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ASPECTOS METODOLOGICOS PARA A DETERMINACAO DE CARGAS
INTERNAS DO SEGMENTO INFERIOR HUMANO

Autor: Edson Dalla Vecchia
Orientador: Prof. Dr. Alberto Carlos Amadio

Resumo

A determinaciio de forcas internas € extremamente relevante na analise
biomecanica do movimento humano. A partir da analise dessas forgas, podemos fazer
importantes consideragdes acerca do controle do movimento e da sobrecarga mecanica
imposta ao aparelho locomotor, contribuindo de forma efetiva na busca de parametros de
eficiéncia do movimento e proteciio deste aparelho. As forgas internas podem ser obtidas quer
através de medicoes diretas, envolvendo a implantagio de transdutores nas estruturas
bioldgicas a serem estudadas, procedimento altamente invasivo e raramente aplicavel, quer
através de modelos fisico-matematicos aplicados ao corpo humano. Em fun¢do da
simplificagio do aparelho locomotor, tais modelos permitem o calculo das forgas a partir de
variaveis oriundas da dinamometria, da cinemetria e da antropometria. Este estudo se propoe a
proceder uma revisio dos procedimentos analiticos para determinagdo das forgas internas.
Para tanto delimitaram-se instrumentos e modelos, que permitiram, por intermédio da
dinimica inversa, buscar os indicadores dessas forcas. O dominio e a viabilizagdo operacional
da metodologia desenvolvida representam a principal contribuigio deste estudo ao contexto
interdisciplinar no qual se insere. Ao analisar a situagdo experimental a que submetemos 0s
dados representativos para a analise da sobrecarga no segmento inferior durante o andar
humano, concluimos que os resultados obtidos evidenciam a viabilidade da determinacéo das
forcas e momentos intersegmentares, mesmo frente as limitagdes e simplificagoes impostas

pelo modelo utilizado.
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METHODOLOGICAL ASPECTS FOR DETERMINATION OF INTERNAL
LOADS IN THE LOWER EXTREMITY

Abstract

The determination of internal forces is extremely relevant in human movement
analysis. From this analysis we can make important considerations about the movement
control and the overload in locomotor apparatus, what contributes exceedingly to the
searching of efficiency movement parameters and mechanisms of protection of this apparatus.
The internal forces can be obtained by direct measurements, which involve transducers
implantations in the biological structures that will be studied and is extremely invasive and
rarely used, or by physic-mathematical models applied to the human body. Due to the
simplifying of the locomotor apparatus, such models allow the internal forces calculation
from dynamic, kinematic and anthropometric variables. The present study proposes to review
analytical procedures used to determine internal forces. In order to achieve our purpose,
instruments and models were delimitated and allowed, through inverse dynamic, search these
forces indicators .The dominion and operational viability of the developed methodolog
represent the main contribution of this study to the interdisciplinary context in which it 1s
inserted. Considering the experimental condition that the representative data were submitted
to the analysis of the overload in the inferior segment during the human walk , we conclude
that the results obtained prove the viability of the internal forces and intersegmentaries

moments, despite of the limitations and simplifications caused by the model used.
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1. INTRODUCAO

1.1,  Defini¢iio e importancia das forcas internas

A Biomecanica do movimento humano pode ser definida como uma area
interdisciplinar que descreve e analisa o movimento do corpo humano (WINTER, 1990). Ela
est4 fortemente ligada a Mecénica, que estuda a a¢@o das forgas e seus efeitos. Nesse contexto,
a determinaciio das forcas que agem no corpo humano é uma das principais preocupagdes da
Biomecanica (BAUMANN, 1995b).

Assim, contextualizamos, em acordo com AMADIO & DUARTE (1996), ser a
Biomecénica uma disciplina entre as ciéncias derivadas das ciéncias naturais, que se ocupa
com analises fisicas de sistemas bioldgicos e, consequentemente, andlises fisicas de
movimentos do corpo humano. Estes movimentos sdo estudados através de leis e padrdes
mecénicos em funcgiio das caracteristicas especificas do sistema biolégico humano, incluindo
conhecimentos anatémicos e fisioldgicos.

As forcas sempre surgem aos pares (principio da agdo e reagdo),
independentemente de sua natureza. Quando estudamos um sistema, definido
convenientemente, como o aparelho locomotor humano, devemos nos deter as forcas que
atuam neste sistema, que podem ser classificadas como internas ou externas.

As forcas internas sio as forgas exercidas pelos elementos do sistema sobre
outros elementos do mesmo sistema (HALLIDAY, 1997). No corpo humano, as forgas
internas sdo aquelas originadas e transmitidas pelas estruturas bioldgicas. Assim, por
exemplo, uma for¢a muscular que se aplica num determinado 0sso, € seu par correspondente,
a forga de reagéo do osso, séo forgas internas ao corpo humano. As for¢as musculares, nas
articulacdes, nos tenddes e nos ligamentos sdo outros exemplos de for¢as internas.

As forcas externas sio aquelas provenientes de corpos externos ao sistema. No
corpo humano temos como exemplo, a for¢a de reagdo do solo sobre o aparelho locomotor.
Seu par, a for¢a de reagio do sistema sobre o solo, niio é uma forga a ser considerada, pois ela

nio atua no sistema. A forca de gravidade € outro exemplo de forga externa.



Estas consideracdes iniciais sio de extrema importancia, pois uma escolha
inadequada do sistema a ser investigado pode comprometer a aplicagdo das leis da Mecénica
Classica na analise do movimento do corpo humano.

As forcas internas estio intimamente relacionadas com a execugdo do
movimento € com as cargas mecanicas exercidas sobre o aparelho locomotor. Para se manter
em equilibrio estitico ou dinamico e realizar movimentos, o corpo humano necessita acionar
seu sistema motor. Esse sistema é constituido por estruturas ou elementos ativos, responsaveis
diretamente pela propulsio deste aparelho, e de elementos passivos, responsaveis por sua
estrutura e protegio. Os elementos ativos (musculos) produzem as forcas internas e os
elementos passivos (tenddes, ligamentos, 0ssos, articulagdes) sdo submetidos a essas forgas e
também as transmitem.

O conhecimento da evolugdio temporal dessas forgas, nas diversas condigGes
dinamicas e estaticas, pode auxiliar no aperfeigoamento da execugdo e controle motores, €
pode quantificar as sobrecargas durante atividades fisicas especificas e cotidianas.

As forcas internas também estéo associadas ao estimulo mecénico sofrido pelas
estruturas do corpo que reagem aos estimulos com respostas biologicas. Este ¢ o principio da
adaptacdo funcional, que trouxe importantes avangos € descobertas de um grande nimero de
relacdes entre a estrutura e a fungdo dos ossos e musculos (PAUWELS, 1980).

Nas ciéncias do esporte, o conhecimento dessas sobrecargas pode ser utilizado
para auxiliar e dimensionar os programas de treinamento para o aperfeicoamento das técnicas
esportivas, principalmente nos esportes de alto nivel, onde as estruturas do corpo humano se
submetem a condicdes extremas de esforgo e desgaste.

Na ortopedia, a anélise das forgas internas pode auxiliar no diagndstico de
pacientes ao diferenciar as cargas sofridas nas diferentes formas de solicitagdo do aparelho
locomotor, bem como auxiliar no projeto ¢ adaptagio de proteses.

Na area de reabilitagio e fisioterapia, o conhecimento dessas forcas permite o
estudo da marcha patolégica devido a anomalias musculares, transplante no tendao ou devido
a amputagdo de membros. A degeneragdo da cartilagem articular e dos ligamentos, a
distribuicio de estresses em implantes, 0 comportamento mecanico entre o 0sso e o implante,
bem como as leis de regeneragdo dos ossos nas fraturas, entre outros fenomenos relacionados
3 area médica, estdo fortemente ligadas as cargas sofridas por essas estruturas.

Finalmente, na ergonomia, a determinagdo de mecanismos de prevengao em



atividades cotidianas pode ser aperfeigcoada pela analise dessas cargas, através do estudo das

forcas internas (AN, 1995).

1.2. A Biomecénica na investigacio das forc¢as internas

De acordo com a origem das varidveis do movimento humano, a Biomecénica
pode ser classificada em biomecanica interna € externa, segundo MILLER (1979).

A biomecanica externa compreende as grandezas observadas externamente ao
corpo, com auxilio de medidas descritivas cinematicas e dindmicas, como trajetoria,
velocidade, aceleracao, forca, etc.

A biomecanica interna investiga as forgas que tem origem dentro do corpo, que
podem ser medidas diretamente através de transdutores internos implantados no corpo, mas
que na maioria dos casos sio determinadas indiretamente através do conhecimento da
biomecanica externa.

Como vimos, as for¢as internas sio as forgas musculares e as forgas exercidas
nos diversos elementos passivos da estrutura do corpo humano, como os tenddes, ligamentos,
cartilagens, tecido 6sseo, etc. Elas atuam sob diferentes formas de solicitagdo mecanica:
tensdio, tracdo, torcio e flexdo. Essas grandezas, nestes casos, ndo sdo observaveis e
dificilmente podem ser medidas diretamente. Em geral, sio necessirios procedimentos
invasivos ao corpo humano. Entretanto, como dissemos, elas podem ser calculadas por
intermédio de pardmetros da biomecanica externa.

A partir das varidveis biomecanicas obtidas dos procedimentos da biomecanica
interna e externa, parte-se para a modelagem e a analise do movimento. A Biomecanica se
utiliza das leis da Mecénica para a anélise fisico-matematica do movimento do corpo humano,
a partir de parimetros cinematicos e dinfmicos obtidos em fungdo das caracteristicas
anatémicas e fisiologicas do sistema biologico humano,

No entanto, a complexidade estrutural e funcional do aparelho locomotor
determina dificuldades metodoldgicas para a medigdo direta de forgas internas. Num grau de
complexidade crescente, a Mecanica foi sendo desenvolvida para descrever sistemas de
particulas, sistemas de corpos rigidos e sistemas de corpos deformaveis, sendo cada

abordagem empregada conforme objetivos especificos da analise, o que ndo implica



necessariamente que a abordagem mais complexa seja a mais adequada.

E possivel calcular ou estimar varidveis de interesse de maneira
suficientemente precisas usando modelos cuja construgio conceitual ndo corresponda a
realidade. Portanto deve-se ter a preocupagio de estabelecer os critérios de qualidade que
dependem da proposta do modelo (ALEXANDER, 1992).

Dada a complexidade do sistema biolégico humano, na Biomecéanica o corpo
humano é geralmente modelado como um sistema de segmentos rigidos articulados, cujo
movimento é causado por for¢as internas € externas.

A Biomecanica exige a combinagdo simultinea de diversos métodos de
mensuracdo. Este procedimento, denominado como “complexa investigagio do movimento”,
segundo HOCHMUTH (1974), envolve quatro conjuntos de métodos de medigdo: a
antropometria, a cinemetria, a dinamometria e a eletromiografia (WINTER, 1979;
BAUMANN, 1995a).

Assim, por se tratar de uma disciplina com alta dependéncia de resultados
experimentais, espera-se que a Biomecénica apresente grande preocupag@o com seus métodos
de medicdio. Somente desta forma ¢ possivel buscar métodos e medidas mais acuradas e
precisas para a modelagem do movimento humano. Os métodos utilizados pela Biomecanica
para abordar as diversas formas de movimento sio descritos resumidamente a SEgUIr.
Utilizando esses métodos, o movimento pode ser descrito e modelado matematicamente,
permitindo uma maior compreensio dos mecanismos internos reguladores e executores do

movimento do corpo humano.

Antropometria

As grandezas derivadas da anatomia humana s3o objeto de estudo da

antropometria. Ela determina os pardmetros geométricos e inerciais do corpo humano, €
fornece a segmentagdo da estrutura do corpo humano adequadamente dividido para a analise
matematica, determinando:
(a) a forma geométrica de cada segmento, as posi¢des das articulagoes entre os segmentos, a
posicio do centro de massa de cada segmento corporal, bem como os pontos de origem e
insercdo dos musculos para determinagéo das linhas de agéo das forcas musculares e bracos de
alavanca;

(b) os parAmetros inerciais: massa de cada segmento, momento de inércia e raio de giracao.



As variaveis antropométricas fundamentais (massa, centro de massa e momento
de inércia dos segmentos, bem como a localizagio dos pontos de agdo das forgas) podem ser
obtidas através de procedimentos experimentais ou através de procedimentos teéricos. O
emprego de um ou de outro procedimento deve ser escolhido adequadamente, levando-se em
conta o grau de precisdo dos dados obtidos.

Na determina¢do das forgas internas resultantes nos musculos e tenddes, e
cargas nas articulagdes, as varidveis antropométricas sdo dados de entrada tanto para a

cinemetria como para a dinamometria.

Cinemetria

A cinemetria consiste essencialmente de métodos de aquisi¢do de imagens para
o calculo das variaveis cinematicas. Existem também outros sistemas menos usuais em
biomecanica que nio se utilizam de imagens, mas de representagdes de pontos através de
marcadores infravermelhos, acelerdmetros, goniémetros, sensores de ultra-som, etc. A
cinemetria determina os pardmetros cineméticos do movimento: posigao e orientagdo espacial,
definido um sistema de coordenadas, velocidade e aceleragdo de cada segmento em relagao ao
seu centro de massa, ou outro ponto na superficie do corpo que tenha relagdo com a estrutura
interna do corpo e com propriedades funcionais no movimento.

A cinemetria se utiliza de equipamentos de video para o registro de imagens €
de procedimentos para reconstrugio de coordenadas dos pontos anatdmicos de interesse, €
também de rotinas especificas que calculam as variaveis cineméticas, através da derivagao das

posi¢des dos segmentos corporais.

Dinamometria

A dinamometria se ocupa das variaveis cinéticas medidas externamente atraves
de transdutores de forca, englobando todos os tipos de forga e pressao acessiveis
externamente. Ela se preocupa principalmente em medir as forgas externas de reagao do solo,
que ¢é de particular interesse nas atividades motoras estaticas ou dindmicas que envolvam
alguma fase de apoio. Para isso utiliza-se a plataforma de forga, que € o principal instrumento
de medicio da dinamometria. A plataforma mede a soma do peso corporal (constante) com a
forga de reagéo devido ao movimento (em situagdes dindmicas). Ela deve forecer também o

ponto de aplicagiio desta for¢a € o momento livre.



A obtencgio dos valores da dinamometria deve ser feita em sincronia com a

cinemetria, para possibilitar a correta formulago das equagdes do movimento.

Eletromiografia

A eletromiografia se ocupa da atividade muscular, medindo o potencial de a¢@o
bioelétrico produzido durante as contragdes musculares. O registro eletromiografico
representa o resultado do estimulo neural para o sistema muscular e formece importantes
informacdes para a modelagem do sistema dinamico neuro-muisculo-esquelético.

O diagrama abaixo resume a relagdo entre os quatro conjuntos de medig&o na

complexa investigagio do movimento e para a obtengio das forgas internas.

d T 4 N o N W
CINEMETRIA DINAMOMETRIA ANTROPOMETRIA ELETROMIOGRAFIA
L > N _J L J MR
=N 4 N G Ty ; N
Posigdo e Forgcas externas Parametros Atividade
orientagao dos e distribuigdo para 0 modelo muscular
segmentos de pressao corporal
corporais k. C. - - J
MODELO MODELO

Energia Mecanica Momentos resultantes
e Inércia e Forgas Internas

Figura 1: Métodos de medicfio para a complexa analise do movimento em Biomecanica

na determinacio de forgas internas. (adaptado de BAUMANN, 1995a)

Como vimos acima, a determinagdo de forgas internas pode ser feita através de
medidas diretas ou de procedimentos analiticos indiretos, utilizando-se medidas externas e
modelos mecanicos para a estrutura do corpo.

A medicdo direta estd associada a efeitos lesivos ao ser humano, pois utiliza
métodos de implantacio de transdutores de forga (KOMI, 1990). Como as forgas internas sao
de dificil acesso, esses procedimentos sdo pouco recomendaveis € nao podem ser aplicados na
maioria dos casos ou na rotina diaria.

Os procedimentos indiretos utilizam medidas externas € com a aplicagdo das



leis da Mecénica é possivel, entdo, escrever as equagdes do movimento. Conclui-se, portanto,
que a determinag8o das forgas internas deve ser executada indiretamente na rotina diéria.

No entanto, um problema associado a aplicagdo dessas leis e a obteng@o dos
dados cinematicos e dindmicos é a reducio das formas do corpo humano com o auxilio dos
modelos antropométricos de caracteristicas geométricas e inerciais fixas.

Esses modelos descrevem o corpo humano como uma estrutura de segmentos
rigidos articulados, e os vérios modelos existentes variam quanto ao nimero desses
segmentos, as formas geométricas e os procedimentos matematicos ou experimentais adotados

para a obten¢do dos pardmetros inerciais.



2, OBJETIVOS

A revisio, o desenvolvimento de uma metodologia que permita determinar as
forcas internas, e o calculo da sobrecarga mecanica para os segmentos inferiores, delimitando
instrumentos e modelos, constituem o objetivo central do presente trabalho.

Investigar-se-3o, portanto, como indicadores da sobrecarga interna, as forgas e
momentos intersegmentares aplicados ao andar humano, utilizando para isso a dinamica
inversa.

Os procedimentos que permitem o calculo das forgas e dos momentos
intersegmentares, obtidos através de dados cinemdticos do movimento e da forca de reagdo do
solo, tm se tornado um ferramenta comum nos laboratérios de anélise do andar humano.
Desta maneira, uma importante contribui¢do que objetivamos com o presente trabalho € a
implementagdo de rotinas, junto ao Laboratério de Biomecanica da Escola de Educag@o Fisica
¢ Esporte da Universidade de SZo Paulo, para a determina¢do dessas for¢as e momentos
intersegmentares, a partir de procedimentos experimentais que permitam este avango
metodolégico para a interpretag@io de variaveis indicadoras da sobrecarga mecanica interna ao
corpo humano.

Os procedimentos indiretos exigem, atraves dos modelos, a formulag@o das
equagdes do movimento. Para a determinag@o de forcas internas, essas equagdes representam
um problema de indeterminagdo matematica, quando sio consideradas todas as variaveis
presentes no movimento. Esse € o problema de distribuicdo das forgas intersegmentares em
outras formas de forcas ou solicitagdes mecanicas, tais como forgas musculares, articulares,
nos tenddes, etc. As solugdes podem ser obtidas por simplificagdes (método de redugao) ou
por métodos de otimizago. Sera apresentado um breve estudo de tais métodos; suas possivels
aplicagdes sdo propostas complementares € subseqiientes deste trabalho, caracterizando
objetivos a serem alcangados.

Devemos considerar também, como objetivos do desenvolvimento da presente
investigacio, a otimizagdo nos procedimentos de tratamento ¢ manipulagdo dos dados, a
redugdo dos fatores de erro dos sistemas de medigio envolvidos, a ampliagdo de sistemas de

medicio sincronizados com os ja definidos e ainda novas formas de aplicagdo e relagdo de



dependéncia com diferentes formas de movimento, po
para grandezas fisicas aplicadas a um sistema

considerando-se a origem dos dados.
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3. REVISAO TEORICA

3.1. Modelos em Biomecanica

Quando a investigagdo de um fendmeno ¢ complexa, dado o elevado numero de
variaveis inter-relacionadas e a dificuldade de obté-las diretamente, faz-se necessaria a
utilizacfo sistematica de ferramentas alternativas.

Os chamados modelos s#o formas de equacionar e solucionar tais fenémenos,
mas também possuem suas limitagdes. De qualquer forma, os modelos apresentam-se como
uma poderosa ferramenta para aumentar o conhecimento dos mecanismos envolvidos e tém
sido amplamente aplicados em pesquisa. Na Biomecanica, a modelagem das estruturas do
corpo ¢ do movimento humano, combinados com dados experimentais do movimento, s&0
areas importantes de apoio 4 pesquisa, principalmente quando a preocupagdo € a determinagdo
de for¢as internas ao corpo humano.

Em virtude do largo uso do termo modelo, € em varios sentidos diferentes e no
linguajar cotidiano, devemos definir mais claramente o seu significado.

Assim, a definicio geral de modelo, segundo NIGG & HERZOG (1994), ¢ a
tentativa de representar a realidade, e ¢ constituida por um conjunto de proposi¢des que
tentam explicar as relagdes entre os fendmenos observados e fazer previsoes de seu
comportamento. Usualmente um modelo € uma representagao simplificada desta realidade,
mas alguns exemplos de modelos apresentam-se mais complexos do que a prépria natureza.

Um modelo ¢é construido a partir do conhecimento prévio do sistema estudado e
de dados experimentais, estabelecendo-se assim as variaveis de entrada e de saida do sistema.
Existem, assim, dois caminhos para a elaboragio de um modelo: o método dedutivo € o
método indutivo.

O primeiro usa o conhecimento do sistema e parte de principios gerais para
chegar a principios particulares. Neste processo, sdo feitas consideragdes a respeito do
problema e os resultados obtidos sio tipicamente solugdo unica.

O segundo método, usa os dados experimentais (principios particulares) para
tentar chegar a conclusdes gerais que expliquem esses dados, € neste caso 0s resultados
provavelmente possuem multiplas solugoes, pois um infinito numero de modelos podem

satisfazer as relagdes entre os dados de entrada e saida, ao contrario do método dedutivo, que
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como dissemos, apresenta uma unica solugéo como resultado.

O método cientifico a ser escolhido vai depender basicamente da qualidade das
informacdes inicialmente disponiveis e dos objetivos que o modelo se propde a alcangar.

Assim, como os modelos podem ser utilizados com énfase em situagdes
praticas ou tedricas, os resultados obtidos do modelo podem atender a duas propostas
especificas:

(a) aumentar o grau de conhecimento do sistema de interesse;
(b) estimar ou prever a interagdio entre variaveis de interesse descritas pelo modelo.

Como o conhecimento da realidade é a0 mesmo tempo pré-requisito e proposta
do modelo, o que parece uma contradi¢io, devemos propor especificamente que o modelo seja
capaz de descrever as relagdes entre as varidveis e 0 modo como elas sdo governadas, € nao
necessariamente apresentar construgdes ideais ¢ acabadas da realidade. Sao as relagdes citadas
que mostram como as varidveis sdo sensiveis, ou nao, as mudancas das condi¢des externas ou
internas. Desse modo, podemos sugerir que se inclua um conjunto de novas variavels ou se
exclua outro na constru¢io do modelo. Este processo constitui a evolugdo € o aperfeicoamento
da ciéncia.

Deve-se considerar ainda a precisio dos resultados de um modelo. E natural
pensar que um modelo é tanto melhor quanto mais precisos s@o seus resultados. Entretanto,
segundo ALEXANDER (1992), modelos que conceitualmente nio correspondem a realidade
podem fornecer resultados suficientemente precisos.

A modelagem do corpo humano constitui um método de investigagao utilizado
para estudar problemas especificos da Biomecanica. Os modelos sdo aconselhaveis quando a
compreensdo dos parmetros do movimento ou de seu controle se tornam excessivamente
complexos, sendo necessario aplicar métodos de mediglio invasivos ao COrpo, ou mesmo
testes destrutivos.

