alter von 6 bis 7 Jahren gesudit. Die Probanden 

bcsudicn áci Mal das Inslitut fur Biojtiechanik der Sporthochschule Kõlii (Müngcrsdorf) und die
1 Stundô. Die Eltem kõruien wahrend des ganzenUntersuchung daufcrt ca.

UntersuchungsYerlaufes anwesend sem. ImRahmen dieser Arbeit bitte ich Ste um Unterstützung.

Mit freundlichen GriiDen

ÍaíxÍí^IiÍQ^ trfÀL---- -
Paula Hentsçhel Lobo da Costa
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ANEXO II - Ficha de protocolo experimental.

VERSUCHSREIHE: Kinder 
Name:________________

Datum:
Alter:

Kraftme platte Fx N/VFrequenz: Hz
Fy. NA/
Fz NA/

Beckenbreite:Kõrpergrõ e:___
rechtes Bein: 
Kniedurchmesser: 
Fersendurchmesser:

Masse: kg mmm

Sprunggelenkdurchmesser: 
Ballendurchmesser:

mmmm
mmmm

Achsenkreuz: 
Winkel transv.: 
Winkel frontal:

Lage der Sprunggelenkachse:
mm
mm

Standbild - rechtsVersuche: Gang
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