Os modelos biomecénicos devem fornecer informagdes sobre as relacdes entre
causa e efeito, e descrever o comportamento do sistema em estudo. Assim, eles sdo
apropriados quando o sistema puder ser adequadamente representado fisica ou
matematicamente, de modo que possamos verificar seu comportamento através do controle

das condi¢des internas ou externas.
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3.1.1. Classificacio e sistematizacio dos modelos biomecanicos

A defini¢io geral de modelo se aplica a varias abordagens de estudo. A seguir

apresentamos uma breve classificagio de modelos em Biomecénica.

3.1.1.1. Abordagem anatomica

Quando o modelo biomecanico ¢ utilizado para estudar as for¢as que atuam no
corpo, a modelagem da estrutura anatémica ¢ inicialmente um dos fatores de maior relevancia.
Segundo MILLER (1979), estes modelos podem ser classificados em duas grandes categorias,
cada uma contendo dois grupos: os modelos fisicos, divididos em modelos em escala e
antropométricos, € os modelos matematicos, divididos em elementos deformaveis e de corpos

rigidos.

Modelos Fisicos

Apesar de apresentarem um custo muito elevado, estes ainda sao utilizados
principalmente nas indistrias automobilistica e aeronautica. Eles desempenham um
importante papel na pesquisa em Biomecinica mas séo pouco versateis ¢ ndo podem ser
modificados facilmente. Esses modelos podem ser uma copia em escala reduzida do objeto

original ou analogos a ele, ¢ sdo representados por objetos concretos.

(a) Modelos em escala

Sio utilizados quando a solugio das equagdes do movimento ¢€ muito
complicada, ou até mesmo impossivel de ser encontrada com outra metodologia, como por
exemplo, nos problemas de mecénica dos fluidos envolvendo o corpo humano. Neste caso,
quando transdutores sdo empregados apropriadamente ao modelo, pode-se obter resultados
empiricos diretamente, como coeficientes de atrito e sustentacdo. SEIREG et al. (1971)
estudaram movimentos de modelos em escala em tanques de dgua e determinaram 0s
coeficientes de atrito, que foram utilizados posteriormente em modelos matematicos para

atividades submersas.

(b) Manequins antropométricos
S3o bem adequados como substituto do corpo nos testes destrutivos ou lesivos.
Embora esses modelos sejam de natureza passiva, refletem a influéncia do meio sobre eles.

Normalmente servem para validar modelos matematicos e simulagdes dos movimentos do
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Corpo humano.

Modelos Fisico-Matematicos

Na Biomecanica, os modelos matematicos prevalecem sobre os modelos
fisicos, dadas as facilidades oferecidas pelo uso de computadores para o processamento
numérico das equacdes e pela versatilidade em se alterarem as varidveis e os parametros do
modelo, o que apresenta notdveis vantagens tanto sob o ponto de vista financeiro quanto sob o
da economia de esforco e tempo.

Esses modelos siio constituidos de equagdes que descrevem as relagdes entre as
variaveis fisicas do sistema. Podem ser equagdes algébricas, quando descrevem essas relagoes
em situagdes estaticas, ou podem ser equagdes diferenciais que descrevem a evolugdo
temporal das varidveis e portanto, representam um modelo dindmico do sistema.

Sob o ponto de vista da construgdo anatémica, dentro da categoria de modelos

matematicos, existem os modelos de elementos deformaveis e os de corpos rigidos.

(a) Modelos de elementos deformaveis

S3o muito utilizados no estudo de estresse da coluna vertebral, mas sdo pouco
empregados na Biomecénica do esporte. Eles podem ser subdivididos em: diagrama de
blocos, pardmetros discretos, elementos finitos e continuos.

Os modelos em diagrama de blocos sdo representados por subunidades com
propriedades de massa e elasticidade com dependéncia as respostas dindmicas.

Os modelos de parimetros discretos sdo constituidos por uma mistura de
corpos rigidos e deformavels.

Os modelos de elementos finitos sio constituidos por uma grande quantidade
de pequenas unidades homogéneas numa estrutura fina, as quais podem ser modeladas mais
precisamente. Quando essas unidades sdo suficientemente subdivididas, o modelo de

elementos finitos aproxima-se de um modelo continuo.

(b) Modelos de corpos rigidos

Sio empregados com a preocupagio de se determinarem oS parametros
inerciais da estrutura do corpo humano. Na sua construgéo, o sistema € subdividido em
segmentos corporais que sio considerados rigidos, com densidade uniforme e formato

geométrico definido, desprezando-se portanto os efeitos de deformagao dos tecidos €



14

distribui¢@o dos 6rgdo internos. Estes segmentos sdo ligados por articulagdes que giram sobre
eixos fixos.

O modelo de HANAVAN (1964) se enquadra nesta categoria, sendo
representado por 15 segmentos definidos por 25 medidas antropométricas. Dele se extraem os
valores de centro de massa do corpo ¢ dos segmentos, bem como os das massas € momentos
de inércia.

Na Biomecanica, os modelos de corpos rigidos com pardmetros inerciais s3o 0s
que predominam, pois se adaptam bem a posi¢des e movimentos simétricos no plano sagital,

podendo ser bi ou tridimensionais.

Como foi dito, a classificacio de modelos em Biomecénica pode ser feita de
diversos modos, os quais nio sio necessariamente mutuamente excludentes. Em adi¢do a

classificacio do ponto de vista da estrutura anatdmica, feita acima, podemos mencionar

outras.

3.1.1.2. Abordagem temporal

Quanto 2 evolugio temporal os modelos podem ser estaticos ou dinamicos.

Modelos Estaticos

Nos modelos utilizados para analise de situagdes estaticas ou quasi-estaticas, as
forcas inerciais ndo sdo consideradas ou assumem valores nulos ou despreziveis. Existem
também situacdes dindmicas envolvendo movimentos relativamente lentos onde um modelo
estatico pode ser satisfatoriamente empregado. CHAFFIN (1969) simulou movimentos de
levantamento de cargas e obteve torques musculares e forgas de reagio articular comparaveis
aos dados experimentais. No estudo do andar, SEIREG & ARVIKAR (1975) obtiveram uma
variagio de apenas 5 a 10% nos valores das forgas e torques, comparados a modelos

dinamicos.

Modelos Dinamicos

As forcas de inércia e torques sdo incluidos nas equagdes do sistema, 0 que
aumenta consideravelmente a complexidade da abordagem, mais pela dificuldade em se obter

os parimetros de entrada do que pela analise das equagdes. Esses pardmetros sdo: a
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aceleracdo, que € obtida através de dupla derivagdo dos deslocamentos, a massa € 0s

momentos de inércia dos segmentos corporais os quais sdo dificeis de serem obtidos

experimentalmente.

3.1.1.3. Abordagem espacial

A descricio dos movimentos do corpo humano pode ser feita numa analise
bidimensional (2D) ou tridimensional (3D). Obviamente, a analise 3D € mais completa, mas
envolve um maior nimero de parametros e varidaveis, o que muitas vezes pode tornar inviavel
a soluc@o de um problema.

Em geral, quando se adotam simplificagdes, uma analise 2D pode fornecer uma
descricdo satisfatoria, principalmente quando os movimentos estiverem basicamente restritos
a um plano de movimento. Uma vez que a estrutura anatdmica pertence ao €spago
tridimensional, a eliminacio de uma coordenada deve estar vinculada ao propésito do estudo €
nio deve comprometer seu resultado. Existem métodos que transformam as coordenadas 3D

dos pontos de origem ¢ inser¢do dos musculos para 2D.

3.1.1.4. Abordagem quanto ao formalismo mecdnico

Em relagdo 4 natureza das equagdes empregadas nos modelos para a descri¢ao

do movimento, elas podem ser newtonianas ou lagrangeanas.

Formalismo Newtoniano

No formalismo newtoniano, as for¢as envolvidas aparecem explicitamente nas
equacdes do movimento. Ao modelar-se 0 corpo humano como um sistema de corpos rigidos
articulados, para cada um dos segmentos teremos duas equagoes vetoriais, envolvendo as

fOI'(;B.S € 0S momentos:

> F =m-d, Eq. 1

e S M, =16 Eq.2
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A primeira é a igualdade entre a soma das for¢as externas e o produto da massa
pela aceleragdo, € a segunda ¢ a igualdade entre a soma dos momentos e o produto do
momento de inércia pela aceleragdo angular. O indice CG indica que as equacdes se referem
ao centro de gravidade dos segmentos. No espago tridimensional, as duas relagdes acima
geram seis equagdes escalares.

As equacgdes Eq. 1 e Eq. 2 podem ser escritas sob a forma do principio de

D’ Alembert, que evidencia o equilibrio dindmico das forgas e torques:
Zfﬂ—m-ﬁm =0 Eq. 3

e >M,; -l =0 Eq. 4

As forcas de vinculo, como as forgas de reagdo articular, aparecem
explicitamente nessas equagdes. Este procedimento pode ser inadequado quando ndo
conhecemos o valor dessas forcas ou a sua obtengiio é de dificil acesso, como no caso das
forgas internas.

Encontramos inimeros exemplos da utilizagdo da mecanica newtoniana na
modelagem em biomecanica. Entre eles podemos citar: BAUMANN (1973), que desenvolveu
um modelo para analisar a influéncia de fatores mecinicos na velocidade do trend de inverno;
ROLAND (1973), que estudou a dinamica do ciclista; e YOUM & HUANG (1973), que

simularam a mecanica da perna no movimento do chute.

Formalismo [Lagrangeano

No formalismo lagrangeano as forgas ndo aparecem explicitamente, mas
apenas as energias cinética e potencial, o que constitui uma propriedade importante deste
método, o que pode representar uma vantagem em certos casos. QOutra vantagem esta no fato
dos resultados independerem da escolha do sistema de coordenadas.

Nesse formalismo utiliza-se o conceito de coordenadas generalizadas. Um
conjunto de coordenas generalizadas g,, ¢5,... , §sv €St30 relacionadas com as coordenadas
cartesianas por uma fungdo a ser determinada, ou seja, cada coordenada generalizada pode ser
expressa, de forma genérica, como fungdo de cada coordenada cartesiana. Inversamente,

podemos expressar as coordenadas cartesianas de modo analogo.



17

Desta forma, podemos calcular a velocidade de qualquer particula em fungao
das coordenadas generalizadas. Introduzindo o conceito de energia podemos desenvolver as
equacdes no formalismo lagrangeano (DUARTE & AMADIO, 1993). A fungdo de Lagrange €
entio estabelecida como sendo caracteristica do sistema como um todo, ¢ € definida como:

L=T-V o

onde T ¢ a energia cinética do sistema e V' ¢ a energia potencial.
E importante notar que o valor desta fungdio ndo depende da escolha das

coordenadas generalizadas, pois T e V sdo quantidades escalares. Este €, portanto, um ponto
forte do formalismo lagrangeano.

Escreve-se a equaciio de Lagrange para cada grau de liberdade do sistema,
relacionando as variagdes da fungio de Lagrange e das coordenadas generalizadas com os
agentes ativos, chamados forgas generalizadas. Estas forgas sdo os torques, as forgas, etc. As

equagdes de Lagrange tem a seguinte forma:

d( oL oL
Sl i e S Eq. 6
dt(aqu aq, 5 1

ondei=1,2,...N, com N =n?de graus de liberdade.

A funcio de Lagrange ¢ representada por L, as velocidades generalizas ¢, estao
associadas as coordenadas generalizadas ¢, e O, sdo as forcas generalizadas.

Um exemplo de aplicagio do formalismo lagrangeano em Biomecanica
bastante acessivel é feito por BRENZIKOFER (1992). Outros exemplos com este tipo de
abordagem, sio: JORGENSEN (1970) na andlise do movimento do jogador de golf,
BECKETT & CHANG (1969) e FOMIN et al. (1976), no estudo do andar, € BOURGEOIS &

LEWILLIE (1983), na modelagem matematica e analise da dinamica do nado crawl.

3.1.1.5. Abordagem quanto ao formalismo matemdtico

NIGG & HERZOG (1994) definem uma taxionomia relativa ao aspecto das
soluges das fun¢des matematicas. Segundo estes autores, existem quatro grupos de modelos:

analiticos, semi-analiticos, de regressdo, € conceitual.
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Modelos Analiticos

Em geral bastante simples, os modelos analiticos sdo aqueles matematicamente
deterministicos, ou seja, apresentam uma unica solugfio para a estrutura desenvolvida,
independente do procedimento matematico usado. Baseados no conhecimento fisiolégico e
mecénico do sistema musculo-esquelético, as simplificagdes necessérias para a resolugdo das
equagdes constituem o ponto critico no desenvolvimento de tais modelos. Apesar disso, eles
sdo suficientemente satisfatorios, tendo em vista as propostas bem delimitadas que possuem
na descricdo do fendmeno estudado (McMAHON & GREENE, 1979; GRUBER et al., 1987;
e ALEXANDER, 1989).

Modelos Semi-Analiticos

S#o empregados quando o sistema apresenta mais incégnitas do que equagdes,
e, consequentemente, devem ser adotadas certas suposigdes ou simplificages para que haja
uma solucdo. Aqui entra a maioria dos modelos para estimar forgas musculares e articulares
extraidos de dados cinematicos e cinéticos (PEDOTTI et al., 1978; CROWNINSHIELD &
BRAND, 1981; WINTER, 1983; DUL et al., 1984; HERZOG, 1987; MORLOCK & NIGG,
1991).

Modelos de Regressio

S#o empregados em situagdes onde ndo se podem fazer medidas. Um conjunto
de fungdes mateméticas apropriadas, porém arbitrarias, € usado para determinar as relagdes
entre as variaveis de entrada e de saida do sistema. A estrutura das fungoes matematicas ndo €

de interesse direto, mas apenas a acuracia das variaveis.

Modelos Conceituais

Consistem em hipdteses, em geral especulativas, e em procedimentos capazes
de descrever um sistema, mas incapazes de provar a veracidade de suas proposigdes.
Conceitos ou teorias gerais sio muitas vezes construidos a partir de modelos conceituais, que
podem entdo ser subdivididos em teorias especificas para posterior tratamento individual. Em

Biomecanica esses modelos siio de pouco uso pratico.
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A Tabela 1 resume a classificacido dos modelos biomecanicos.

Tabela 1: Classificacfio e sistematizacio dos modelos em biomecanica.

ABORDAGEM TIPOS DE MODELOS

! em escala .
fisicos

manequins antropométricos

corpos rigidos

Anatomica diagrama de blocos
fisico-

parametros discretos

-matematicos | elementos deformaveis
elementos finitos

continuos
estaticos
Temporal _
dinamicos
: bidimensional (2D)
Espacial _
tridimensional (3D)
Formalismo newtoniano
Mecanico lagrangeano
analitico
Formalismo semi-analitico
Matematico regressio
conceitual

3.1.2. Principais contribuicdes no estudo de modelos biomecanicos

Os métodos para a determinagdo de forgas internas ao corpo humano sempre
foram temas de investigacdo na Biomecanica. Esse fato mostra a importancia e o empenho
que ha no desenvolvimento de tais métodos. Para dar uma nogdo da evolucio deste campo de
pesquisa, apresentamos a seguir, em resumo, alguns trabalhos de relevancia histérica na
modelagem biomecanica para determinago de forcas internas.

O marco inicial no estudo das forcas internas data do fim do século passado.
BRAUNE & FISHER (1898-1904), apud PAUL (1965), considerados oS precursores da

Biomecanica e especialmente da fotogrametria instrumental, elaboraram modelos
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matematicos e fizeram analises anatémicas para o calculo de forgas em partes do corpo
durante o andar. Apesar de apresentarem um avango consideravel na cinemetria e, portanto, na
obtenciio das varidveis cinemdticas para a construg¢do das equagdes do movimento, seus
experimentos estavam limitados pela auséncia de instrumentos satisfatérios para a medida da
forca de reagio do solo. Seus dados anatdmicos, baseados na dissecag@io de trés cadaveres,
também ndo eram acurados devido aos poucos estudos disponiveis a época. Até o trabalho de
ELFTMAN (1938), os trabalhos de Braune, um anatomista, e Fisher, um matematico, eram as
tinicas referéncias sobre as forcas atuantes nos segmentos do corpo na analise do andar.

Uma analise detalhada da dinamica cios membros inferiores durante o andar foi
feita por ELFTMAN (1938). Ao obter dados sobre a fungdo muscular, Elftman estimou as
forcas internas nas extremidades inferiores e as trocas de energia na perna e entre a perma € o
resto do corpo durante o andar, utilizando um modelo mecénico. Foi o primeiro a desenvolver
este tipo de metodologia. Desenvolveu equipamentos para medir o ponto de aplicagdo da
forga de reagdo do solo e a magnitude desta forga em trés componentes. Ao registrar essa
forca e seu ponto de aplicagdo juntamente com o deslocamento do corpo, estudou a cinética da
perna sem a necessidade de considerar o corpo inteiro. Desta maneira, determinou os valores
instantaneos das forcas e torques em cada segmento, possibilitando estimar valores de forgas
exercidas pelos misculos do pé, da perna e da coxa, e da perna sobre o tronco, ainda que
tendo uma quantidade limitada de dados experimentais.

BRESLER & FRANKEL (1950) deram continuidade aos estudos de Elftman
fizeram medidas sincronizadas das posi¢des da perna e da forga de reag@o do solo na analise
do andar. Os momentos de inércia dos segmentos da extremidade inferior do corpo foram
determinados experimentalniente e os efeitos da gravidade e da inércia foram incluidos nas
equagdes do movimento. Construiram as equagdes do movimento em termos de forgas €
aceleragdes pelo principio de D’Alembert utilizando o diagrama de corpo livre para os
membros inferiores.

Para a distribuicio da massa da perna, Bresler & Frankel utilizaram os
coeficientes de Fischer, que expressam as massas relativas dos segmentos em relagao ao corpo
como um todo, e também determinam a posi¢ao do centro de massa € 0 raio de giragdo de
cada segmento, como sendo partes proporcionais ao comprimento desses segmentos. Obtidos
através de medidas realizadas em cadéveres, as equagdes que definem os dados

antropométricos de Bresler & Frankel sdo apresentadas a seguir.
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By Eq.7
Mx =Gy, Eq. 8
k=C L =1 =ik Eq. 9

o indice / indica o i-ésimo segmento;
C,.C.e C, sio os coeficientes de Fisher;
P, = peso do segmento;

P, = peso total do corpo;

CM o oK, . d .
x, = distancia da extremidade proximal ao centro de massa do segmento;

[, = comprimento do segmento;

k, = raio de giragdo;

/= momento de inércia do segmento;

m, = massa do segmento;

Os coeficientes de Fisher para os segmentos estdo apresentados na Tabela 2.

Contudo, as técnicas empregadas para o registro dos deslocamentos angulares e

lineares nio eram suficientemente elaboradas e os erros de perspectiva, inerentes a analise

plana, ndio foram estimados para os célculos das transformagdes das coordenadas da imagem

em coordenadas reais. Nio havia ainda sistemas estabelecidos para a coleta da forca de reagdo

do solo, mas a plataforma de forga utilizada por Bresler & Frankel representou um grande

avanco para a dinamometria. Este trabalho foi uma referéncia importante para o estudo das

forgas internas.

Tabela 2: Coeficientes de Fisher para varidveis antropométricas (BRESLER &
FRENKEL, 1950).

Segmento & €, @
Corpo 1,0000 - -
Perna 0,1158 | 0,44 | 0,31
Coxa 0,0527 | 0,42 | 0,25
Pé 0,0179 | 0,35 | 0,30
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PAUL (1965) desenvolveu um modelo para estimar for¢as na regido do quadril,
com um cuidadoso estudo no processo de transmissdo dessas forgas nas articulagdes. Seus
dados experimentais eram mais acurados, tendo em vista o desenvolvimento tecnologico da
cinemetria e dinamometria. A plataforma de forga utilizada era baseada em transdutores do
tipo strain gauges, os quais fornecem um sinal elétrico proporcional & deformagio mecanica
da plataforma.

Também para estimar forgas na extremidade inferior, SEIREG & ARVIKAR
(1973) publicaram um modelo matemético do sistema musculo-esquelético capaz de avaliar as
forcas musculares e as forgas de reagao articulares para diferentes posturas estaticas. Todos os
musculos considerados no modelo foram tratados como forgas de tenséo, dirigidas ao longo
das linhas de ligagiio entre os pontos de origem e insercdo. Eles utilizaram um algoritmo
simples para minimizar algumas fungdes lineares estabelecidas para resolver o problema de
indeterminacio matematica. Os resultados analiticos apresentaram boa correlagdo com 0s
sinais eletromiograficos dos musculos do modelo.

HATZE (1977) apresentou um modelo matematico do sistema musculo-
esquelético de todo o corpo, utilizando o formalismo lagrangeano. O modelo é constituido por
um conjunto de equagdes diferenciais ordinérias de primeira ordem, tendo dois pardmetros de
controle neuromuscular.

BRAND et al. (1982) apresentaram uma solugdo para O problema de
indeterminagio matemética na distribui¢do de sobrecarga nos musculos que atravessam as
articulacdes, utilizando procedimentos de otimizagao. Para isso, foram determinadas as linhas
de acdo dos musculos relativamente as articulacdes, marcando-se os pontos de origem €
insercdio tridimensionalmente para 47 musculos do segmento inferior, diminuindo assim os
erros sobre os calculos dos momentos.

Partindo de modelos mecénicos € neuro-musculares, HATZE (1981) construiu
um modelo de simulacdo do corpo humano e o aplicou para estudar a fase de apoio no salto
em distancia. HERZOG (1987) incluiu propriedades de contragdo na estimagdo de forgas
internas, valendo-se de procedimentos ndo-lineares. YEADON et al. (1990) apresentaram um
modelo de simulacdo de movimentos aéreos, aplicando-o aos movimentos de saltos mortais.
GLITSCH & BAUMANN (1997) analisaram tridimensionalmente as cargas internas no
segmento inferior do corpo humano.

Estes trabalhos sio apenas alguns exemplos encontrados na literatura, mas
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mostram a importéncia ¢ 0 empenho que hé no desenvolvimento de modelos biomecanicos.

3.2. Métodos para determinacéio de forcas internas

Como ja dissemos, existem duas abordagens possiveis para a determinacgdo das
forgas internas: a medida direta e a medida indireta.

Essa ultima ¢ feita, como vimos, através de procedimentos analiticos indiretos,
utilizando-se de medidas externas e de modelos mecanicos do sistema em quest3o.

No método direto, ha uma ébvia dificuldade experimental para a determinagio
das forgas internas: a colocagio de transdutores dentro do corpo humano.

S&o poucos os estudos nesse campo (KOMI et al., 1987) e, basicamente, esses
estudos ou inseriram transdutores de for¢a diretamente no tecido bioldgico de seres humanos
ou inseriram transdutores em endopréteses e érteses que foram entdo utilizadas por seres
humanos.

Entretanto, apesar de representarem importantes contribuicdes, esses
procedimentos so limitados e pouco recomendaveis, € ndo podem ser aplicados na maioria
dos casos ou na rotina didria. Na se¢do seguinte apresentaremos um resumo dos principais
trabalhos nesta area.

Como procedimento geral, a determinacio das forcas internas deve, portanto,
ser executada indiretamente, por meio de modelos mecanicos do corpo ¢ medidas das
varidveis biomecanicas externas.

Numerosas técnicas analiticas e experimentais tém sido desenvolvidas para a
determinagédo indireta de forgas internas. Existem duas formas de se abordar o problema. A
primeira ¢ a chamada dinamica direta, que analisa o0 movimento levando em consideragdo a
seqliéncia real dos eventos, ou seja, a partir das forgas conhecidas obtém-se os deslocamentos
dos segmentos causados por aquelas forgas, utilizando-se modelos neuro-musculares do corpo
humano. E a segunda forma é a dinamica inversa, que, a partir dos descolamentos, determina
as for¢as geradoras do movimento. Trataremos com mais detalhes cada uma delas nas

proximas se¢des.
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3.2.1. Determinacio de forcas internas in vivo

Mesmo nio sendo o objeto direto de nosso estudo, faremos um resumo dos
principais trabalhos que utilizaram o método direto para a determinagdo de forgas internas.
Dessa forma, teremos uma nocio mais precisa das dificuldades de se empregar tal método.

Os defensores dos procedimentos diretos justificam esta opgéio pelo fato dos
procedimentos indiretos carecerem de critérios de validagdo, tanto nos métodos de redugdo
quanto nos métodos de otimizagdo que, veremos mais adiante, sdo duas abordagens
amplamente empregadas nos procedimentos indiretos.

A determinacio indireta das forgas internas refere-se a solugdes matematicas no
problema de indeterminagéio do sistema misculo-esquelético, pois existem mais incognitas e
forcas desconhecidas do que equagdes do movimento. Neste caso € necessario agrupar
musculos para reduzir as incognitas nessas equagdes. A sensibilidade a variago das condigdes
do tipo de agdio muscular, da velocidade de contragio, da fadiga, do treinamento, etc. também
sdo algumas das dificuldades apresentadas no emprego dos métodos de otimizacdo ou de
reducdo através de eletromiografia. Quando se usa medigdo indireta, a validagéo do método
aplicado mostra-se entdio como a questdo central a ser resolvida. Deste modo, a utilizagdo de
métodos de medicao direta das forcas internas pode ser um recurso razoével para resolver tal
questdio, apesar dos problemas inerentes a esse método.

A medigio direta requer a introdugdo de transdutores de for¢a nas estruturas
internas. Esses transdutores sdo dispositivos capazes de transformar a energia mecénica
gerada pela extensio e contragdio dos musculos, pela tragdio, compressdo e deslizamento das
demais estruturas, em energia elétrica (sinal elétrico), para posterior registro em sistemas de
aquisi¢do de dados eletrénicos.

Historicamente, a utilizacdo de tal procedimento comegou com os trabalhos de
SALMONS (1969), que introduziu este tipo de transdutor em animais.

Uma determinacdo direta da forga na articulagdo do quadril foi realizada por
RYDELL (1966), apud KOMI et al. (1987), o qual equipou transdutores do tipo strain gauges
na cabeca femural de préteses implantadas em dois pacientes que tinham sofrido fraturas no
pescogo do fémur. Seus resultados indicaram uma sobrecarga médxima na articulagéo de 3,3

vezes 0 peso do corpo.
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A implantaciio direta de transdutores no ser humano foi feita pela primeira vez
em 1983 por KOMI et al. (1987). Neste trabalho, Komi registra uma série de experimentos
feitos em 5 sujeitos. O primeiro sujeito que submeteu-se a cirurgia foi o préprio Komi, que
ficou 8 dias com o transdutor implantado, enquanto que os outros 4 sujeitos ficaram apenas 3
horas.

Para esses procedimentos in vivo, existe uma série de preocupagdes que devem
ser levadas em conta: que tipo de transdutor deve ser implantado e quais as suas dimensdes;
qual o local de implantagéo, considerando-se o interesse real para a anlise do movimento € se
este nao serd prejudicado pela implantagio; os cuidados com a cirurgia, bem como o tempo e
a adaplag@io aos movimentos com o transdutor € a recuperagao ap6s a remogdo do implante.
Estes sao fatores que limitam bastante a utilizag@o deste procedimento.

Komi implantou o transdutor no tenddo de Aquiles para o estudo de
movimentos normais, do andar lento até o sprint € o salto.

A aplicagiio da técnica de medida in vivo para o ser humano requereu ainda
varias etapas de desenvolvimento: projeto do transdutor adequado, detalhes da cirurgia €
duragio da implantag@o, etc. Preliminarmente, foram feitos testes com coelhos e cachorros.

O primeiro problema apresentado foi a escolha de um tenddo apropriado para a
implantacdo. O tenddo de Aquiles foi escolhido por duas razées: a primeira devido ao espago
relativamente grande existente entre o tenddo e o 0sso, de modo que o transdutor ndo tocasse
no osso durante os movimentos; a segunda razio devido ao procedimento cirirgico ser
simples nesta regizio. A limitagio existente nesta escolha reside no fato de o tendio de Aquiles
ser um tenddo comum para o complexo triceps-sural, incluindo o soleus € o gastrocnemius,
sendo este bi-articulado, o que dificulta a analise da distribuigdo de forgas nesses musculos €
os momentos no joelho. Apesar disto, este tenddo estd relacionado com a corrida, o andar € o
salto, que sio as atividades de locomogdo mais naturais no ser humano, € portanto pode
fornecer informagdes de relevante interesse.

O primeiro experimento utilizou um transdutor em forma de “E”, com
dimensdes de 34mm x 25mm. Este transdutor foi feito de ago inoxidavel, com uma camada
isolante de epoxy para suavizar os contornos, € coberto com silicone para prevenir reagoes
com o tecido. Foram empregados dois strain gauges numa configuragdo em ponte para
registrar as variagdes de pressdo e converté-las em sinal elétrico. O cabo de conexdo para

saida deste sinal foi implantado sob a pele, e seus terminais se localizavam 10cm acima do
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tend3o.

Imediatamente apés a cirurgia de implantagdo do transdutor, foram feitos
alguns testes rapidos de funcionamento. Somente depois de 7 dias de repouso, 0 voluntério
pdde realizar medigdes. Mesmo apresentando dores, ele realizou somente a flexao plantar e 0
caminhar lento.

Este primeiro experimento apresentou uma série de limitagdes. Inicialmente,
ndo foi possivel realizar a calibragdo do transdutor, e seu tamanho apreciavel provocava dores
no voluntario, de maneira a restringir seus movimentos. Além disso, ele somente recuperou
seus movimentos normais um més apos a retirada do transdutor.

Entretanto, as dificuldades enfrentadas no desenvolvimento do primeiro
transdutor permitiram realizar novas experiéncias com maior sucesso. Um segundo
experimento foi feito com um novo projeto de transdutor. Desta vez, com dimensdes de
38mm x 20mm x 13,5mm, este transdutor de ago inoxidavel era recoberto com uma fina
camada de ouro, para resistir 4 corrosdo e dar contornos suaves, sem aumentar muito seu
tamanho. Da mesma forma, foram utilizados dois strain gauges para a configuragdo da ponte
de resisténcia, na obtencio do sinal elétrico gerado.

Na implantagio, houve uma incisdo lateral de 50mm e a colocagdo da barra
provocava uma curvatura no tenddo.

Em seguida ao implante, é necessario efetuar os procedimentos de calibragdo
dos tradutores. A calibragio em animais ¢ feita diretamente cortando-se o tendio e colocando-
se um outro medidor de forca paralelamente ao transdutor implantado. Em seres humanos este
procedimento, obviamente, ndo pode ser feito. Assim, é necessario fazer a calibragao
indiretamente. O procedimento esta baseado na geometria do pé: conhecendo-se a posi¢do do
centro articular e os bracos de alavanca (a e b) entre esse centro € o ponto de aplicag@o das
forcas, pode-se aplicar uma forga conhecida (F,), acoplada a parte posterior do pé, e assim

calcular, através dos momentos, a for¢a no tenddo de Aquiles (F,), conforme a Eq. 10:

F, =(F, -b)/a Eq. 10

A Figura 2 mostra o arranjo experimental para a calibragdo do transdutor.

O procedimento de calibragdo feito por Komi levou menos de 15 minutos, e em
seguida foram feitas medidas com movimentos normais do sujeito, do andar lento a corrida. O

tempo total de permanéncia do transdutor no tendio foi de apenas 3 horas.
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Figura 2: Arranjo experimental para calibragao do transdutor (Komi, 1987)

Essa calibragdo é baseada inteiramente num método analitico indireto, ou seja,
os valores das forcas obtidos apés esta arriscada técnica sdo feitos em fungéio de uma escala
obtida por método indireto. Podemos dizer que esse procedimento € direto na sua forma de
coleta, mas ¢ indireto quanto aos valores absolutos.

Acredita-se que o procedimento direto seja o Unico capaz de avaliar a carga
sobre os musculos individualmente durante a locomog#o, e também de fornecer medidas
fidedignas que servirio como pardmetro de comparagao as medidas obtidas por
procedimentos indiretos. Analisando a cinematica, podemos estimar precisamente a variagdo
no comprimento dos musculos (no caso do soleus e do gastrocnemius), dado a ser utilizado na
obtencdo das curvas forga-comprimento e forga-velocidade durante atividades ciclicas. Com
eletromiografia pode-se também estudar o controle motor. Vemos que essa implantagdo revela
novos aspectos ndo s6 para o caso especifico do tendao, mas, em geral, para o comportamento
mecénico e para o controle dos musculos em condigdes normais de locomogao.

Em trabalho mais recente, BERGMANN et al. (1993) aproveitarm-se de dois
casos de implantacio de endopréteses de quadril para equipa-los com transdutores e medir as
forcas na articulagio do quadril na marcha e corrida. Mas este procedimento limita-se as
aplicagdes em casos patoldgicos. KOMI et al. (1995) propuseram transdutores baseados em
fibra Otica, que sdo menos traumaticos devido ao tamanho reduzido.

Todavia, como discutido anteriormente, esta metodologia € extremamente
invasiva e ndo aplicivel rotineiramente, apesar de apresentar uma boa precisdo nos resultados,
o que justifica o empenho de se desenvolverem metodologias de determinagio indireta de

forgas.
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3.2.2. Método da dindmica direta

A analise da complexidade do movimento humano, principalmente quando este
envolve multiplas articulagdes e coordenacdo de varios musculos, € uma tarefa ardua e ainda
nido totalmente resolvida. Muitas vezes, para entender o movimento, € preciso postular
principios de coordenagdo muscular. Muitos modelos tém sido desenvolvidos com esse
intuito, tentando explicar como os segmentos do corpo e os musculos interagem
mecanicamente para executar o controle motor. Esses modelos também sdo de interesse para
elucidar as propriedades do sistema nervoso central que controlam tais fungdes, bem como
para auxiliar no desenvolvimento de terapias musculo-esqueléticas ou neuroldgicas em casos
patoldgicos do movimento humano.

Quando a tarefa é estudar o controle muscular do movimento, os modelos da
dindmica direta sfio os mais indicados (ZAJAC, 1993). Tais modelos devem ser construidos
para explicar como as forcas musculares afetam o movimento, € como realmente o corpo
produz este movimento. A dindmica direta interpreta as excitagdes neuro-musculares, ou 0s
sinais eletromiograficos, juntamente com as forgas e os torques musculares conhecidos, para
reproduzir as aceleragdes angulares e as trajetérias dos multiplos segmentos do corpo, de
forma coordenada.

A Figura 3 apresenta um diagrama esquematico da dinidmica direta, que
representa a seqiiéncia real dos eventos no movimento humano, comegando pelo sinal neural
que rege as excitagdes musculares até a produgdo propriamente dita dos deslocamentos
segmentares. O cérebro controla o movimento enviando a excitagdo neuro-muscular para os
musculos (sinal eletromiogréafico), os quais produzem as forgas musculares (F,). Essas forcas

produzem os torques resultantes (T,), os quais dependem da geometria articular, ou seja, dos

bragos de alavanca. Esses torques causam as aceleragdes angulares das articulagdes (4, ), que

£ . - : £ S .
sdo obtidas pelas equagdes do movimento e pela matriz inversa dos momentos de inércia (M-

). Por integragio numérica, os deslocamentos ¢, sio finalmente calculados.

Dessa forma, a dinamica direta pode ser testada se produzir, por simulag@o, os
resultados compativeis com os dados cinematicos e cinéticos do movimento (CHAO, 1986).
O método consiste em: formular o modelo da dindmica direta; coletar os dados inerciais dos
segmentos, a forga de reagdo do solo e o sinal eletromiografico; aplicar os dados de entrada

neuro-musculares para tentar reproduzir os dados medidos; e finalmente analisar a forga, o



29

sinal eletromiografico e os dados cinematicos simulados para entender a coordenagdo do

movimento.

Dinamica Direta

EMG F i1 ¢
n

n n ¢ ¢
Dinimica Geometria -1 n n
> [ Muscular ’ .l Articular , ’ M J I >

Figura 3: Diagrama esquematico da dinimica direta (ZAJAC, 1993).

No entanto, as restri¢gdes da dindmica direta sdo consideraveis se comparadas as
da dinAmica inversa. Na dindmica direta devemos modelar o corpo inteiro ou pelo menos as
partes do corpo que nio estdo fixas no movimento estudado (WINTER, 1990). Isso exige uma
precisdo maior na modelagem anatdémica do corpo. Se um segmento for modelado com o
valor incorreto da massa, ou com vinculos niio realisticos, o sistema como um todo estara
comprometido, pois ele gerara erros nos deslocamentos que se acumulam no tempo, devido a
integracdio numérica inerente ao método da dindmica direta.

Segundo Winter, os modelos baseados na dindmica direta possuem restrigdes e
consideracdes comuns a dindmica inversa, a saber:

a) cada segmento tem uma massa constante e localizada no seu centro de massa;

b) a localizagio relativa do centro de massa € constante no tempo;

¢) as articulagdes sio modeladas como dobradicas, luvas e articulagdes esféricas;

d) o momento de inércia de cada segmento em relagéo ao centro de massa € constante;

e) as dimensdes dos segmentos sdo constantes;

Além disso, nos modelos da dinamica direta devemos considerar:

f) nio deve haver vinculos cinematicos, ou seja, se os valores de entrada do modelo criarem
vinculos, ele pode se colapsar ou resultar numa solugdo impossivel, o que tornaria o
modelo invalido;

g) as condigdes iniciais (posigdo e velocidade) devem ser determinadas para cada segmento;

h) os dnicos dados de entrada do modelo devem ser as forgas externas aplicadas e as forgas €

momentos internos gerados que possam ser medidos;
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1) o modelo deve incorporar todos os graus de liberdade e vinculos importantes;
j) as forcas de reacdo externas devem ser calculadas;

A dinimica direta tem sido muito menos utilizada do que a dindmica inversa
porque é mais dificil encontrar os dados de entrada para os modelos, ou seja, conjuntos de
sinais neuro-musculares e forcas musculares, que produzem, através da simulagio, um
movimento coordenado.

HEMAMI & FARNSWORTH (1977) propuseram um modelo bidimensional
composto por cinco segmentos mas suas simplificagdes ndo resultaram em respostas
cinematicas validas

HEMAMI & WYMAN (1979) formularam um modelo mais completo para
simular o andar humano, o qual ndo possuia coeréncia interna devido a simplificagdes nos
vinculos anatémicos, mesmo reproduzindo um movimento valido (HEMAMI et al., 1982).

Para possibilitar a integragdo numérica na dindmica direta, os momentos
articulares devem ser conhecidos ou estimados, ou entdo considerados nulos em certas
circunstancias. Esse foi o caso de McMAHON (1994) que estudou o andar.

Esses momentos também podem ser estimados para produzirem resultados
compativeis com os padrdes normais do movimento estudado (PANDY & BERME, 1988), ou
serem calculados por estimativas da forga muscular através da eletromiografia e cinemetria
(OLNEY & WINTER, 1985).

Ao contrario da dinamica direta, a dindmica inversa tem sido usada
extensivamente. Entretanto, os modelos baseados nesse método, como veremos, nio
apresentam respostas para todas as forgas musculares realmente presentes no movimento,
devido & natureza redundante do sistema musculo-esquelético.

Dessa forma, devem ser feitas consideragdes anatdmicas e fisiologicas
adicionais para determinar como o torque resultante se distribui pelos musculos que
atravessam aquela articulagdio, através de métodos de redugdo ou algoritmos de otimizagao.
Os critérios propostos nesses métodos ainda carecem de bases fisiologicas mais completas, de
forma que a estimagfio das forgas internas, ainda que corretas, nao podem ser usadas para
explicar como essas forgas realmente influenciam no movimento do corpo como um todo e

sobre seus segmentos coordenadamente.
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3.2.3. Método da dindmica inversa

Vimos anteriormente que o método direto usado para medir as forgas internas €
extremamente invasivo € impréprio para a rotina diaria. Vimos também que a dinamica direta,
como método indireto, é mais indicada quando o objetivo € estudar o controle neuro-muscular
do sistema musculo-esquelético, e sua modelagem exige uma precisdo maior nos dados
anatdmicos, ainda nao disponivel completamente na literatura.

Por essas razdes, a dindmica inversa, juntamente com a modelagem do corpo
humano em segmentos articulados, apresenta-se como a alternativa mais adequada a
determinacdo das forgas internas.

A dindmica inversa é uma poderosa ferramenta para o calculo das resultantes
das forcas musculares nas articulagdes (CHAO & RIM, 1973). O processo consiste em obter a
descricdo cinematica do movimento, os dados antropométricos do modelo anatémico ¢ as
medidas de forcas externas ao sistema, que no caso do andar humano ¢ a forga de reagdo do

solo, para construir as equagdes do movimento, conforme indica a Figura 4.

CINEMETRIA ANTROPOMETRIA DINAMOMETRIA
(video) {modelos) (plataforma de forga)
g DESLOCAMENTO B
X, V¥, Z parametros parametros forgas
= geométricos inerciais externas
k d)i’ e[! Wi J

v

(" VELOCIDADE +
Xl’ yi’ ii f \
., 0., W, EQUAGOES DO MOVIMENTO

L i? Yi? Yi )

ZFLJ = m, a,

(  ACELERAGAO w iM la
: .. . = 1.

X ) 4’ = i.j jEssil

9 ¢i’6i’ \yi . ) \ J

Figura 4: Variaveis biomecdnicas na obtencio das equacoes do movimento

Um conceito fundamental para a analise de forgas na dindmica inversa € o

diagrama de corpo livre (MILLER & NELSON, 1973). Para um sistema de corpos rigidos, o
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diagrama de corpo livre consiste de um esquema desses corpos, de uma representagdo das
forcas e momentos que agem nos corpos ¢ de um sistema de coordenadas conveniente. Este
diagrama permite que sejam construidas as equagdes do movimento para cada segmento, €
constitui a concretizacio e esquematizagio do modelo fisico, onde os segmentos corporais €
as forcas externas em cada segmento s@o identificadas.

A construgio do diagrama de corpo livre, a formulagdo das equagdes do
movimento correspondentes e suas solugdes, bem como a interpretagdo do diagrama, podem
tornar-se complicadas para aplicagdes em biomecanica. Consequentemente, € necessario
estabelecer uma convencdo para a construgio do diagrama. Um procedimento adequado para
esta metodologia constitui-se dos seguintes elementos, segundo NIGG & HERZOG (1994):

a) definicdo do sistema a ser analisado;

b) uso de linhas s6lidas para representar o sistema;

c¢) uso de linhas tracejadas para representar outros segmentos adjacentes, se necessario;

d) numeragdo de todos os sistemas € segmentos;

e) representacio de todas as componentes de for¢a na dire¢do positiva do eixo x, assim como
as componentes do momento (ou outro critério, conforme a conveniéncia);

f) adocdio da seguinte notagio (exemplo para o caso bidimensional):
F,,: componente da forga externa genérica na diregao k
F ;. : componente da for¢a exercida pelo sistema j sobre o sistema i na diregdo k

M ;,: componente do momento exercido pelo sistema j sobre o sistema i na dire¢do k

I ewi = (% » ¥3): posigdo do centro de massa do segmento i

J 4 = (X4 Ya): posicio do centro de articulaciio entre o segmento de interesse 1eo0
segmento adjacente K

m, : massa do segmento i

g: aceleragdo da gravidade em m/s’
X; | Yicomponentes da velocidade do centro de massa do segmento 1

X, : Yi componentes da aceleragio do centro de massa do segmento 1

I.: momento de inércia do segmento i em relagao ao eixo z

¢.; Angulo entre o eixo x ¢ o eixo longitudinal do segmento que passa pelos dois centros
de articulacdo Ji;.)y € Jigery 5

A Figura S apresenta um diagrama de corpo livre para um corpo i com dois
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centros de articulag@o.

XXy o XX

—
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i F'(X'}({l]"); Vigeny) = F
: i i(i+1)x
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Figura 5: Diagrama de corpo livre (NIGG & HERZOG, 1994)

O sinal no resultado do célculo das forcas dependera da convengio adotada na
representacio dessas forgas. Se o sinal for negativo, por exemplo, implica que a forga tem
sentido contrario daquele representado no diagrama. Deve-se dar atenco a este aspecto para
que a interpretagdo do fenémeno seja correta.

Com a convencdo acima apresentada, as equagdes do movimento para o
segmento { tornam-se:
+F

=P +F

el i(i+i)n i(i-1)x Ex Eq. 11
m;¥; = Fuyy + Figonyy — M8 +Fg, Eq. 12
I, 00 = Mgy, + My, Eq. 13

— Vigony = Y B T (1 — Yicien MEicicis
+(Xien — Xi MFianny = =x 0By
—(¥g = ¥i)Fe, +(xg —X)Fg,
As equagdes Eq. 11 e Eq. 12 s@o decorrentes da equagao de Newton para o
movimento linear (Eq. 1), enquanto que a equagdo dos momentos (Eq. 13) é decorrente da
equagiio de Euler para o movimento angular (Eq. 2) relativo a um sistema de referéncia

determinado.
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Estas equacdes descrevem o comportamento do modelo matematico do
membro no modelo de segmentos articulados. Este método de obter as resultantes das forgas e
momentos articulares se denomina dinimica inversa porque parte da cinemaética para a
cinética, ou seja, faz o caminho inverso: da conseqiiéncia & causa do movimento. Esta
abordagem pode ser estendida para o caso tridimensional. O diagrama de corpo livre € util
quando um complexo sistema multi-segmentar deve ser analisado.

Quando as forcas presentes na extremidade distal do segmento terminal do
modelo sio nulas, 0 movimento é uma cadeia-aberta e teremos uma incognita a menos nas
equagdes do movimento. Este ¢ o caso, por exemplo, quando o membro inferior estd em sua
fase aérea e nio mantém contato com o solo. Quando essas forgas ndo sio nulas, diz-se que o
movimento ¢ uma cadeia-fechada, ¢ as forcas de contato entre o segmento € 0 objeto externo,
tal como o solo ou um pedal de bicicleta, devem ser medidas.

As forcas que atuam no sistema corpo humano e sio representadas no diagrama
de corpo livre para cada segmento sdo: as forgas de gravitagéo, as forgas externas e as forgas
intersegmentares.

A forca gravitacional estd presente em todos os segmentos do modelo. As
forcas externas, quando presentes, se distribuem sobre uma area do corpo ou do segmento, tal
como a forca de reagiio do solo aplicada sobre o pé. Para representa-las como vetores,
devemos considera-las agindo sobre um ponto, que ¢ o centro de pressdo. E para calcular os
momentos devido a estas forcas, este centro de presséo deve ser determinado. Finalmente, as
forcas intersegmentares devem ser consideradas no diagrama como sendo a resultante total da
acdo dos musculos e dos ligamentos que atravessam a articulag@o. Dessa forma, nenhum
efeito de friccdio pode ser analisado separadamente por esta abordagem.

Resumindo, para cada segmento € componente vetorial, temos a seguinte

equagdo para o somatorio das forgas:
Z F = Fgra\‘ + Fc.v.: i _I.::im Eq- 14

Portanto, se a for¢a gravitacional I—:gm e as forcas externas F,, forem
conhecidas, juntamente com os dados inerciais e cinematicos (Eq. 1 e Eq. 2), a unica incognita
¢ a componente da forga intersegmentar. Essa resultante decorre do efeito cinético resultante
que cada segmento produz nos segmentos adjacentes, ou seja, ¢ uma grandeza conceitual que

n3o necessariamente esta presente fisicamente em alguma estrutura anatomica.
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Em geral, quando se usa o método da dindmica inversa, deve-se adotar algumas
simplificagdes. Algumas delas s3o consideragdes gerais e ji foram vistas no método da
dinamica direta:

a) cada segmento tem uma massa constante e localizada no seu centro de massa;
b) a localizagdo relativa do centro de massa ¢ constante no tempo;
c) as articulagdes sio modeladas como dobradigas, luvas e articulagdes esféricas;
d) o momento de inércia de cada segmento em relagdo ao centro de massa € constante;
e) as dimensdes dos segmentos sdo constantes;
Além disso, em muitas situagdes, podemos também considerar que:
f) as forcas de fricgdo interarticulares sdo desprezivels;
¢) ndo ha forgas de co-contragio dos musculos agonistas e antagonistas;
h) o atrito do ar ¢ minimo;

Ao levar em conta tais simplificagdes, BRESLER & FRANKEL (1950) foram
pioneiros na utilizagéo da dinamica inversa e no uso do diagrama de corpo livre para a andlise
de forgas internas no corpo humano.

Outros trabalhos classicos e importantes referéncias nesta area sdo 0s de
CAPPOZZO et al. (1975) e WINTER (1990).

Uma soluciio mais simplificada para o problema da dindmica inversa € feita
desprezando-se os efeitos cinematicos, o que permite uma andlise quasi-estatica. O equilibrio
estatico é a condicdo na qual o corpo se manteém em repouso. Deste modo, as for¢as € os
momentos internos e externos ficam balanceados, de modo que, para cada segmento, as

equagdes para o equilibrio estatico se tornam:

zl_:ij =0 Eq. 15

> M;=0 Eq. 16

Quando o movimento € suficientemente lento a analise quasi-estatica pode
fornecer informacdes liteis para a descrigéo do movimento ou servir de anélise preliminar para

uma compreensdo mais complexa do fendmeno.
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3.2.4. Distribuicao das forcas intersegmentares

Apesar de ndo constituir o objetivo do presente trabalho, julgam.os relevante
apresentar uma breve revisdo do problema seguinte & determinagdo de forgas e momentos
intersegmentares, que € a sua distribui¢fio pelas estruturas anatdmicas. Objetivamos apenas
ilustrar com 1sso, mesmo que introdutoriamente, a complexidade na analise de sobrecargas no
aparelho locomotor humano.

Como vimos, o primeiro passo na determinagdo das for¢as musculares e
articulares ¢ baseado em medidas cinéticas e cinematicas (o problema da dinamica inversa).
Esses dados fornecem apenas a resultante de forgas, e ndo sua distribuigdo.

Assim, o segundo passo a ser seguido consiste na determinagdo das forgas que
compdem essa resultante, ou seja, das forgas musculares e articulares. Esse é o problema da
distribuicio de forcas intersegmentares, representado esquematicamente pela Figura 6.
Existem outras forcas internas além dessas que, entretanto, podem ser negligenciadas numa

primeira aproximagao para a constru¢ao do modelo (AN et al., 1995).

Forgase
momentos
intersegmentares
Equagdes de Modelos
Modelos mecinicos distribuigiio fisiologicos dos
dos muisculos e B o—53 Bl E miisculos
articulacoes o IR DR G

M int 3 Z 1\7[ musc il M art

Figura 6: Distribuicio das forcas e momentos intersegmentares.

No problema da distribuigiio das forgas € momentos intersegmentares, € feita a
escolha do modelo mecénico do aparelho musculo-esquelético. Esse modelo deve fornecer a
construcio anatémica dos musculos, ou seja, seus pontos de origem e inser¢ao.

Os dados antropométricos na constituicio do modelo ¢ a determina¢do das
coordenadas de origem € inser¢do sdo, em geral, provenientes de estudos cadavéricos e ainda

carecem de estimativas satisfatorias dos erros provocados nos calculos dos bragos de alavanca

dos musculos. BRAND et al (1982), por exemplo, determinam individualmente a origem ¢ a




37

inser¢do para 47 musculos da extremidade inferior.

Basicamente, hé trés tipos de forgas internas a considerar: as forcas musculares
e nos tenddes e ligamentos, as forgas de contato articulares € as forgas na capsula sinovial. Em
geral, estas ultimas duas sdo combinadas para resultar na for¢a e momento articulares.

Assim, o problema se reduz ao modo de determinar a distribui¢do de forgas

internas. Esse € 0 segundo passo a ser seguido, que consiste em resolver as seguintes equagoes

de equilibrio, para cada segmento:

B, =YF +F Eq. 17

M, =2 M, +M, Eq.18
onde os indices m e @ indicam “muscular” e “articular” respectivamente.

Observa-se inicialmente que o nimero de incognitas excede o numero de
equacdes disponiveis. Apresenta-se entdo o problema de indeterminagao matematica, o qual
apresenta inimeras solugdes (matematicamente possiveis, mas nao necessariamente
representativas para determinada estrutura do movimento).

Denomina-se nimero de graus de redundéncia a diferenga entre o numero de
incégnitas e o namero de equagdes que descrevem o sistema. Para resolver este problema €
necessario reduzir o grau de redundancia, introduzindo equagoes de vinculos ou reduzindo o
nimero de incognitas através de simplificagoes.

Através do conceito de graus de liberdade da articulag@o podemos associar as
incognitas aos vinculos. As articulacdes podem mover-se em varias diregdes de translagdo e
rotacio, mas possuem restrigdes em seus movimentos, isto &, possuem vinculos. Deste modo,
as equagdes de equilibrio dos momentos associadas consistem somente de forgas musculares.
Com as forgas musculares determinadas, as forgas articulares ¢ os momentos podem ser
calculados utilizando-se das demais equagdes do movimento.

Entretanto, esse processo de obter as forcas musculares e articulares

independentemente torna-se inapropriado-sob certas condigdes. AN et al. (1990) mostraram

que, por este procedimento, 0S resultados das forgas correspondem a uma articulagdo instavel

e, portanto, ¢ necessario introduzir for¢as nos musculos antagonistas para se alcangar a

estabilidade.
Portanto, para a distribuicdo das forgas € momentos musculares e articulares,
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podem ser utilizados dois métodos: 0 método de reducio ou 0 método de otimizagio.

Meétodo de reducio

O método de redugio reduz o niimero de incdgnitas ao nimero de equagdes, ou
seja, reduz o numero de forgas desconhecidas agindo em uma articula¢dio para o numero de
equacdes mecanicas disponiveis. Isto € feito através de procedimentos de simplificagdo
funcional e anatémica, como por exemplo, o agrupamento de musculos com fungdes
semelhantes responsdveis por um niesmo mMovimento ou que possuem origem € inser¢ao
comuns, a eliminacio de musculos inativos através da eletromiografia, etc. Este método nédo
considera musculos bi-articulados nem a co-ativagdo dos antagdnicos. Desta maneira as
incégnitas correspondentes a esses musculos sdo eliminadas de forma a possibilitar o calculo
da forca articular. Entretanto, com este método, perdemos os detalhes do comportamento dos
musculos individuais.

Um método de reduciio alternativo é aumentar o nimero de equagles de
vinculos. Adota-se uma distribuicéio de forgas entre os musculos baseados em consideracoes
anatdmicas e observacdes fisiologicas, como por exemplo, considerando a forga muscular

o

proporcional & area da se¢éo transversal do musculo (AN ez al., 1981).

Método de otimizacao

Como vimos, o problema de distribuicdo de forcas ¢ tipicamente
indeterminado. Para resolvé-lo é necessério fazer simplificagdes que podem comprometer os
resultados. Um método de solugao, sem tais simplificagdes, pode ser feito procurando-se uma
solucdo Gtima, isto é, uma solugdo que maxinize ou minimize alguns processos ou agoes.

Nesse método, uma solugdo para o sistema de equagdes ¢é obtida formulando-se
funcdes objetivas e utilizando técnicas de otimizagio matematica. Essas fungGes devem
fornecer candidatos a solugfio, ¢ a melhor soluciio é entdo procurada pelo algoritmo. A
otimizag¢do leva em consideracdo certas regras de solicitacio de movimento € outros critérios
de eficiéncia fisiolégicos. O critério que 0 individuo escolhe, conscientemente ou
inconscientemente, para determinar o controle da acdo do miisculo varia com a natureza da
atividade fisica ¢ com as necessidades peculiares do individuo.

O método de otimizagao utiliza critérios fisiolégicos para minimizagdo de

forcas e, portanto, aumenta O numero de equagdes. Como exemplos de critérios temos o




39

principio da minima forga muscular, o minimo estresse muscular € 0 minimo consumo
energético (HATZE, 1976). A maioria dos critérios encontrados na literatura, no entanto, nao
¢ clara, ignora a agéo dos ligamentos e ndo considera apropriadamente a acdo dos musculos
antagonistas (COLLINS, 1995).

Os critérios de otimizagao possiveis sdo muitos, ¢ a escolha ndo € ébvia. Para
resolver o problema de otimizag#o, o seguinte procedimento pode ser seguido:

a) definir a funcdo custo;

b) identificar as funcdes de limitagdo;

¢) especificar as variaveis;

d) fixar valores apropriados para as variaveis.

A formulagio matemética de critérios fisiolégicos mais elaborados surgiu no
fim da década de 60. MacCONAILL (1967) definiu um principio de minima for¢a muscular
total, onde a forca muscular total empregada para manter a postura ou desempenhar um
movimento nio é maior do que aquela necessaria e suficiente para tal. Por conseguinte, isto
minimiza a soma das forcas musculares. Atualmente, esta fun¢io tem sido usada
extensivamente (PEDOTTI et al.; 1978; SEIREG & ARVIKAR, 1975).

A soluciio para a distribuicdo das forgas musculares deve ser sensivel ao
método de otimizacdo especifico ou fungdo objetiva utilizada. Por outro lado, o valor da forca
articular nio deve variar muito com o método. Assim, dependendo da proposta do estudo, a
selecdo do critério de otimizagdo ndo deve ser critica. Contudo, o problema de indeterminagao
nio esta totalmente fechado e deve-se ainda procurar estabelecer metodologias para sua

solucio, bem como verificar experimentalmente essas solugdes, com medidas diretas ou

indiretas.

3.3. Modelos anatomicos

3.3.1. Modelos antropométricos

Para termos uma nogao dos modelos antropométricos existentes na literatura,

apresentamos um resumo dos estudos feitos a cerca de tais modelos (SACCO et al,, 1995). Os

modelos empregados em Riomecanica constituem-se da representacdo geometrica € das
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propriedades inerciais da massa corporal total ou segmentar do corpo humano, e devem fazer
uma aproximagéo de suas caracteristicas fisicas.

Em funcdo do proposito do estudo, adota-se um modelo adequado 4 obtengdo
das varidvels biomecénicas ¢ ao célculo das grandezas relacionadas & situagdo real do
movimento estudado.

Nem sempre um modelo mais completo, e portanto mais complexo, € o mais
adequado, pois também devem ser considerados os protocolos relacionados a obtengdo das
medidas antropométricas associadas ao modelo.

O modelo antropoméirico deve permitir calcular os parametros para o estudo
cinematico do movimento, que s3o: a massa, a posi¢do do centro de massa do corpo ou do
segmento, e o momento principal de inércia. Para o problema da distribui¢do de forgas
intersegmentares no estudo dindmico do movimento, devemos determinar os bragos de
alavanca musculares ¢ os momentos de rotacio na articulagio, e para isso € necessario
determinar a origem ¢ a insergio desses musculos, através de estudos desenvolvidos na
literatura, como por exemplo, SEIREG & ARVIKAR (1973) e BRAND et al.(1982).

A antropometria é um importante aspecto a ser abordado na investigagdo de
forcas internas, pois fornece elementos para a construcio do modelo mecéanico que,
consequentemente, possibilita o calculo dos momentos articulares e a determinag@o das linhas
de ac#o das forgas. Entretanto, o sistema humano é muito complexo para ser representado em
todos os seus detalhes, e simplificagdes sdo necessrias para a sua manipulag@o. Estas
simplificagdes estdo vinculadas aos propositos do estudo a ser feito, pois podem influir mais
ou menos nos resultados e sdo orientadas por determinantes antropomeétricas.

Na elaboragio de um modelo biomecanico para a determinagdo de forgas
internas, o primeiro passo a ser seguido € a defini¢io do modelo mecanico. Este devera conter

a forma dos segmentos da estrutura de corpos rigidos, (no caso de se adotar tal concepgao)

bem como seus respectivos valores de massa e posi¢do dos centros de massa. A determinagao

do ntimero de graus de liberdade de cada articulacdo e a localizagao dos centros de rotagio de
[=)

cada um possibilita o calculo dos momentos principais de inercia. Para o calculo dos

momentos. é necessaria a localizacdo dos pontos onde sio aplicadas as forgas ativas e
9

passivas, devido a agdo dos musculos e a reagdo das articulagdes, respectivamente. A

construcio do diagrama de corpo livre permitira, em seguida, a formulagao das equagoes do
< te)

movimento.
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As variaveis antropométricas fundamentais sio: a massa m de cada segmento i
(m;), a localizagdio do centro de massa (rcy;), 0 momento de inércia dos segmentos relativos
aos eixos de rotagdo k (), e a localizagdo dos pontos de agio das forgas.

No caso geral, o momento de inércia pode ser caracterizado pelo tensor de
inércia. Entretanto, podemos escolher um sistema de coordenadas que tenha os eixos
coincidentes com os eixos principais de inércia, de modo que os produtos de inércia sejam
nulos. Desta forma, para o sistema de coordenadas retangular, devemos apenas determinar os
momentos de inércia em relaciio ao centro de massa sobre os eixos X, y € z. Se ainda forem
feitas simplificagdes, tais como considerar o problema bidimensional com o eixo de rotagdo

perpendicular ao plano x-y por exemplo, podemos escrever:
= jrzdm = I(xz +y*)dm Eq. 19

No entanto, ndo dispomos detalhadamente a localizagdo de cada elemento de
massa (dm). Considera-se entdo o material homogéneo de densidade uniforme p, de modo que

obtemos:
I = p[r?dv Eq. 20

onde dV é o elemento de volume correspondente ao elemento de massa dm e r € a distancia do
clemento de massa ao eixo de rotagio (que passa pelo centro de massa - CM).

Estas grandezas podem ser obtidas através de métodos experimentais ou
através de modelos tedricos. O emprego de um ou de outro método deve ser escolhido
adequadamente, levando-se em conta o grau de precisio dos dados obtidos bem como a
relaciio custo/beneficio em relagdo a proposta de utilizacdo das variaveis.

As primeiras tentativas experimentais para se determinar os valores de massa,
volume, densidade e centro de massa do corpo humano e de segmentos individuais, foram
feitas em cadaveres através da segmentagio dos corpos (BRAUNE & FISHER, 1889, apud
Nigg & Herzog, 1994; DEMPSTER, 1955a; CLAUSER ez al., 1969; CHANDLER et al,
1975). Existem dificuldades metodolégicas quanto 2 definicdo da segmentagdo, 2
determinagio das densidades médias e a escolha, ou disponibilidade da amostra de cadaveres.
Devido a estes fatores, quando €ssas varidveis sio comparadas aos estudos in vivo, elas
apresentam um alto grau de dispersao (ZATSIORSKY & SELUYANOV, 1983).

A literatura apresenta, portanto, possibilidades para a determinagao de massa,
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centro de massa € momento de inércia obtidos através de estudos cadavéricos, mas seus
resultados sdo apenas valores médios de sujeitos nio representativos.

Outro método ¢ feito através da determinagio experimental do volume dos
segmentos de individuos in vivo, por técnicas de imersio em 4gua, ressonincia magnética,
tomografia computadorizada, fotogrametria, péndulo fisico, aceleragdo de segmentos, etc.
Outros métodos calculam a massa pelas densidades médias obtidas da literatura, ou
densidades ndo uniformes obtidas destas técnicas (DEMPSTER, 1955b; DRILLIS &
CONTINI, 1966; HAY, 1973).

Os métodos experimentais mencionados acima, se comparados as abordagens
antropométricas teéricas, sio menos precisos, apesar do custo elevado da aparelhagem
necessaria e do treinamento de pessoal especializado na manipulagio dos equipamentos
(NIGG & HERZOG, 1994).

Esses métodos parecem apropriados para determinar massas relativas,
localizagiio de CM segmentares ¢ volumes. Entretanto, as propriedades inerciais podem ser
determinadas através de modelos matematicos, tendo como variaveis de entrada as dimensdes
antropométricas obtidas de protocolos determinados.

A preocupagdo com a precisdo dos valores das variaveis utilizadas num modelo
deve levar em conta a influéncia destas nos resultados finais. Assim, para a determinaggo das
massas segmentares, a utilizago de valores de densidade uniforme, da literatura, ao invés de
densidade nzo uniforme, introduzem e€ITOS MMENOS significativos do que os valores dos
volumes obtidos pelos procedimentos citados.

Na determinagio das forgas internas resultantes nos musculos e tenddes, e
cargas nas articulagdes, as varidveis antropométricas sdo dados de entrada tanto para a
cinemetria como para a dinamometria. Assim, a precisao das propriedades inerciais € de
fundamental importancia para 0 estudo dessas forgas. Portanto, 0 €mprego de modelos
matematicos é o mais recomendado, quando se preza a precisio do modelo.

Ao invés de se determinar as propriedades inerciais experimentalmente, o

corpo humano pode ser representado com um modelo matematico, cujas caracteristicas

permitam o calculo de tais grandezas.
Esses modelos sdo baseados em estruturas de corpos rigidos articulados, com

densidade uniforme, formas geomeétricas simples € eixos articulares moveis. Eles permitem o

célculo das propriedades inerciais em varias posigdes € sao usados em simulagdo do
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movimento humano. Em geral, medidas antropométricas sio tomadas de um sujeito, ou sdo
utilizados procedimentos de fotogrametria para se determinar as dimensées dos segmentos,
usadas como dados de entrada no modelo.

A seguir, apresentamos resumidamente algumas caracteristicas dos modelos

antropomeétricos mais utilizados em Biomecanica, segundo NIGG & HERZOG (1994).

3.3.1.1. Modelo de Hanavan

O modelo de Hanavan (HANAVAN, 1964) ¢ formado por 15 segmentos,
constituidos por cilindros, elipsoides e sec¢des de cones circulares (Figura 7a). Os membros
se movem em torno de pontos fixos e sdo conectados por articulagdes sem massa. A massa, a
localizacio do centro de massa e os momentos de inércia sdo calculados da geometria dos
solidos. Para dimensionar os solidos geométricos do modelo, sdo realizadas 25 medidas
antropométricas no sujeito, sendo 14 perimetros, 10 comprimentos ¢ o peso total. O célculo
das massas segmentares ¢ feito através das equagdes de regressao de Barter (BARTER, 1957).

Os resultados do momento de inércia apresentaram uma dispersdo de 10% em
relaciio 4 média dos valores experimentais da literatura, e o centro de massa do corpo, uma
dispersdo de 1,8cm.

Uma das principais criticas ao modelo de Hanavan ¢ a nio segmentagdo do
tronco inferior em abdémen e pélvis, o que limita as deformacdes para movimentos de flexao

e extensdo do tronco.

3.3.1.2. Modelo de Jensen
Este modelo (JENSEN, 1976, 1978) é baseado no método fotogrameétrico, no
qual o corpo € seccionado em zonas elipticas de 2cm de espessura, em cada um dos 16

segmentos (Figura 7¢), formando uma grade sobre a superficie corporal. O centrdide € 0

volume de cada secdio elipsoide sdo determinados geometricamente, ¢ o volume dos

segmentos e do corpo ¢ a soma das secoes elipsoides. A massa € calculada utilizando-se esses

valores de volume e valores de densidade média, obtidos da literatura. Os momentos de

inéreia sio calculados para cada elipsoide, €0 momento de inércia total ou segmentar ¢ feito

utilizando o teorema dos €ixos paralelos.
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Os dados do sujeito séo obtidos posicionando os segmentos paralelamente ao
eixo do corpo para serem feitas as marcagdes da grade vertical e horizontal sobre a superficie
corporal, sendo entdo fotografadas. As fotos sio digitalizadas e segmentadas para se efetuar o

calculo dos parametros inerciais.

Esse meétodo apresenta resultados com 2% de disperséo em relagio aos valores

experimentais da massa.

3.3.1.3. Modelo de Hatze

Esse modelo, constituido por 17 segmentos rigidos (Figura 7b), apresenta
melhoras significativas em relagio aos modelos anteriores (HATZE, 1980). Ele inclui os
ombros como segmentos; considera diferencas de densidade, forma, etc., entre os sexos;
considera flutuagdes de forma para cada segmento; considera variagdes de densidade ao longo
das secgdes transversas e longitudinais, baseadas nos estudos de Dempster; considera a
assimetria segmentar; é valido para criangas e sujeitos com mudangas morfolégicas; modela
os pulmdes com baixa densidade, etc.

Entretanto, o modelo de Hatze requer 242 medidas antropométricas, o que
aumenta a dificuldade na localizagio de todos os segmentos. Outra critica a esse modelo € a
sua grande dependéncia das medidas individuais, o que dificulta a generalizagdo de resultados

para uma certa populagao.

O erro médio para a massa total, apresentado por este modelo, € de 0,26%.

3.3.1.4. Modelo de Yeadon

Esse modelo de 11 segmentos rigidos permite o calculo de parametros Inercials

para 20 segmentos individuais, considerando 40 s6lidos separados (YEADON, 1989a, b). Sdo

necessarias 95 medidas antropométricas do sujeito para definir os parametros geometricos €

inerciais. Os calculos de massa, centro de massa ¢ momento de inércia, baseados na

geometria, utiliza valores de densidade uniforme para os segmentos, € apresentam um €rro em

: i i em ser minimizados para até 1% se
torno de 2,3% relativos aos valores experimentals, que pod D

forem feitas corregdes nos valores de densidade.
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3.3.1.5.Modelo de Zatsiorsky

Esse modelo € baseado na combinagio de medidas antropométricas e na técnica
de varredura por raios gama (ZATSIORSKY et al., 1984, apud AMADIO, 1989), que
permitiu determinar a distribui¢do de massa e densidade dos segmentos pela absorgio desses
raios pelos tecidos. O modelo ¢ constituido por 16 segmentos sélidos com formas geométricas
diversas (Figura 7d), a saber: pé, perna, coxa, m#o, antebrago e brago para cada lado do corpo,
cabeca e tronco superior, médio e inferior. Os parametros inerciais sdo calculados através das
equagdes de regressdo do modelo, baseadas em dados de 115 sujeitos do tipo caucasiano (100
homens e 15 mulheres, com idade média de 24 e 19 anos respectivamente). Nenhum outro
estudo utilizou essa amostra anteriormente. As equagdes de regress@o fornecem rapidamente
os valores desses pardmetros com poucas medidas antropométricas do sujeito (peso, altura e
32 medidas antropométricas). Os valores obtidos, comparados com valores experimentais da

literatura, apresentam um erro menor do que 10%.

3.3.1.6. Modelo de Dempster

WINTER (1990) descreve os resultados de diversos autores ¢ apresenta um
modelo antropométrico constituido por 13 segmentos (Figura 7e). Distingui-se do modelo de
Zatsiorsky, descrito acima, pelo agrupamento da cabeca e das partes do tronco em um SO
segmento.

O modelo descrito por WINTER (1990) descreve as dimensdes dos segmentos
baseados nos estudos cadavéricos de Dempster mencionados anteriormente. Winter apresenta
um conjunto de valores médios para as dimensbes dos segmentos eXpressos como
percentagens da altura total do corpo, preparados por Drillis & Contini. Essas dimensoes,
entretanto, servem somente como aproximagdes para O €aso onde ndo hia melhores dados,
preferivelmente as medidas diretas feitas no sujeito.

Da mesma forma, a massa de cada segmento é dada em fungao da massa total,
de giragdo desses segmentos, em funcdo de seus

e o centro de massa, bem como O raio

comprimentos. Esses dados sao compilados de DEMPSTER (1955a).
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d) Y e) ﬁ

Figura 7: Modelos antropométricos: (a) Hanavan, (b) Hatze, (c) Jensen, (d) Zatsiorsky,

(e) Dempster.

3.4. Analise do andar humano: caracterizacio funcional

Com proposito didatico auxiliar, apresentamos a seguir um resumo das

defini¢des, termos € convengdes comumente usados em Biomecénica, relacionando-as a

metodologia utilizada neste trabalho. Procuramos contextualizar a presente tematica que, por




47

sua natureza interdisciplinar, ¢ freqiientemente utilizada de forma errdnea ou abusiva quanto
aos conceitos ou formalismos. Técnicas e termos, muitas vezes inconsistentes, tornam a
validagdo de alguns experimentos dificil e até impossivel.

Assim, por considerarmos a importancia comparativo-interpretativa de nossos
dados com os da literatura, optamos por esta introdugfio conceitual, a fim de facilitar a
padronizagdo deste documento com a literatura cientifica aqui referida e discutida.

O andar é o0 mais comum dos movimentos do ser humano. Uma certa pessoa ira
executar sua marcha de uma maneira muito repetitiva e caracteristica, e tdo unica que €
possivel reconhecer uma pessoa & distincia pelo seu caminhar. O padrio de variabilidade de
uma passada no dia-a-dia ¢ moderadamente baixo (WINTER, 1991).

O ciclo do andar é uma seqiiéncia orquestrada de eventos elétricos e mecénicos
que culminam na propulséo coordenada do corpo através do espago. Esse ciclo € também um
esforco coordenado entre o sistema nervoso, o sistema muscular e o sistema esquelético. Por
isso, as acdes musculares sdo extremamente complexas, de maneira que a nogdo de que 0s
musculos simplesmente se contraem € causam rotagoes nas articulagdes é muito simplificada
(LIEBER, 1992).

Dentre as forcas a que mais comumente estamos expostos, destaca-se a forca de
reacdo do solo, que pode ser mensurada através das plataformas de forga durante a marcha.
Fssa variavel biomecanica mostrou ter um comportamento padrdo constante € repetitivo,
independente das condigdes do solo, idade dos sujeitos ou velocidade do andar. Esse padrao
apresenta, no entanto, determinadas caracteristicas que podem ser alteradas devido a
condicdes ambientais ou do sujeito, como a presenca de uma patologia. Sua forma geral,
porém, é constante e regular (LOBO DA COSTA & AMADIO, 1995).

O ciclo do andar ¢ dividido, para cada pé, em uma fase de apoio (quando o pé
esta sobre o solo) e uma fase de balango (quando o pé ndo esta sobre 0 solo).

No individuo normal, a fase de apoio comega quando o calcanhar contata o
o o restante do pé desce. O instante no qual a

solo. Essa é seguida pelo pé-aplanado, quand

fase de balango do pé passa 3 fase de apoio ¢ chamada de apoio médio. Essa € seguida pela

retirada do calcanhar, quando 0 calcanhar se levanta € 0 peso corporal é suportado pelo ante-

pé. A fase de apoio termina com a retirada dos dedos, quando o restante do pé deixa o solo.
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A fase de balango é dividida em uma fase de aceleragio e uma fase de
desaceleragdo, com um balanco médio, o qual corresponde a fase de apoio médio, sendo o

instante no qual os dois pés estdo lado a lado, conforme ilustrado na Figura 8 (WHITTLE,
1995).

} Fase de Apoio Fase de Balango
b
";/ ﬁ.ff- ) .f'{’f
contato pe medio  retirada  retirada medio contato
do aplanado  apoio do do balango do
calcanhar calcanhar  dedo calcanhar

Figura 8: Representagio da posi¢io dos membros inferiores durante um ciclo unico do
andar, do contato do calcanhar direito ao contato do calcanhar direito (adaptado de

WHITTLE, 1995)

A fase de duplo apoio é caracteristica do andar e existem varios fatores que a
determinam, sendo que um deles ¢é fato de o tempo de apoio ser maior do que o de balango,
criando uma sobreposigdio entre as fases de apoio de ambos os lados, ou sgja, um tempo de

duplo apoio, quando ambos 0s pés estdo no solo no mesmo instante.

O tempo de apoio simples para o pé € o tempo em que somente um pé esta no

solo, enquanto o outro estd em fase de balango.
Com a transferéncia do peso corporal sobre 0 membro de apoio, ocorre o pe

aplanado num tempo correspondente a aproximadamente 10% do ciclo do andar, a retirada do

calcanhar a 45%, e a retirada do dedo a 60% desse tempo.
Em fungdo disso, outra classificagio tem sido também utilizada. Ela foi

desenvolvida pelo Rancho de Los Amigos Medical Center (PERRY, 1992), e reconhece que

ha trés tarefas durante o andar: a recepgdo do peso,
o avango do membro (2 fase de balango). Na sub-fase de

o suporte de um inico membro

(relacionadas & fase de apoio), €

recepcdo do peso, ocorre o contato inicial, e a resposta 4 carga; na sub-fase de suporte de um

lnico membro. ocorre o apoio médio, o apoio terminal € 0 pré-balanco; e na fase de avango do
?

membro. ocorrem as sub-fases de balanco inicial, balango médio e balango terminal, como
b

demonstrado na Figura 9.
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\
W A

m:m Resposta a Médlo Apoio  Pré-balango Balango Balango Balanco

carga apoio terminal Inicial Médio Terminal
Recep;ao do Peso Suporte de Membro Unico Avango do Membro
Fase de Apoio Fase de Balango

Figura 9: Representacio esquematica das fases do andar segundo a classificagio

proposta por Rancho de Los Amigos Medical Center (adaptado de HARRIS &
WERTSCH, 1994)

A fase do movimento estudada foi o apoio completo de um membro inferior,

devido as limitacdes na obtencdo da forga de reagdo do solo de apenas um membro, por

apenas uma plataforma de forga.
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4. MATERIAIS E METODOS

Apresentamos a seguir a metodologia empregada no presente trabalho. A fim
de atender os objetivos através de procedimentos experimentais, sele¢do de formalismos e
rotinas operacionais, ilustraremos importantes aspectos para a determinagdo de forgas e
momentos intersegmentares do segmento inferior humano, de forma a caracterizar a natureza
interdisciplinar do presente estudo. Cada etapa seréd detalhada ao longo deste capitulo, nos
itens subsequentes.

Como método mais adequado para a determinagio das forgas e momentos
intersegmentares foi escolhido o da dindmica inversa. O movimento adotado para esse
procedimento foi o andar humano, efetuado por um sujeito cujo aparelho locomotor nao
apresentava distirbios de normalidade. A fase do movimento estudada foi o apoio simples de
um tnico membro, devido as limitagdes na obtengdo da forga de reagdo do solo para dois
membros, 0 que exigiria o emprego de duas plataformas, nao disponiveis em nosso
laboratorio.

Os procedimentos experimentais envolvidos foram a antropometria, a
cinemetria e a dinamometria.

Para a antropometria optamos por um modelo de facil aplicagdo e ripida
mensuracdo, sem no entanto tornar a rotina de calculo vinculada exclusivamente ao modelo
escolhido.

O membro inferior esquerdo foi modelado em 3 segmentos: pé, perna e coxa. (@)
resto do corpo, formando o conjunto cabega-tronco-membros superiores mais o membro

inferior direito, ndo foi segmentado. A analise se reduziu a fase de apo1o do membro infernor

esquerdo, pois nao foi possivel o registro da forca de reagao do solo sobre o pe direito.

As articulacdes de interesse sao, portanto, o tornozelo, joelho e o quadril para

o membro inferior em questao.

Na cinemetria, para 0 registro do movimento, utilizamos uma camara de video
L)

c . video foram reproduzidas
SVHS. Posteriormente a coleta, as imagens gravadas numa fita de p

:,' '(f’ i ‘ - { f 1 0S
€ 1 3 o a a0 daS COOldenddaS de Iﬂtel esse, que no caso oran

i i rmitisse a
centros articulares. Para tanto, desenvolvemos um programa em Visual Basic que pe
C .
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calibragdn 60 Shlenia, 8 digitalizagéo dos pontos e a reconstrucdo bidimensional desses
pontos, atraves do método DLT (Direct Linear Tranformation, ABDEL-AZIZ & KARARA

1971). Este sistema foi denominado X-Cine.

Na dinamometria, os dados da forga de reagio do solo e do ponto de aplicagéo
dessa for¢a foram coletados utilizando-se uma plataforma de forga Kistler®.

Para o calculo das variaveis antropométricas, massa € momento de inércia dos
segmentos, de acordo com o modelo de Dempster, como descrito por Winter, implementamos
uma rotina em Matlab®. As varidveis comprimento dos segmentos foram obtidas diretamente
das imagens digitalizadas e as posigdes dos centros de massa desses segmentos, utilizando
esse mesmo modelo, também foram calculadas utilizando uma rotina em Matlab®.

As coordenadas digitalizadas das articulagdes, apds serem tratadas com um
filtro passa-baixa, serviram para o célculo dos deslocamentos angulares e dos deslocamentos
lineares dos centros de massa dos segmentos. Com isso, procedemos & derivagdo dessas
grandezas a fim de obter as aceleragdes angulares e lineares dos segmentos.

As componentes da forga de reagdo do solo e da posigdo do centro de aplicagdo
dessa forca no plano do movimento também foram devidamente tratadas, afim de suprimir os
ruidos de fontes indesejadas no sinal,

Finalmente o diagrama de corpo livre para cada segmento foi desenhado € as
equacdes do movimento determinadas e implementadas em Matlab®.

Esquematicamente podemos representar 0 algoritmo utilizado neste trabalho

conforme o diagrama da Figura 10.
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4.1. Protocolo de aquisi¢do de dados

4.1.1. Amostra experimental

Para a concretizagdo e implementagdo do procedimento foi selecionado um
sujeito voluntario, normal e saudavel, cujas fungdes do aparelho locomotor e neuro-muscular
nao apresentavam comprometimentos aparentes, para efetuar o movimento do andar € a
seqiiéncia de testes.

O sujeito declarou concordancia em participar do experimento apés receber
detalhada explanagio sobre o estudo e sobre o teste ao qual seria submetido. Era do sexo
masculino, com 30 anos de idade, estatura de 1,68 (+0,005) m, e massa corporal de 68,0
(£0,1)kg.

A estatura medida foi a distancia em linha reta entre o vértex e a regido plantar
do pé, estando a cabega orientada no plano de Frankfurt (linha imaginaria que passa pelo
ponto mais baixo do bordo inferior da Srbita direita e pelo ponto mais alto do bordo superior
do meato auditivo externo direito), os calcanhares unidos e a ponta dos pés afastados
formando um angulo de 45°. Essa medida foi tomada com o estadidmetro e o individuo

estando na posigdo ortostatica e em inspiragdo profunda.

A massa corporal foi medida atraves de uma balanga clinica.

4.1.2. Selecdo do movimento analisado

O andar humano foi escolhido por ser O movimento mais comum do ser

humano e, por isso, um importante movimento estudado em Biomecanica, consequentemente,
3 b

de abrangéncia e utilidade para as pesquisas desenvolvidas no Laboratério de Biomecanica da

EEFE-USP. onde foram desenvolvidos oS rabalhos, bem como para outros centros de

investigacdo.

O sujeito executou as tarefas do teste ao longo de uma passarela com piso

i : . Para um
emborrachado, de espessura aproximada de 2mm, caminhando com 0S pes descalgos. Para
b
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membro inferior, o sujeito utilizou trajes leves e esportivos.

O sujeito realizou o teste com o auxilio de um marcador de ritmos, procurando
realizar os apoios de acordo com o metrénomo. O teste foi realizado em cadéncia lenta, sendo
o valor de passo do metrénomo de 116 bpm. Para melhor controle da variavel velocidade foi
marcada, no solo onde o individuo andava, uma distancia de 5 m, € o tempo para percorrer tal
distancia foi cronometrado.

Para cada repeticdo do teste, interpretamos um unico ciclo da passada, apesar
do sujeito ter executado quatro ou cinco ciclos completos. Esse procedimento foi necessario
em funciio de garantirmos a reprodutibilidade do movimento e ainda, a sua regularidade e

estabilidade no ciclo analisado, através do controle da velocidade constante nessa fase do

deslocamento.

O tempo médio para percorrer o trajeto foi de 3,79 (£ 0,09) s. O sujeito realizou

20 repeti¢des nessa velocidade.

4.1.3. Descriciio e montagem experimental dos equipamentos

Antes de proceder ao teste, foram tomadas as medidas antropométricas do
sujeito, conforme descrito anteriormente.

O movimento foi executado sobre uma passarcla ao longo da sala do
laboratério, com dimensdes aproximadas de 10 m de extensdo por 1 m de largura. Foram
colocadas marcagdes de referéncia no solo, distantes 5m uma da outra, com O proposito de
medir a velocidade horizontal média do andar. A primeira marca se localizava 3,5 m anterior
ao centro da plataforma, que s€ localizava no centro do percurso na passarela, e a segunda

marca a 1,5m posteriormente a esse centro. Entretanto, o inicio da caminhada pelo sujeito se

. i - 0
realizava a uma distancia maior, de forma a tornar 0 movimento 0 mais natural e regular

possivel.

eali g 0 percurso com um crondmetro
Um observador realizou a cronometragem do p

Ly : : do. do membro a ser
comercial utilizado em competicoes esportivas. Quando o pe esquerco,

. -~ ,I o & 2 0
estudado, ultrapassava as marcagoes no solo, na avaliacdo visual do SXpen
C )

crondmetro era disparado.
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4.1.3.1. Plataforma de for¢a de reagio do solo

Foi utilizada uma plataforma de forca de reacio do solo Kistler Instruments
AG., tipo 9287-A, com superficie de medigio de 600 x 900 mm. Essa plataforma de forca €
baseada em quatros transdutores piezoelétricos, dispostos a uma distancia de 350 mm do eixo
transversal € 210 mm do eixo longitudinal da plataforma. Cada transdutor possui 3 cristais
piezoelétricos, um sensivel a pressdo exercida na direg@io vertical e os outros dois as diregdes
horizontais. O desenho e a fixagdo dos transdutores permitem uma medida virtualmente sem
deslocamento desses transdutores.

Dependendo da diregiio da forga, os cristais geram cargas positivas ou
negativas, proporcionais a essas forcas. Os sinais sio entéo enviados, por intermédio de cabos,
a um amplificador de sinais tipo 9865 B (Amplificador de cargas de oito canais Kistler AQ),
que converte as cargas em voltagens analégicas. Esse amplificador ¢ programado
automaticamente, de modo que se possa obter a mensuragdo tridimensional (Fx, Fz, Fy) da
forca reagdo do solo.

O sinal condicionado foi enviado para um conversor A/D e o Programa de
funcdes BIOWARE da Kistler AG (Biomechanical Software Analysis System and
Performance Module Type 282A1-20), que permite analise, tratamento e armazenamento dos
dados de pesquisa. A Figura 11 esquematiza as grandezas de medida da plataforma de forga
Kistler, que foi utilizada.

A plataforma permite nao s6 a analise da forca reagdo do solo nas componentes
vertical, horizontal e transversal (Fz), como tambén1 o conhecimento dos momentos nas trés
direces, as coordenadas horizontais do ponto de aplicagao da forga e o torque (momento

livre) num eixo normal & superficie da plataforma de forca. Além dessas grandezas, podemos

extrair o tempo de contato do pé com o solo, que ¢ importante pardmetro tanto para a

temporizagio do movimento, COMO para a selegdo do tempo de tratamento dos dados, que sera

descrito posteriormente.
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z I,

(a) distancia entre o eixo de aquisi¢do do sinal ao eixo Y: (b) distancia entre o eixo de aquisi¢do do sinal ao eixo
X: (F) forca resultante sobre a plataforma: (M) momento vetor resultante depois da redugdo de todas as forgas e
momentos atuantes ao ponto de origem das coordenadas (1-2-3-4) componentes piezelétricos tridimensionais
para a aquisi¢do de forga.

Figura 11: Defini¢io das grandezas de medida da plataforma de for¢a (adaptado de
KISTLER INSTRUMENTE AG, 1993).

O sistema Bioware permite selecionar o tempo de coleta e a freqiiéncia de

amostragem do evento analisado. Utilizamos uma freqiiéncia de amostragem de 1000Hz, e um

tempo de aquisi¢do de 5 s, suficiente para registrar todo o tempo de apoio do membro infertor.

Nio sendo objetivo apresentar aqui uma descri¢éo mais detalhada do

funcionamento e operagdo da Plataforma Kistler e do Sistema Bioware, o leitor ¢ remetido aos

manuais dos referidos equipamentos ¢ 4 literatura especializada.

Definiu-se ainda o sistema de coordenadas de acordo com a posi¢ao €

orientacdio da plataforma para a adequagdo da saida das varidveis quantificadas a partir da

Plataforma Kistler®, conforme indica o diagrama da Figura 12. Esse sistema de coordenadas

é o definido pela ISB (International Society of Biomechanics), mas girado de 180° em torno

do eixo vertical para adaptar as condicdes de coleta no Laboratério de Biomecanica da EEFE-

ou o sentido do movimen
tido positivo do eixo longitudinal (eixo X). As

i to da direita para esquerda. Dessa forma, a
USP, onde se convencion

progressao do movimento 0CoITe no sen
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coordenadas do centro de aplicagio da forga de reagiio do solo sio definidas segundo o

sistema indicado i : :
na Figura 12, com a origem localizada no centro da plataforma, sob sua
superficie.

Slstema do Laboratério (correspondente ao
Sistema ISB girado 180° em torno do eixo vertical)

Y

Plataforma Kistler®

Figura 12: Sistema de referéncia adaptado para a plataforma de forca.

4.1.3.2. Equipamento de video

Para a filmagem do movimento, que deveria ser feita simultaneamente a coleta
da forga de reagdo do solo, utilizamos uma camara de video SVHS Panasonic-9000 fixa a um
tripé. O sinal de saida da camara era acoplada a um monitor de imagem, o qual permitia o

controle visual do campo de visao para a gravacdo das imagens.
Esta camara foi fixada a uma distancia de 3,50 m ao plano do movimento € a

uma altura de 0,70m, medida da lente ao plano médio do movimento, de forma a permitir 0

maior campo de visdo possivel para 0 movimento analisado (Figura 13). Neste plano, a

imagem cobria uma regiao de 1,10m de altura por 1,60m de extensdo aproximadamente.

Vale lembrar que o plano médio de progressdo do movimento ¢ definido como

o plano vertical médio ao longo do qual o centro de massa do corpo se move durante a fase de
apoio.

O ambiente fol preparado de modo a permitir um 1magem clara e com

contrastes adequados entre O sujeito e o fundo de imagem, tendo sido iluminado com duas

limpadas de 1000W de poténcia.
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Antes da execugio e filmagem do movimento, procedemos 4 filmagem de um
sistema de calibragio, constituido por uma estrutura metalica em forma de cubo. As arestas
desse cubo tinham Im de comprimento e, a cada 0,5 m, havia marcagdes visiveis, no centro
das arestas e nos vertices do cubo. Como a anélise do movimento seria bi-dimensional, uma
face do cubo foi colocada no plano médio do movimento que se realizaria, ou seja, sobre o
eixo longitudinal da plataforma.

Esse procedimento de calibragio foi repetido apds a execugio do experimento,
para garantir que a camara ndo tivesse sofrido deslocamentos em sua posigdo, o que
comprometeria a fidelidade das coordenadas espaciais reconstruidas.

Outro procedimento necessario na preparagéo da filmagem foi a marcagdo dos
centros articulares, sobre a superficie da pele do sujeito. Essa marcagiio consistia de uma
tintura especial (1apis dermografico), resistente ao suor e & gordura da pele. Para permitir um
melhor contraste e visibilidade na reprodugdo das imagens, foi feito, em cada ponto
anatdémico, um circulo branco, de aproximadamente lem de didmetro, sobre um circulo preto,
de cerca de 4cm de didmetro. A identificagdo e localizagdo desses centros articulares ¢
referéncias anatdmicas (descritos na proxima segdo) foi realizada por um anatomista,
profissional da area de biomecanica.

Para indicar o numero da tentativa sendo executada havia um indicador
numérico ao fundo da imagem. A filmagem foi feita continuamente, mas cada tentativa

durava em média, dentro do campo visual da camara, cerca de Is.

A Figura 13 representa esquematicamente a montagem experimental dos
o

equipamentos.
Apbs o término dos preparativos, foi dada seqiiéncia as tentativas do teste. Um
jel ' equado
breve ensaio do movimento foi executado pelo sujeito, a fim de estabelecer o ritmo adeq

0 ici io da perna esquerda
4 sua caminhada, conforme o metronomo, e condicionar O apoio ) q

plataforma, sem haver o duplo apoio sobre esta.
nutos, € o tempo total, contado desde a

aproximadamente no centro da

As 20 tentativas Jevaram cerca de 30 m1

1 d iminar dos ar uivos
prepar agﬁo do ambiente € do sujeito até o encerramento € verlﬁca(;ao prellmln q
’

c i 1 te 2 horas.
de dados, incluindo as tentativas, fol de aprox1madamen
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Figura 13: Esquema de montagem experimental dos equipamentos

Para os procedimentos de processamento € analise dos dados foram utilizados
softwares para PC especificos, uma rotina em Visual Basic especialmente desenvolvida, o

Matlab® for Windows 4.2¢.1, e o Microcal™ Origin™ 4.10. Essas rotinas de calculo serdo

descritas nas se¢des seguintes.
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4.2. Dados antropométricos do segmento inferior

O modelo antropométrico utilizado como amostra para a implementagio da
rotina de calculo das forgas e momentos intersegmentares foi o modelo de Dempster, como
descrito por Winter. Este modelo apresenta-se como sendo de facil aplicagio e rapida
mensuragio das variaveis de entrada, que s30 somente a massa ¢ a altura total do sujeito.

Entretanto, vale ressaltar que a metodologia apresentada néo estd vinculada ao
modelo escolhido. Para os biomecanicos, 0 emprego de um ou outro modelo antropométrico
deve ser analisado, conforme o objeto e proposito do estudo. Estudos recentes demonstram
que diferentes modelos antropométricos t€m uma influéncia relevante sobre os resultados, por

exemplo, do calculo de energia mecanica da marcha humana (CORREA et al., 1995).

4.2.1. Determinacio dos centros articulares

O segmento inferior esquerdo do sujeito foi modelado em trés segmentos: pé,

perna e coxa. O resto do corpo, formado pelo conjunto cabega-tronco-membros superiores

mais o membro inferior direito, néo foi segmentado, tendo em vista o nosso objeto de estudo,

ou seja, apenas um membro inferior em sua fase de apoio. As articulagdes de interesse sao

portanto, como vimos, 0 tornozelo, o joelho e 0 quadril para o membro inferior em questdo.

A definicdo geométrica dos segmentos ¢ feita em fungio de determinados
i 0 I xtremidade
pontos anatdémicos localizados nas articulagoes entre os segmentos, € val da extrer

: : 3 i is proxi axial) a
proximal (extremidade do segmento cuja articulagdio esteja mais proxima do esqueleto )

o. A Tabela 3 apresenta as definigdes dos segmentos segundo 0

extremidade distal do segment

modelo de Dempster.

Tabela 3: Definicdes dos segmentos do modelo antropometrico.
Segmento i Extremidade proximal Extremidade distal
{Re Maléolo Lateral || Cabega do Metatarso
- Pé Bl
: al
2: Perna Condilo Femural Maléolo Medi |
3: Coxa Grande Trocanter coéndilo Femura

e i AL

%

IR TS
SOk
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A Figura 14 indi
indica os . :
i centros articulares do segmento inferior. Ob
seg S . serva-
d gmento pe ndo € definida como a extremidad i
raros 0s estudos que m 1dade do ~
odelam . . s artelhos. Sio
0 p¢ em dois segmentos articulados. Nesse caso, d
: aso, devemos

atentar para o fato de que o
q fim do contato da segunda cabeca do metatarso sob 1
obre a plataforma

de forga ndo representa o fim do apoio do membro inferi
erior.
!
( Ly
-\\ _.'l
\
/?) (f
G

2
(] [ J] ?

/
7

Figura 14: Centros articulares do segmento inferior

4.2, izaca : :
2.2. Localizagdo dos centros articulares e determinaciio das dimensdes dos segmentos

O modelo de Dempster fornece as dimensdes dos segmentos cOmO relagoes

simples da altura total do corpo. Com os valores dos comprimentos obtém-sc a localizagdo

o de giragdo de cada segmento.
medidas diretas dos comprimentos destes

relativa do centro de massa € do rai

Entretanto, quando dispomos de
segmentos, estes valores relativos tornam-se mais fiéis ao modelo do segmento.
ar as medidas antropométricas diretamente no

Dessa forma optamos por efetu

realizagdo do teste. Os valores obtidos sio mostrados na

sujeito, imediatamente antes da
antropométricos foram obtidas com O auxilio de

Tabela 4. Todas as medidas dos parametros
ados € adequados para 0S propdsitos do modelo, a saber:

instrumentos de medi¢ao calibr
tro ¢ fita meétrica.

paquimetro, compasso de toque. estadiome
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Outra opgio para a determinagio direta dos comprimentos dos segmentos seria

atraves da 1magem, ou seja, pelo do cdlculo das distancias das coordenadas bidimensionais
reconstruidas das extremidades desses segmentos.

No entanto, apenas o grande trocanter e o cdndilo femural, que definem a
posi¢do do centro articular do quadril e do joelho segundo o modelo de Dempster, estavam

presentes no campo visual da imagem, o que possibilitou apenas a obtengéo do comprimento

da coxa.

Obviamente o modelo néo fornece as coordenadas dos CM’s em relagiio ao

sistema de referéncia. De qualquer forma, para isso precisamos da orientag@o espacial do

segmento.

Uma vez que os pontos digitalizados, ou seja, o maléolo lateral € a quinta
cabeca do metatarso, nio correspondem ao modelo de Dempster para a defini¢do da pema e
do pé, devemos fazer algumas consideragdes.

Dada a limitacio da analise bidimensional do movimento, ou seja, no plano
sagital, ndio temos como acessar, pela imagem, os pontos definidos pelo modelo
antropométrico de Dempster. A rigor, uma analise bidimensional sempre deve adotar
simplificacdes sobre o modelo, pois 0s centros articulares ndo sio coplanares em toda a
extensio do movimento, tampouco pertencem exatamente ao plano médio deste movimento.

Para a aplicagdo do modelo de Dempster, devemos fazer a filmagem dos pontos

segundo sua definigdo, o que s0 € possivel numa analise tridimensional do movimento. Isso

implica em se utilizar pelo menos duas camaras de video.

Dessa forma, adotamos O maléolo lateral e a quinta cabega do metatarso como

pontos que definem nossas articulagdes para efeito de calculo das coordenadas dos CM’s, por

i¢0 elo de
pertencerem ao eixo da articulagao. Mesmo que fossem adotadas as definigdes do mod

i i em ao plano do
Dempster para essas articulacdes, ndo havia garantias que elas pertencess p

movimento. )
entamos na Tabela 4 uma comparagao entre

De uma maneira ou de outra, apres |
sujeito, de acordo com as

egmentos feitas diretamente no

as medidas de comprimento dos s
; istancias entre as coordenadas das

tidas pelo calculo das d

definico e as ob : s
efinicdes de Dempster o, Esse valores foram obtidos pela média

' ? tru
obtidas pela recons _ k
: tivas validas do teste. Isso

extremidades dos segmento
os de todas as tenta;

das distincias dos quadros digitalizad

i : dros.
representou uma amostra de 476 qua
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Tabela 4: Comprimentos dos segmentos

Segmento i Comprimento Comprimento Diferenca
medido pela imagem | percentual
; [em] (£0,1) [cm]
1. Pé 14,5 16,2 (+0,2) 11,8%
2: Perna 38,0 40,4 (£0,3) 6,3%
3: Coxa 36,5 33,4 (+0,2) -8,5%

A coxa foi o Unico segmento cujos pontos articulares digitalizados
correspondiam ao modelo antropométrico. No entanto, para este segmento, a diferenga
relativa entre os dois procedimentos de mensuragdo néo foi a menor encontrada entre os trés
segmentos.

Isso demonstra que a preocupagio em se adequar o modelo antropométrico as
condicdes de filmagem pode ser minimizada. Devido 4 complexidade estrutural do corpo
humano, os modelos antropométricos apresentam-se muito limitados ao emprego € adequagao
experimental. As dificuldades comegam desde as incertezas na localizagdo dos pontos

anatdmicos e na propria defini¢do dos segmentos, até o fato de que esses segmentos sao

apenas representacoes do que sdo, na realidade, corpos deformaveis com superficies

envoltérias também deformavels.

Portanto, esta variavel foge ao controle dos erros experimentais, € devemos

considera-la dentro de suas limitagoes.

4.2.3. Localizagdo do centro de massa ¢ raio de giracio dos segmentos

' ili os dados
Uma vez determinados 0s comprimentos dos segmentos, utilizamos

para a obtencdo das posi¢o
aios de giragdo sao tomados em relagdo ao

: es relativas dos centros de
de Demptser, descritos por Winter,

iraca .Osr
massa e raio de giragdo desses segmentos

de massa em relagdo a extremidade distal dos segmentos
e

centro de massa (k/1), € os centros

(CM/1). Esses dados sao mostrados na Tabela 5. f
A posi¢ao dos centros de massa IO
dem da orientagdo espacial do segmento.

ram calculadas para cada quadro
O raio de giragdo € utilizadq

digitalizado, pois depen
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ente para o cal S
som P culo do momento de Inercla, uma grandeza escalar. Sendo assim

utilizamos o valor médio dos comprimentos em todos os quadros

Tabela 5: Centro de massa e raio de giragio dos segmentos

Segmento i CM /1 (distal) k/1(CM)
1: Pé 0,500 0,475
2: Perna 0,567 0,302
3: Coxa 0,567 0,323

4.2.4. Determinaciio da massa e momento de inércia dos segmentos

A massa dos segmentos é determinada exclusivamente em fun¢do da massa
total do sujeito. O momento de inércia, relativo ao eixo transversal que passa pelo centro de
massa, ¢ calculado através do produto da massa do segmento pelo quadrado do raio de
giragdo. A Tabela 6 apresenta as relacdes entre massa de cada segmento € a massa total do
corpo, segundo o modelo de Winter, bem como os valores obtidos para 0s momentos de
inércia

Tabela 6: Massa dos segmentos

Segmento i M, / Mygiai
1-Pe 0,0145
e |
3 Coxa | 0100

4.3. Dados da cinemetria
m uma fita de video formato S-

modelo BR-S800U

i e
A reprodugdo das imagens coletadas, gravadas

eocassete da marcd VG,

¢ 'd
9 i fei equipamento de V1 :
HS, Il | o retorno de cada quadro do registro da

Professional. Este equipamento permite O avango ot |
Jmagem, Ou seja, a 60Hz. O sina
dora, denominada FAS
lizagao de 27cm X 19cm. Com o auxilio do

| de saida do aparelho reprodutor
imagem, na freqiiéncia de fi
a de video digitaliza
im campo de digita

T-Screen Machine II, com

era enviado a uma plac

resolugiio de 640x480 pixels € U
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software do sistema Sc :
f reen Machine era possivel ajustar adequadament :
monitor do microcomputador. nte a imagem no

Visual Basic, integrar istema Scree chin e
¢ ! ndo o sistema Screen Machine I1 iti i
e » que permitisse a calibragio do sistema
a digitalizacdo do ao bidimensi €SSes pontos em enadas re ’
g ¢ § pontos ¢ a reconstrucdo bidimensional desses pontos em coordenadas rea
. ‘ ‘ s
ste sistema 101 -Ci ' ili .
E foi denominado X-Cine. O método utilizado para essa reconstrugio foi o método

DLT, que sera discutido na préxima segéo.

- U . & irs e A et
O diagrama abaixo indica a seqiiéncia para a obtengdo das posi¢des dos centros

articulares do sujeito ao longo do movimento.

Grava;géqe Aquisicéo da Digitalizacéo e

reproducéo imagem (Screen reconstruga Coordenadas

; E ! Gao

da imagem Machine) W (X-Cine) s articulagbes

Figura 15: Procedimento para obtencio das coordenadas reais do movimento.

Os dados sio armazenados em arquivos em formato texto, de forma a tornd-los

partaveis a outras plataformas € rotinas de manipulagdo de dados.

4.3.1. Reconstrucio 2D da imagem

4.3.1.1. Fundamentos tedricos do método DLT
O processo de registro de uma imagem, atraves de um sistema Oplico de
¢o tridimensional sobre um

¢do de um objeto no espa

cimaras consiste, grosso modo, da proje
para a digitalizacao, este registro da

gem bidimensional.

filme plano, formando uma ima
ando uma nova im

agem num Outro plano de

imagem deve ser projetado novamente form

projecio. X -
O método DLT (Direct Linear Transformations) para reconstrugdo de Imagens,
mé =
| AZIZ & KAR ARA (1971), consiste em fazer uma transformagao

desenvolvido por ABDE i
i o comparador, isto &, da imagem reproduzida, para &S

linear direta das coordenadas d
o dispensa O US

i o de cAmaras metricas, cujos
o. Este me

coordenadas no espago-objet
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arametros de orientacdo interna (distancia princ; e A
l;eme) . par;met::slzpn.nc1pal, posigio p.n-ncmal € curva de distor¢io da
40 recuperados analiticamente pelo DLT.

. Para a reconstmc;ao.bldlmensional com o DLT, com apenas uma camara, sio
necessarios, para se efetuar a calibragiio do sistema, quatro pontos de referéncia fixos no
espago, cujas coordenadas reais sejam conhecidas. Utilizamos uma estrutura metalica para
este proposito, como descrito anteriormente. Para a fidelidade da calibragio, apés a filmagem
desses pontos, a cimara deve permanecer fixa durante os testes.

A orientagdo € a origem do sistema de coordenadas sdo arbitrarios, desde que
seja visivel no campo de filmagem. Adotamos, por comodidade, um sistema ortogonal com a
origem situada no plano médio do movimento, sobre a superficie do solo e anterior a
localizacdo da plataforma de forga, no sentido do movimento. Dessa forma, a coordenada
vertical y = O representa a superficie do solo, ¢ a coordenada horizontal x = 0 uma linha
vertical imaginaria distante 50cm do centro da plataforma. Orientamos o eixo das abscissas
positivo no sentido do movimento € o eixo das ordenadas positivo no sentido do solo para
cima.

Para o caso bidimensional, o método DLT calcula, a partir dos quatro pontos de
referéncia, oito coeficientes correspondentes aos parimetros internos € extermos da camara.

Cada ponto fornece um par de equagdes, abaixo indicadas.

L, % £ Loy £l Eq.21
X.‘:________:_—————'
b Lagx b EayEE

L, x, +Ls.y +Ls E
.I:_-_________——-———_’
L el

i "y, ) s ordenadas do ponto i da
onde L, a L, sdo os coeficientes a serem obtidos, (x;, y; ) S0 s €0
imagem, e (x;, y;) sS40 as coordenadas reats do ponto.
rucdo da imagem © t
092). A incerteza nd calibragdo ¢ dada

const anto maior quanto malor for o
A precisdo para a I¢

ibragdo (DAVID, 1
re os valores reais de
ara a calibragao, de modo a obter

i 1 cal :
numero de pontos utilizados na - AT e

pelo valor médio quadrético das diferengas ent

i ili s oito ponto P
valor reconstruido. Em nosso sistema utilizamo P

que lmm.

na afericio do erro, valores menores do e
entes, a partl

fici dos pontos de calibragao
dos os coelicl

Uma VeZ calcula
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conhecidos passa-s€ a Trecon
» Stl'UQﬁO
dos pontos digitalizados de
cada quadro do movimento
1I to.

As coordenadas reconstruf
ru 3 -
ey idas sdo obtidas através da Eq. 21
coeficientes determinados - 21 ¢ Eq. 22, d
. . 22, desta vez com os

ete L oins ,g & & a i :

Para a execuca s
od 5 b
o e ¢ a digitalizago e reconstrugdo da imagem, desenvol
. o ’ v
i asic 4.0, denominada X-Cine, integrando o sistema d s
gem Scr : : € 3
g creen Machine e os calculos do método DLT (DALLA VECC R
SiStema 0 erac' c e 5 ; HIA et al., 1997).
p ional utilizado foi o Windows 95, e a plataforma de trabalho PC ot
, um 486 com

1 AM .

Aquisigao da :
¢ 5| Alustes da imagem

imagem
9 (Screen Machine)

v

Parametros de
entrada

v

Calibragdo e afericao
do erro

Digitalizag&o dos
pontos

‘ Animacao grafica
(stick figure)

T e
Reconstrugao DLT

e e

Arquivo de dados

B

Figura 16: Arquitetura do programa X-Cine.

gens s30 possiveis através do menu de opgdes do X-Cine, que

Machine. Remetem
e ¢ ajuste da imagem.
numero de pontos por quadro, 2

Os ajustes da ima
os o leitor a leitura do manual

agrega o software do sistema Screen
coes de control
do X-Cine sa0 O
o niimero de pontos
go de uma camara para analise

e : .

specifico deste sistema pard as op
ros de entrada
das camaras, ¢

Os paramet
utilizado na calibragao.

freqiiéncia de aquisi¢ao de imagem

Cine permite apenas O empre

Na sua versio 1.0, 0 -
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bidimensional.

Em seguida, o X-Cj ici
guida, Cine solicita o posicionamento do quadro da imagem para a

2

os digitalizar ou :

devem g lros pontos cujas coordenadas reais sejam conhecidas, diferentes
T . ,

daqueles utilizados na calibragio.

O processo de digitalizacio da imagem do movimento propriamente dito deve

ser feito quadro a quadro. O sistema X-Cine permite a corregiio de erros, a visualizagio do
niimero de quadros digitalizados, o nimero ¢ a coordenada do ponto, dada em pixels. Existe
também uma opgdo de trigger, para identificagdo de eventos que possam interessar € associa-

Jos ao quadro digitalizado. No nosso caso, utilizamos esta ferramenta para identificar a fase de

apoio do membro estudado.

Nesse procedimento, alguns cuidados sdo necessarios. De todas as tentativas,
devemos selecionar aquelas onde o individuo apresentava maior regularidade, baseados no
tempo médio de deslocamento no percurso do movimento. Devemos também digitalizar pelo
menos trés quadros anteriores € posteriores a fase do movimento de interesse, para efeito do

tratamento e diferenciacio numérica dos dados (WINTER, 1990).
Uma das principais fontes de erro no processo de digitalizagdo ¢ a impericia do

experimentador, pois deve ser observada a perspectiva das marcagdes dos centros articulares

jel 3 3 i Ses ficam ocultas por alguma
no sujeito, € ndo a marcagao em Sl. Algumas vezes essas marcag por alg

parte do proprio corpo do sujeito ao longo do movimento. Nesse caso, devem ser estimadas,

| ponto representa melhor a posi¢ao do centro

pelo avanco e retrocesso dos quadros, qua
ntativas validas, 11 tinham um quadro com O grande

articular. Em nossa coleta, das 15 t€

trocanter encoberto pelo brago do sujeito.
rior tenha sido segmentado em 3 partes, €

Apesar de que © segmento infe

ili & ¢ referéncia para
res, utilizamos um 5 ponto d p

S
consequ e 4 pontos delimitad oo
e xiliou para a melhor visualizagdo das

igi nos au
digitalizacdo, que foi 0 calcanhar. Este ponto

fini¢do do angulo do pé.
de quadros, é€p
zada, quadro a quadro ou em quadros

resdomeuinele T - ossivel entao visualizar em uma

Ao término da seqiiéncia

. X imagem dlgltall
funcio do X-Cine uma animagao da imag

egramas (stick figu” e)-

cucao da rotin - :
adas reais da imagem digitalizada, sao

sobrepostos, em forma de cint
ocede-Se a exe
as coorden

a de célculo do DLT e a exportacdo
Finalmente Pr

isto €
dos dados. Esses dados gerados, isto €
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. v . E (:IS e a' 0 V (ia entatl\fa dO Suieito gE

: el
4.3.2. Utilizacio de filtros para processamento dos dad
0s

AS i {
coordenadas reconstruidas e armazenadas no alqu'V() de dados s3o dados
brutos, ou seja, sdo dados ém ru 1 3
l que cont idos adicionais e indesejados ao sinal. S#o
plovementes de diver idoe oni .
' sas fontes, como o ruido eletronico dos diSpOSitiVOS éptico—elet:él 11CcOS, a
imprecisdo do 1 igitali |
P sistema de dlbltahzaqao e o erro humano neste processo, 0S quais causam eI
% 0S

aleatorios aos dados da cinemetria.
Sendo assim, si Ari i
40 necessarl inai
- ; os procedimentos para o tratamento desses sinais.
xistem varias técnicas pa i
ra o tratamento de d ani
' ados em biomecénica (WINTER, 1991), os
uais n d0 discuti i itui i
quais ndo serdo discutidos aqui, por constituirem um capitulo a parte para a analise do

movimento humano.
Os sinais da plataforma de forga foram filtrados com filtro do tipo passa-baixa

Butterworth de quarta ordem com freqiiéncia de corte 15 Hz e posteriormente suavizados

através do ajuste de uma fun¢do polinomial do tipo spline cubica. Foi adotado o valor de 15

Hz para a filtragem deste sinal apos verificarmos que o conteudo do sinal apresentava pelo

30 na banda de freqiiéncia de 5 Hz.

menos 99,9 % de sua informag
s de posigdo dos pontos anatomicos escolhidos,

Similarmente, as coordenada

dimensional, sofrera
e corte de 5 Hz. Em seguida, ambos 0s

Obtldas através da 1'econst1'u§35.0 bl m O mesmo tratamento de sinal

s com freqiiéncia d
iclo completo da pass
ar, foi utilizado o procedimento de

apresentado anteriormente, ma
ada e interpolados.

dados foram normalizados €m funcdo de um ¢
oio podem vari

Como os tempos de ap
izada a cada 2% do apoio, sendo que o

rmalizagao foi real
os pelo sinal da p
icial passa a valer 0% e o ultimo

normalizagio do tempo. Essa 10
ram determinad
im, o tempo in
rincipal interesse

i _ osi¢do do centro de aplicagao
nicio do apoio € 0 seu final fo
o do solo. Ass
04, pois nossO P

da forca vertical de reaci : =
: foi a analise da fase de
Instante do apoio passa a valer 100

apoio do ciclo da passada.

AT HD BT o A s
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4.3.3. Grandezas cinematicas

[odas as grande D
za m 2
g S Cinematicas sdo geradas a partir dos deslocamentos dos

centros articulares devidamente filtrados. Para o caleulo de tais erandezas alguma
o ’ u S

consideragdes devem ser feitas quanto as convengdes e defini¢des adotadas

As defini¢des aqui utili 3
; : ~

¢ q zadas para os angulos dos segmentos e das articulagdes
seguem uma CONvVengao consistente que permite a analise biomecanica subsequente, tanto
cinética como cinematicamente. Dessa forma, para uma maior padronizagdo com a literatura

empregamos as definigdes de WINTER (1991).

4.3.3.1. Grandezas angulares dos segmentos

Todos os angulos dos segmentos sdo definidos como positivos na dire¢ao
horéria a partir da linha horizontal que passa pela extremidade distal do segmento, de forma a
manter a primeira e segunda derivadas com a polaridade correta para a analise cinética
subsequente. Portanto, os angulos intersegmentares sdo positivos quando ha flexdo do

segmento, ou dorsoflexdo para 0 pé, € negativo se ha extensdo, ou flexdo plantar para o pe.

As definicdes dos angulos dos segmentos do membro inferior sdo mostradas na

Figura 17.

5 X ' ha horizontal e a linha que vai do calcanhar
O angulo do pe € aquele entre 2 linha

angeana, sendo positivo 1
gitudinal do segmento, que vai de sua

: 1 o sentido horario. O angulo da
até a quinta cabeca metatarso-fal

perna é formado pela linha horizontal € 0 €1X0 lon f
: i i ~ Da mesma forma, O
extremidade distal (tornozelo) @ sua extremidade proximal (joeTho)

lo entre a linha horiz
forme as definigoes antropometricas.

. ontal € 0 €1xo longitudinal desse
angulo da coxa é definido como © anst

: ] r, con
segmento, ou seja, do joelho a0 grande trocante
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Figura 17: Definicoes dos Angulos dos segmentos.

Em funcdo das coordenadas articulares, temos as seguintes definigbes, para

0,>0:

91 = tg_l Y Ye Eq. -

Xm = Xe
0, =tg”| = = Eq. 24

_ X, —X

j 1
LY Eq. 25

B, =tg L 4 ]

3 =) Xq _XJ

ulos 6 indicam OS segmentos do pé, pema € coXa,

onde os indices /,2 e 3 dos ang
) dos centros articulares indicam: 1, €, I, je

respectivamente; os indices das coordenadas (X, Y
falangeana, calcanhar,
stricas ja descritas. Em virtude das

¢ para a quinta cabegad metatarso- tornozelo, joelho € quadil,
¢oes antropoml

respectivamente, conforme a5 defini
as COITEGOES nas €

os fazer as devid
<
ou seja, 6 = 9, + T, pard 9, <0.
riores as definigoes para 0S angulos

alculos poste
os na rotind de calculo para a interpretagdo e

b quagdes para 0s angulos do
definigdes da Figura 17, devem

S .
egundo e terceiro quadrantes,

Nio utilizaremos nos ¢

o . .
Intersegmentares, mas €les podem set observa

andlise das fases do movimento: Sgo defin
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Eq. 26

sals = Eq. 27
onde os indices sao os mesmos definidos anteriormente

numérica dos deslocamentos angulares em relagio ao tempo. Deste modo, uma rotagd
. i : : 0 no
sentido horario de qualquer segmento implica numa velocidade positiva e vice-versa, ou seja

velocidade positiva para a flex3o e negativa para a extensio da articulaciio

Analogamente, as aceleragdes angulares sio obtidas pela diferenciagio
numérica das velocidades angulares calculadas anteriormente, e a polaridade ¢ interpretada da

mesma forma.

4.3.3.2. Grandezas lineares dos segmentos

No célculo das equagdes do movimento, as grandezas cinematicas lineares de

interesse sio as posi¢des € aceleragoes dos centros de massa dos segmentos. Os

deslocamentos desses centros de massa sao obtidos em fungdo dos deslocamentos dos centros

articulares e de acordo com O modelo antropomeétrico. Assim temos, para cada quadro

digitalizado, a posigao dos centros de massa de cada segmento:

X; =Xy +(xt —'Xm)'o’soo Eq. 28

X, = x, +(x;—x,)-0,567 Eq. 29

X4 :x_i+(xq—xj).0,567 Eq. 30

esmas definigdes para as coordenadas verticais.

Analogamente utilizamos as m o “
dupla diferenciagdo numerica desses

As aceleragdes $30, ento, obtidas pela

valores.

44.  Dados da dinamometria

as a determinagao das forgas € momentos
(4

Ari
forca Kistler®, como descrito

As variavels dinamic
aforma de

i ; lat
tersegmentares Sa0 fornecidos pela P
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anteriormente. Na analise bidimensjong] necessitamos L
apenas das co j

; . e mponentes vertical e
horizontal antero-posterior da forca de reacio d
0 solo (Fy e Fx, res
, respect

. : Ivamente), bem como
da posi¢ao do seu centro de aplicaciio nesse pl :

ano do movimento.
4.4.1. Determinacio da forca de reaciio do solo e sey centro de aplicacio

\Y N1 = el
Os valores tipicos da fora de reagdo do solo no andar humano sio medidos i

ela plataforma Kistler® com uma i
pela p Incerteza menor do que 1% para as componentes

horizontais e 1,5% para a componente vertical.

O sistema de coordenadas e convengdes adotados implicam em que uma for¢a
antero-posterior negativa eqiiivale ao freamento do sujeito, tomado em relagio ao seu centro
de massa, para onde o vetor forca resultante atua. A forga vertical € sempre positiva e indica
uma acio contraria, de reagéo, 4 forga de gravidade agindo sobre o centro de massa do sujeito. |

Como no tratamento dos sinais dos dados cinematicos, as curvas da forca de
reacio do solo foram adequadamente condicionadas em funcio do movimento estudado.
Utilizamos um filtro Butterworth passa-baixa com fregiiéncia de corte de 15Hz. i

A coordenada vertical do centro de aplicagdo da forca é fixa, pois eqiiivale &
distancia entre a superficie de contato da plataforma € 0s sensores piezoelétricos, a qual possui

: 5 i ) ma e €
uma incerteza virtualmente igual a zero. Esse valor ¢ um parametro 1ntermo a platafo

fornecido pelo fabricante. Para a plataforma Kistler® 9287-A vale 45mm. |

A denada horizontal desse ponto & calculada internamente pelo sistema
coordet

: i incerteza na determinagao
Bioware® em funcio dos sinais provenientes do amplificador. A 1

mm na regido central da plataforma, onde procuramos
=)

dessa coordenada varia de 0 a 10

condicionar o sujeito a efetuar 0 seu apolo.
ma de coordenad

nsformagao de coo0 -
¢ referéncia para essa transformagao foi

as da imagem €ra diferente do sistema da

Como o siste rdenadas, em fungdo de pontos
. b : ra
plataforma, foi necessario realizar uma t

. .. cistemas. O ponto @
de referéncia conhecidos nos dots sistema

0 ponto de contato no inicio do apoIo:

4.4.2 : ‘oo inamom .
2. Sincronizagio da diné . & da cinemetria foram registrados
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m freqiiéncias de amostragens dj '
a0 gens diferentes. Sendo assim, interpolam dad
) 0s 0s dados cinematicos

‘lizando a fungdo spline cilbi
util ¢do sp clbica, para seus valores serem operad :
0 1 : 0s conjuntamente nas
uacoes do movimento. A . ; ,
i POS © tratamento dos sinais, usamos g fungdo spline cubic
i lacdo dos dados da ci A S ica para
interpolag a cinematica na fregiiéneia de amostragem dos dados da dinamica

Devido & :
natureza do movimento escolhido e a0 fato de ndo estarmos

lll.‘fe.l’es-s i r.los eventos de alta freqiiéncia no andar, os registros na filmagem foram
digitalizados a 30 Hz sem comprometer a confianga dos valores obtidos (ALLARD et al.,
1995). Essa escolha reduziu pela metade o tempo gasto no processo de digitalizaggo. O limite
superior para a digitalizag@o seria 0 mesmo da freqiiéncia da cdmara, isto é, 60 Hz, que nao é
suficiente para registrar, se fosse o caso, eventos de maior freqiiéncia no andar.

Na plataforma, optamos pela fregiiéncia de aquisigdo a 1000Hz, para diminuir a
incerteza na sincroniza¢io com a cinemetria.

O sincronismo foi feito com base no instante de apoio do pe sobre a
plataforma. Esse instante € obtido nos registros das imagens através de uma variavel de
controle que indica toda a fase de apoio. Na plataforma, identificamos essa fase de apoio
quando havia registros do centro de aplicagéo da forga. Com as duas coordenadas do inicio do

apoio nos dois sistemas de referéncia, é possivel fazer a transformacio de coordenadas de um

sistema para 0 outro.

Apos a interpolagdo dos dados cinematicos, obtivemos uma média de

0,03£0,01s para as diferencas dos tempos de apoio total obtidos pela plataforma e pela

quadro Como o valor médio do tempo de apoio, calculado

cinematica, o equivalente a um 0
o sincronismo representa um valor de 5%

pela plataforma, foi de 0,57£0,01s, a incerteza 1

relativo ao tempo total do apoio.

tares do segmento inferior

L5 De 30d f interse men
i tEI'Illilla(;z]() e ()r(;aSl terseg
cinemetria c dinamometria

os dados da antropometrid,
S

forcas € mom

Tendo todo
o calculo das

entos intersegmentares do segmento

Necessarios, passamos @
inferior modelado.

Utilizando a dinam

i : uida
0 diagrama de corpo livre paré em S€g

1580 tedrica, construimos
nado na revis
como expla

ica inversa,
quagdes do mo

- vimento para o modelo
S
escrever @




75

Os mo c

mentos interse
_ ; 4 gmentares para -
articulares, 1sto €, o tomozelo, joelho ¢ el para os trés centros

o membro inferior (pé, perna e cou)

, foram considerados COMo 0 momento

articulagdo. A viscos :
¢ iscosidade articular ndo foi considerada uma Vez que o
movimento ocorre a velocidades baixas, )

resultante €m cada

4.5.1. Diagrama de corpo livre

Para a construgdo do diagrama de corpo livre utilizamos uma notagéo
simplificada em relag@o aquela apresentada na revisio tedrica, mostrada a seguir. De acordo
com nosso sistema de referéncia, o indice x indica a diregdo horizontal, e o indice y a direg@o
vertical. Assim temos:

.2 indices para os segmentos do pé, da perna e da coxa, respectivamente;
FRSx, FRSy : componentes da forga de reagao do solo;
Fioo Byt componentes da forga intersegmentar na articulacio proximal do segmento i;

M componente z do momento intersegmentar na articulagio proximal do

segmento

Bl coordenadas do centro de massa do segmento I;

Ko d ot coordenadas do centro articular entre os segmentos i
e massa do segmento /;

i momento de inércia do segmento i na diregdo z;

- aceleracdo da gravidade (98 m/s);

: 3 - do segmento ;
o aceleracio angular do seg! ;




M,

FRS, (Cop,, cory // it

FRS,

(25, y20)

b)

(X1 ¥3d

Figura 18:




7

4.5.2. Equacdes para determinaciio das forcas e dos momentos inter
segmentares

As equagdes genéricas apl

ic :
o ‘ : adas ao diagrama de corpo livre (Egs. 11 a 13),
g A BOLARER simplificada acima, podem agora ser aplicadas ao nosso modelo

Para o PrImeIro segmento, ou Seja, para o pé o
m, a,, = -le ar FRS‘
Eq. 31 i

M = e FRS,-m g

Eq. 32

Loy =-M+ (%) Byt (y, - y) By Eq. 33

+ (COP, - x,) FRS, + (y, - COP,) FRS,

Analogamente, para a pemna: 3

Mlsdne= -Fs B Eq. 34
rn.’..aly = -F'_’y e Fly —-m,g Eq. 35
Lo, =M= M, — (X3~ X) Foy * (¥23 = ¥2) Fax Eq- 36

(X, —x) Fiy t (Y2~ Y1) Fi

E finalmente para a coxa.

Eq. 37
m}.aj_‘_ = _FJ-‘ S sz !
Eq. 38
n13'335’ T ‘FI_\' T Fly i rn}.g
Eq. 39
I oy = M "'M -—(X14"x3)F3y+(YJ4'—y})FJx q
a3 T 2 ;

— b= %ol (s~ yas) Fax
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’ APRESENTACAO E DISCUSSAQ DOS RESULTA
DOS

Vimos que o present
presente tr s
trabalho propoe-se, fundamentalmente, a desenvolver

uma metodologia para a determinagdo de parametros aplicada & anli
indicadores da sobrecarga mecénica para o segme;lto inferi 2 a“ﬂ'h.se do andar quanto aos
~nultaneas de procedimentos da di . e, Whando s el s
5 id ind . Inamometria, da cinemetria e da antropometria.
Consl €l‘211'11~86 ainda as etapas necessarlas para o cumprimento destes objetivos em relagio ao
desenvolvimento de uma nova ferramenta de trabalho, que implicaram na estruturacio de sub-
sistemas. rotinas, cédigos fonte de programagio para resolugdes de algoritmos das rotinas da
cinemetria, da cinética, assim como para fungdes estatisticas na interpretagéo dos resultados.
A redundéncia caracteristica do sistema locomotor torna possivel a realizagao
de um mesmo padriio cinematico através de diferentes combinagdes, fato que faz deste um
sistema altamente flexivel e adaptavel. Uma vez que o interesse de aplicagfio deste estudo
recai sobre a apresentagdo do comportamento no padrdo locomotor em fungdo do controle da
sobrecarga mecéanica presente no segmento inferior, € ndo na determinagdo de diferengas entre

grupos de sujeitos, siio mostrados os resultados para um (inico sujeito.

Destaca-se ainda, em fungdo de n0ssos propdsitos, a preocupagdo central em

viabilizar as rotinas e programas que permitiram um dominio metodologico operacional com

modelo fisico-matematico estabelecido para a determinagdo dos parametros descritivos no

mentares, aplicados
para a interpretagao das variavels

’ inter 4 um Gnico sujeito, com 3
cdlculo das forcas e momentos interseg )

Preéocupagdo de ilustrar a funcionabilidade dos sistemas

meta.

¢as intersegmentarcs eram, inicialmente, as

Jo presente irabalho, bem como o estudo de

em virtude de tal metodologia,

As curvas dos momentos € for

Varidveis de maior interesse a SCrem obtidas pe
Jtados. Entretanto,

UMa metodologia para obter tais rest
jarias que tamb

. oormed ém sdo de interesse pard a
{avels 1nte

Suro; .
Urgiram outros procedlmemos e var
ovimento humano-

nessa analise

jgavel. O dese .
m de representar um dominio de

Bj 5 o
. andlice s ementa¢ao de uma

justiﬁca a impl

. b3 a :
. e nvolvimento dessa rotina €

nterface am
go-fonte; ale

A importancia d

Otina de digitalizagao de imagens com 1

isto €, a0 cod

0 L .
acesso as linhas de programagao:

R L 7 -
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oia, permite também i ;
tecnologid, P N Implementar noyag funges A rotj
Nna, como por exe
mplo, a de

j ucio tridimensiona ; It
reconstruig | da imagem, utilizando duas camara
§ - as quais constituem

objetivos a serem alcangados.

Como resultado da i 3
a implementagio do programa X-Cine, para reconstrugio da

imagem, podemos apresentar uma ferramenta a ser utilizad Ali Gt

imento, muito comum na Biomecani Al e
m(f‘”m Ica para analise do movimento humano, a animago
gréfica do corpo segmentado, como mostrado na Figura 19. A seqiiéncia dos quadros
digitalizados permite identificar, por exemplo, alguma eventual alteragio do movimento do
padrio normal. Devemos lembrar, no entanto, que existem outros pardmetros mais confiéveis
para se analisar o movimento, mas qualitativamente, o exame visual ja pode representar um
esboco dessa analise, mesmo que preliminar. Fica a critério do examinador utilizar uma ou
outra ferramenta que seja mais conveniente para o propdsito estabelecido.

Outro pardmetro de interesse € a trajetéria dos pontos digitalizados, no caso, as
centros articulares (Figura 20). Parcialmente visivel no cinegrama e mais evidentes nesta
figura, essas trajetorias podem revelar oscilagdes desses centros articulares, e ainda dos
centros de massa dos segmentos, de interesse na analise biomecénica.

Da analise simplesmente visual e qualitativa possibilitada por essa fungdo

: : . : ‘lise descritiva e quantitativa do
orifica, os dados de saida do X-Cine permitem uimd analis q

movimento.




Stick igue
o8r
06+
z_'
o
Z04f
8
3
g
>
02 A X
i
174
Y
H \
oF g _:'-;-%\\
1 1 L 1 1 1 1
0 02 04 06 08 1 12
x coordinate (my]

08

05

Figura 19: Representagio grifica da imagem digitalizada.

Displacament of e pirts




81

3 ‘T\'—T\
— '_“7\-

2100 . \‘;—_@'ﬁ
sog = \llh/r'"“
02 04 o

—20 B 0.6
g 0 m 0.8 1
% 100} —== il
2 T —
n 00 \-—-
02 04

- 0.

200 ,;mme 0BT

—
(o)
o

Foot [deg]
S
/

— 100
5 hmegg}l +
= l
o) 50F /"
2 \ N
4
0 H I
0 02 04 06 08 1
— 20 _time [s)
¥ ‘a |
o 0 P S———
-20 i
0 2 04 06 0.8 1
time [s]

Fi . : -
gura 21: Deslocamentos angulares dos segmentos € articulacoes

Parametros temporais estdo entre 08 descritores do ciclo do andar mais

s simples medida is como o tempo de

co ~
mumente observados. Sd0 este g de relagoes tempora

anoio sj :
poio simples. descrito neste estudo.
e funcdes musculo-

és de uma serie d

realizada atra¥
s de progressdo, que, em seu

1vOS especiﬁco
Ipo, prevenindo
o do corpo todo, controle da

Cada fase do andar €
ordo com objet

con; :
njunto, podem ser: sustentagdo da parte superior d0 €0
reta € equilibr

o da postura €
e o chdo e um ¢

ocamento Ou incrementa-la,

esquelét .
queléticas, combinadas de ac
colapso do membro

Infer ; x
rior durante o apolo, manutenca el
ontato inicial suave,

frajetdr ; :
Jetoria do pé para garantir U

Uera ~
s-a¢ao : Ani an
Yo cneree mecnica P ¢ 0 da velocidade de deslocamento

absorey ilid
r¢do d -ori A aestablll a 2
¢ energla mecanicd para . contribuem para o estudo €

(WINTER, 1991). Assim, 08 parémetros

descr
s
riciio das fases do andar.
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As primeiras variaveis que servem 3 apa
na

1ise qu 1t
i antitativ ; x
yariagoes angulares dos segmentos e dag articul a do movimento s3o as

agoes. Assim 2 -

o ] , atraves da Figu

. ra 21 podem

~var a descri¢do do movi ~ 5 p 0s

obser ¢ mento em fungiio desseg deslocamentos angulares, determinad
S, determinados

e do apoio sim ' i
para a fas p ples do ciclo do andar, considerando-se as articulagdes do tornozel
TNOZEI0 €

; e 0s segmentos pé :
joelho, g P€, pema e tronco. Essas descri¢des demonstram a posi¢do relativa

para cada segmento e articulagdo em fungio do tempo, de acordo com as definicd
DO, inicdes

estabelecidas. Com 1ss0, pode-se identificar, por exemplo, as fases do apoio onde ocorre
’ rrem

flexdes e extensdes das articulagdes.

A complexidade do sistema biologico gera flutuagdes na resposta que sio
caracteristicas importantes do fenémeno estudado e que ndo podem ser consideradas ruidos.
Fssa variabilidade inerente & resposta motora ¢ caracteristica tipica do sistema biologico
humano. Com isto em vista, devemos notar algumas consideragdes.

Em fungdo da calibragio da cimara de video, tivemos uma incerteza menor do
que Imm na reconstrugdo dos pontos. No entanto, na determinacio anatomica dos pontos
anatdmicos no sujeito, devemos estimar uma incerteza da ordem de 10mm ou mais,
dependendo da habilidade do anatomista. Isso representa uma incerteza da ordem de 2,5% na

determinagdo das coordenadas articulares. Dessa forma, 2 incerteza estimada para 0S

0
deslocamentos angulares torna-se da ordem de 3,5%.
¢ 20%, e inter-sujeitos de

Considerando uma variabilidade intra-sujeitos de at

i as na determinagao
ate 68% para os deslocamentos angulares (WINTER, 1991), as incertez

i 50 comprometem, 2 principio, a
dos valores cinematicos tornam-se Menos importantes € 1d0 € p

andlise do movimento em biomecanica- ; ;o
a analise do movimento, obtidas pelo X-Cine,

S : n
veis de interesse - :
Outras vand mentos, como ja descritos. Como

i : eg dos S€g
830 as velocidades e aceleragoes angulares € linear

as de veloci
rvagio dessd
a cinematica angy

s adotadas.

a ara uma das
dade e aceleragdo angulares p

exemplo, apresentamos abaixo as curv
andar. A obse
hist6rico d
s simplificagde

s variaveis, para @ analise do

lentativas do sujeito executando 0 lar, sempre s€
r o completo

Movimento, permite interpreta ;
ensional € ¢2

. f10 dim
considerando as limitagdes da analise bid!
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5.1.  Forcas e momentos intersegmenta

0 comportamento da fase de apoio

presentativas das forgas

s vertical (Fy) €

s dindmicas d
s das curvas re
das componente
adas nas figuras 24 e 25

o de respostd

o atrave
; er feita @
Sim ‘ dar, pode S 2di

ples, durante o an P erfis médios

empo dos P
j tudo. Elas estdo represent

A caracteriza¢a

intersegmentares em fungdo do t

. . este €S
horizontal (Fx), selecionadas para

|culados pard fins de

. ca
respect ; 50 foram :
pectivamente. : - desvms‘Padra jos a partir de tentativas
Valores médios ultados foram 0b1c0 respectivos
res - and0o-S€ SEUS :
rePTESemagz‘lo grz’tﬁcﬂ, enquanto q i 1 variablhdade det
3
pact

L S
Individyajs ¢ demonstra-s¢ ainda
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Coeficientes de Variagdo (CV).

O estudo da reprodutibil;
i i
D ibilidade de variavels biomecanicas & feito principal
nncipalmente

uilizando-se o coeficiente de variabilidade (WINTER, 1991), gy
e L . . ? - bste valor representa a
variabilidade média sobre o periodo analisado e & EXpressa como porcent do val
agem do valor médio

do sinal. Ele € calculado como segue:

W
SN
cy - Y

m X 100%
o

onde N ¢ o numero de intervalos durante a passada, X; é a magnitude da variavel no instante
i,e 0, é o desvio padrdo de X; .

O CV é um indicador da variabilidade presente entre as tentativas e apresenta-
se em alto grau de conflanga se compararmos com 0s dados de WINTER (1991).

Tipicamente, a componente vertical da forga de reagdo do solo, no andar,
apresenta dois picos maximos, um no primeiro € outro no dltimo terco do intervalo de apoio,
como indica a Figura 23 (WINTER, 1991). Espera-se que esse comportamento seja

transmitido as estruturas do segmento inferior. Representamos, assim, as curvas meédias € 0s

utadas.

desvios-padrdes para as 15 tentativas validas exec

FVmu!E
1000 £

FVMI[Z;

3 8

ertical, Fz (N)

Forga V

ve
Figura 23 Curva da componente nove tentativas em torno dos 10%
WINTER (1991) relatd valores

b
18

i
2]
o

1
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para 2 cadéncia natural e 1

entes verticais
as compon transmitidas para ag estruturas subseqjientes. A
ntes. penas como um

" jcativo ue ode haver consisténcia 10§ resultados pOdE 0s ¢C A om
lica que p | ) MOs comparar tais valore Y
4% obtido ' v Vi .
v de 14.4% para o tornozelo, CWa curva de forca vertical 1t

al assemelha-se

consideravelmente a curva de forca de reaciio do solo

Os dols picos maximos correspondem 3 fase de acomodagiio do peso, quando a

velocidade vertical para baixo do centro de gravidade do corpo est4 sendo frenada, e 3 fase da
propulsdo do corpo, quando ha o incremento de sua velocidade no sentido contrério 2
aceleracdo da gravidade.

O andar caracteriza-se por deslocamentos do centro de gravidade do sujeito
predominantemente no eixo horizontal, apesar do caréter senoidal desta trajetoria evidenciar
um movimento também no eixo vertical. A resposta da forga vertical de reagdo do solo,
mantém os dois picos maximos e os padrdes apresentados neste estudo correspondem aos

descritos na literatura (CHAO, 1986; WINTER, 1991).
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Destaca-se, ainda, que a forga reacio do o
é

o L medida diret
nterna da estrutura biologica, mas apenas um indicadq d @ de sobrecarga
I' de niv

; . : eis de solicitacy e
[ém disso, constitui-se : G40 mecanica
externa. A ; €m importante dag
0 de entrada
na co

ncepcdo de nosso

i i 0glcas estabelecidas para os formalismos
cido dos momentos inters ;
na quantificas egmentares determinad
0S para o segmento inferio
I.

modelo fisico-matematico, conforme rotinas metodo]

Através da Figura 26 pod
e-se observ i
, ar 0s momentos intersegmentares para as
articulagoes do tomozelo, joelho e quadril. Esses valores apresentam-se normalizados no

tempo considerando-se o0 apoio simples do ciclo do andar para as 15 tentativas de andlise do

movimento observado.

Demonstra-se, através dos CV, o grau de incerteza na determinagdo deste
pardmetro, calculado em funcio da variabilidade intrinseca do movimento estudado.

Assim, através destes momentos intersegmentares, tem-se a representagao
funcional da acio muscular sobre a estrutura articular, gerando momentos de forga muscular
responsaveis pelo movimento em si bem como pelo controle e regulagdo deste movimento.

Observa-se ainda grande estabilidade nestes valores de CV ao compararmos

nossos dados com os da literatura, como por exemplo em WINTER (1991), que determinou

: éncia natural, com
valores para 10 tentativas na mesma fase do ciclo do andar em cadéncia n

: £ O 370 16% para os momentos
resultados de comparagdo intra-swjeito de 33%, 37% ¢ o P

- P il, J tornozelo respectivamente.
intersegmentares determinados em fungao de quadril, joelho ¢ 10 p
4%, 23.2% ¢ 24.1% para as

/alores de 36
Nossos resultados correspondentes apresentam 05 val

mesmas articulacoes.
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s  CONCLUSAO

Tendo em vista os propdsitos estabel

ecidos neste trabalho € 0s resultados

: emo i ’ inteti
obtidos, pod § apresentar e sintetizar as seguintes conclusdes acerca d
rca do modelo proposto

para o célculo das forgas internas:

1) a revisd ' i
) sdo dos conceitos, formalismos e procedimentos em Biomecanica

3)

4)

ara inac i iti

para a determinagdo de forgas internas permitiu delimitar instrumentos e
modelos necessarios a obtengdo das variaveis meta, bem como representou
uma contribuicio para a sistematizagio de importantes referéncias de

interesse histdrico e conceitual nesta area ,

em funcdo desta revisdo, a dinamica inversa mostrou-se o procedimento
mais adequado para obter indicadores da sobrecarga mecénica aplicada ao
segmento inferior humano, €m contraposicdo 2 dinamica direta € aos

métodos diretos de mensuragao desses indicadores;

nto da metodologia, € €m virtude do carater

s diversas ctapas, 2 viabilidade € 0

no desenvolvime

interdisciplinar envolvido em sud
ntaram importantes

ovimento do corpo humano;

' avancos na busca de
dominio da tecnologia represe avang

: ! icdo dom
tarefas e rotinas adequadas 3 descri¢ao

; frente s limitagdes €
' am, mesmo

dos evidenciaith

ilizado,
modelo ull
e G : -
simplificagoes jmposta .
¢ momentos !

os resultados obti 4 viabilidade da

ptersegmentares produzidos pelo

determinagao

andar;
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variavels de interesse, fatg evidenciado pela baixa variabilidade intra-
sujeitos observada

nos resultados referentes a0s momentos e forcas
intersegmentares,

Como proposta de continuidade no desenvolvimento do referido modelo, deve-

se contemplar as possibilidades de analisar tridimensionalmente o movimento humano, como
forma de atender de modo mais realistico a estrutura desse movimento, e a possibilidade de

determinar a distribuigdo das forgas internas em funglo da caracteristica complexidade

anatomo-fisioldgica das estruturas do aparelho locomotor.
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Rotina de calculo das variaveis antropométri
icas

- As rotinas que 5
Obs.: que se seguem estio ¢omg foram ¢ d
X€cutadas. N
. Ndo houve a

30 de apresenta- : e
Jreocupagao de ap las de forma didatica, mag apenas com
0 propdsito de fo
mecer

qibsidios a0 leitor que queira se aprofundar ng algoritmo de c4ley
. ulo, explanadas ao longo do
n ili
. 145 as de comando utilizadas para depuragio do
rograma € controles intermediarios na execugio do ¢0digo que o constituem a esséncia d
Ss€ncia ao

rabalho. Portanto, alertamos que existem |

cileulo € podem ser eliminadas.

function y=winter (H, M, NAMEOUT) ;
sinter: calculus of anthropometric datas from Winter model

function y=winter (HEIGHT, MASS, NAMEOUT)

Output:
cols l=foot 2=shank 3=thigh 4=hat
rows 1=1, length from model
2=1 m, length measured
3zerr, relative error betwenn measure and model
4=cm, center of mass
5=m, mass
6=I, moment of inertia

Y = [1_foot 1_shank 1 thigh 1 hat
1_foot m 1 shank m 1 _thigh m 1_hat_m
err_foot err shank err thigh err_hat
cm_foot cm_shank 7 cm_thigh cm_hat
m_foot m shank m thigh m_hat
I_foot I_shank I_thigh I_hat 1

aw..wmOuuwm.wmemoxp(w_wmwwx-wn\"r.wu\ﬂm

MATLAE version 4.2
By: Edson Dalla Vecchia and Marcos Duarté adusp.br)

9 . 1 1lvi .
;Collaboracion: Jose Gustavo Marques da silva ”?m;;o paulo, prasil
%Iﬁocal‘ Laboratory of Biomechanics. University ©
ate. 05 S 5
341, 1997 ® .br
% Report problems to dallavec@usp.br oF mduartesusp
ClC;ClOse all;
a fun¢§°

% mentos o
 Entrada de valores default, caso naQ EntE g

Nargin .-
~= 3
= MD)
=1 cg. % altura do sujeito default (
= 68.
i % massa
Nam
tq, | OUT='antropo’;
dy .
dm . 3'01; % erro da medida da althig
-3 % erro da medide deimases
nargin
i 3 default)
medidas 5uj&lt0
ra ©
1 5 dos segTentOS (pa 21culo) pemoral
1 M = 0; % (n3oc entra no ¢ ondile

~thig r : dgial

Shall-M = 0.365; ¥ Grande TrocanteE ©o160l0 M o Meracar®’
. "M = 0.38; % condilg Femord ~ .. cabe¢d

Qg™ %%t m = 0.145; % Maléolo Later?

paT > ')

it =i f ' do
: input ('Comprimento da coxa ?

= input (  Comprimento



ghank_™ = input ('Comprimento da perps . .
:]l_’foot m = input ('Comprimento do Dé > |)>. )
endi | e aemooemenne e i Q
%-r-d(')l—)EL‘o pE WINTER f.
%dlmensées dos segment;os em funcao da alturn forn) i
g * H; Grand a
1 hat = 0'28245 s Grande Trocanter - Articulacao
l‘tm'_gh = 0. . HI- e le Trocanter - Céndilo g Glenoumera]
ok S Céndilo Femural - Maléolo meqigy i
e - 00 ! ;(Com?rl“‘ento‘total - ‘nfic enciaimd i
e i g e Maléolo Medial - IT Cabeca dp moper o ) :
sh foot = 0.033 ; (altura do pé - nio entra no cél:tit?rso |
I ulo !
4 posicao do cM relativo a extremidade distal em funcio 4 'i
e e e 08 comprimentos do model 1
Cm’{high = 0.567 ¥ l_thlgh‘ o] ]
Cm—shank = 0567 * l_Shank,‘

em foot = 0.5 * 1_foot; % para este caso, o comprimento do p& &

i Pe € o medido
§ massa dos segmentos em funcdo da Massa Total

G hat = 0.67B * M;

m:thigh =01 ® My

m shank = 0.0465 * M;

St - D.0LEE * My

§ raio de giracdo dos segmentos em relagdo ao CM E :

k hat = 0.503 * Ll G CM em fungdo dos comprimentos do modelo
k thigh = 0.323 ~ 1 thigh;

k_shank = 0.302 * 1 _shank;

k foot = 0.475 * 1_foot;

% momento de inércia dos segmentos em relacdo ao CM em funcio dos comprimentos do modelo
Ihat = m_hat = k_hat”2;

I thigh = m_thigh * k_thigh"2;

I shank = m_shank * k shank”2;

I foot = m_foot * k_foot”2;

% erro relativo do modelo em relagdo as medidas de comprimento
ferr hat = (1 hat - 1_hat_m) / 1 hacm * 100

err hat = 0; % nio entra no calculo

err_thigh = (1 thigh - 1_thigh_m) / 1_thighm?” 100;
err_shank = (1 shank - 1 shank m) / 1 _shamic® 2 100;

érr_foot = (l_goot - 1 foot m) / 1_foot_m * 100:

S varidveis de saida

Sl foor. 1 shank 1 _thigh Lo
1 foot_ m 1 shank_m 1 _thigh m Thec
err_foot err shank err thigh epr.hat
cm_foot cm shank cm thigh cr_hat
m_foot m shank m_thigh n b 1:
I_foot I _shank I_thigh Iihas
if Nargin -- 3

Save i e
else Winter.dat y -ascllj;

I;OH!E: [NAMEOUT ' .dat '] :
"Y€ nome y -ascii;

r

end



Rotina de calculo das variaveijs antropomeétr;
Cas pela j
magem

_ 1limages (H,M, NAMEOUT) ;

A=

jon
funct2O 4 culus of anthropom i H
) inages: cal POMELric datas frop e |
: function ¥ = limages
% b

ut ' :
%0012 l:foot— 2.—_Shank 3=th1gh 4=hat
% COWs 1=1, mean length from images
:r 2-1_std, standard deviation length
: j=err, relat‘_l'\_re error be?denn mean and measure
X 4=k, mean radio of gyration |
4 5=m, Mass i
; ¢=1, mean moment of inertia ;
: i

1 shank mean ;

2 o[l foot mean = L 1_thigh mean
L 1 foor_std 1_shank_std 1 thigh std i‘iat-me"m
g err_foot err_ shank Errﬁthi§h e;ra;_itd |
5 k_foot k_shank k_thigh K h;ta ;
% m_foot m_shank m_thigh m hat
% 1_foot_mean I_shank_mean I_thigh_mean I hat mean 1;
% - — '
y MATLAB version 4.2
§ By: Edson Dalla Vecchia and Marcos Duarte

¥ Collaboration: Jose Gustavo Marques da Silva (jgmsilva@usp.br)

% Local: Laboratory of Biomechanics, University of Sao Paulo, Brasil i
% Date: 05 jul, 1997 {
% Report problems to dallavecwsusp.br or mduarte@usp.br “

clc;clg;close all;

R L e

?CALCULO DOS DADOS ANTROPOMETRICOS PELA IMAGEM:

¥ Open anthropo data file to comparison (viev details in winter.m) :

Yy = (1 foot 1 shank 1 thigh Itk

¥ 1 foot m 1 shank_m 1 thigh_m Inac i

i err_foot err shank err_thigh err_hat

¥ cm_foot cm shank  cm_thigh cn. at

3 m_foot m_ghank m_thigh pohas :

: I_foot I _shank I_thigh Lobst
*data=lcadfile; 11s code to load file
% ATENCAQ TIR;{q as%a,cin]&ms ABAIZO E COLOCAR LINHA e
file ant - 'winter': )7

%Eile-—ant'"‘input ('Entre com O nome do arquivo >
?‘fal( [‘load ' file ant '.dat 1)
®if -exist(filename), break, end

he data
data_ant = eval (file ant); 4 column number of t
Mo, rical] - size(dara ant); % ZECE

§ : .+ . 4=hat)

:ztrlbutions (cols. l=foot; 2=shanki 3=thighi

‘seg = data ant(1,:):
err o3 - data ant(2,:):

m geeg = data_ant (3, :);
m_EEQS = data ant(4, :)
I seq = data_ant (s, :);

= data_ant (g, :);

Uil o EE gentativé B
% ~======:== _______ de to re 1inha :

carrt‘:‘ga Coord;;_;_i i artiCUlacaes filtradas INHAS ABATXO en‘f ------ o

adas da MuD oEloeea

Papy A RO DE ARQULVOS e S 3
LIS _kLTERAR ARQUIVO DE ENTRADA E NUME__—_ 2 -oeE '-v_o_d entradat, LAl A S e
:§q=‘mani66 """""""""""""""" . _‘d-o nome 42 i Sne el T

m : $ral {vos Liecoaed
%-_:'-rq=l7 %numefo d _qu__, B
th R - Y e



: 29

if ;rq=-man10' :

endi (| ') ) :
g?zg([imzstr(i) ‘o ARQUIVO']);

d;tak _ [arg int2str(i)]; '
filename = [datak ’.cin']; 1

7% Lexist (filename) ,disp('Arquivo nao 1 . |
;\f/al( ['load ' Eilenamel); o +break, eng;

datak=eval (data )i % MATRIZES DE ENTRADA . MANLO01, MaN
' L002 MANLO0G3
; MANLOO4

5 atribuigoes das colunas
toex:datak(: ,2); % x head metatarsal v
i:oe\‘,mdat:ak( .,3); % y head metatarsal Vv ‘:'
peelx=datak(:,4 )
heely:datak( 3 50
anklex:datak( =B
ankley:datak (i
kneex:datak( B
kneey=datak (:, 9);
hipx:datak( il opsy:
hipy:datak( i)

) d
).

I}

§ Comprimentos dos segmentos pela imagem

3l4img = sqgrt((glanx - hipy) .*2 + (glany - hipy)."2);
liimg = hipx -hipx; % (=0) glenoumeral ndo visivel
13img = sgrt ((hipx - kneex) ."2 + (hipy - kneey)."2); |
12img = sqrt ((kneex - anklex). 2 + (kneey - ankley)."2); i
1limg = sqrt((heelx - toex) %2 4+ (heely - toey)."2);

I

$ média para cada tentativa

14 = mean(l4img) ; 14 _std = 0;

13 = mean(13img) ; 13_std = std(l3img);
12 = mean(l2img) ; 12 _std = std(l2img);
11 = mean(llimg) ; 11_std = std(llimg);

% cria vetor com as médias de cada tentativa

L_Q(i) = ldg
o 3l(4:) s ] 3 {
L 2(1) = 12; ;
L) = 11; i
end
%

? Média geral

l‘tii_mean = mean(L_4);
N 9h_mean = mean(L_3);
~:hank_mean = mean(L_2);
l—h°°t__mean = mean(L_1);
ftit,ﬁtd = std(L_4);
B et = staqL 3y,
bt otd = sta(n 2)

& " 5td = sed (L 1)

LR
S ~
1 ha‘cs‘iL dos segmentos em funcdo da
m"_thi = T—sEg(‘l) s

n shaik = M_seg(3);

5 = & .qj0s da imagem

" foot ¢ m_seg(2) ; _inentos medios
m_seg(l) ; £ ngao dos comp

. . em U

% ralo de 2 4 ’__elacao ao

K hap S 9iracdo dos segmentos em

k\thigi 0.803 * 1 hat_mean;

-Ehank = 0.323 * 1 thigh meani o ntos médios da
= 0.302 * 1 “mean; compri®e

foot _ 02 * 1 shank_mean; cio 008

= 0.475 = 1 foot_mean; cH em funt

a0
. Moma em felaca
lmagemnto de inércia dos segmentos
Jhap
\thigﬁean = m_hat * k_hat®2;
§ o, 130 = m thigh * k_thigh 2i
_Mean = m shank * k_shank 2




:-foot: fean = W_FOBE ¥ I EouEis,

elativo do modelo em relagdo as p

g er;Zt ~ ((1_hat_mean/l seg m(4)) - 1 *eici)das de
e ign ({1_thigh_mean/l_seg m(3)) - 1) E;
err,sha k ((1_shank_mean/l_seg m(2)) - T 100;
i; Foot = ((1_foot_mean/l_seg m(1)) -1} = 100l‘00
é.Vels de saida
§ i [ 1 foot_mean 1_shank_mean 1 thi
1 foot_ std 1_shank_std 1 igh mean
or foot err_shank er\;hlgh std.
x_foot k_shank X ththlgh
m_foot m_shank fn—th;g:
1_foot_mean I_shank_mean :“migh' mean
{f nargin -= ’ f
save winterimg.dat y -ascii
else oy

nome= [NAMEOUT ' .dat'];
save nome Y -ascii;

end;




otina de calculo das varidveis cinams.:
il R €IS cinematicyg

sexcine (varargin) ;

funct?l Function of Bionic program,
fcl :
N ionus O v i
3 _ angular position, velocity ang accelerati
§ _ anthropometric datas from image; ion of segmentg 5
% linear pogltlon, velocity ang acceleratj
ifor ¢ markers: Hip, Knee, Ankle, Heel apg Toe
% function ¥ = xcine (varargin)
9
3%xcine(fc): fc 1s th? cuttof fregquency, default ig ¢
;xcine(nfileﬁ nfile is the number of data file 5
§
3 INPUTS: L
4 Format of image data file:

Sig]l 1y nime (freq. acquisition of video)
3 :
y col.12: trigger
¥ ;
g Format of anthropometric data file f£rom model:

y 1 foot 1 _shank 1 thigh 1 hat

¢ 1 foot_m 1 _shank_m 1 _thigh m 1 hat m

i err_foot err_shank err_thigh err hat
cm_foot cm_shank cm_thigh cm hat
m_foot m_shank m_thigh m_ﬂat
1 foot I shank I _thigh I hat

Format of anthropometric data file from image:

1 foot mean 1 shank_mean

1_thigh_mean

1 foot_std 1 _shank_std 1 thigh_std
err foot err shank err_thigh
k_foot k_shank k_thigh
m_foot m_shank m_thigh

I_foot_ mean I shank mean I_thigh mean

Format of dinamometry data file:

trigger for single an
Ma
B‘JTL‘ZB version 4.2
Corr 080N Dalla Vecchia and Marcos Duart?lVa (jgm
ocal . Jose Gustavo Margues 42 Sisity =
" Dagg, Laboratory of Biomechanics. Unive
Y Repor, ULY 25, 1997
Problems to dallavecwusp-br OF

%
3
%
¥
¥
3
g
§
%
§
%
1
%
%
s
13
%
%
%
¥
%
§
%
3
%
%
%
§
3
%
%
L3

Q
y o-taboration

. T
nduartedusP 2

EC:s_

fnargin':.:l
% ?'*‘Varargin(l); % v.4
Yeng orargin{i}; % Vi

col 1: time (freq. acquisition of plate)
col 2-4; FRSx, FRSy, FRSz
col 5. T
7
col 6-7: Roi, Hoc
201 8-10:  COFxz, COFx, COFz
ol 11-13: wy, My, Mz
ouTPyTS |
201' i time (freq. acquisition of platel)m el
cc> S. 2-11: x and y coords. of joints (EO€ henk' thigh.
c(o)]is' 12-19: x and y coords. of CM'S (foosy s}a{. thigh,
col:. 20-27: accelerations of CM'S (fOOt'siziE 'thigh' b
. 28-30; ions (£00C, :
e angles accelerations =07 ., " gupport

Silua@'usp 0 1l
¢ sao Ppauler Brast

i e Segmentsg

5 Hz (for qait anal

cols. 2-11: x and vy coords. of marker 1 to 5 (hip,knee,ankle hee] toe)

1_hat_mean

1 hat_std
err_hat
k_hat

m_hat
I_hat_mean ];

br)

nd jOints;




o varargin(l);

10

intZStr(nfile);

2 (100! nfilel;
jle » 3

_ int2str(nfile);

[Le:! nfilel;

gile
it neile
i nfile

n

%:::: __________
g open the kinematic data file:

%datazloadfile; % calls code to load file

4 ATENCAO TIRAR as 4 LINHAs ABAIX
O E COLOCAR L
 LINHA ACIMA

file= ['Manl' nfile);

4file=input ('Entre com o nome do arquivo > ')

evalll'lead ' file '.oat'l};
$if _exist (filename), break, end
data=eval (file) ;

[nrow,ncol] = size (data); % vow and

: - . g 7 column number of the d

{f ncol-=12, error ('Error: number of columns different of 12,)atab
freq:round(l/ (data(2,1)-data(l,1))); %Data frequency acquiSiti(;n reak, end

if fc > freqg/2

disp(' Error:window size not correct in drift tool')

=== oSS s==S
%.Columns attributions:
time=data(:,1) ;
hipx=data(:,2) ;
hipy=data(:,3) ;
kneex=data (:,4) ;
kneey=data(:,5) ;
anklex=data(:,6) ;
ankley=data(:,7) ;
heelx=data(: 8) :
heely=data(:,9) ;

/

COEX:data (:,10);

toey=dat % x head metatarsal II

trigge af{:,11); % y head metatarsal II
r=data(:,12); % trigger: datal(n,12) =

%: ____ % =

%
%Eiii dynamic data file
f-‘dln:lnput (*Entre com o nome do arquive d2 d
f ledin = file;
v 1 &
%i§1([ load ' file din '.din'l):
e eiliopae preak, end
. umn_dln=eval (file din);
ime gy S attributions for dynamomet
Y=g Lis data dinf:.103
Dataaza‘“din( 2.3);
Teq dianquency acquisition of FY e
sseT__ = round(1/(data din(2.1)'data—dln(l' '

ric datas

.. Moot h
‘g:‘fsz [hipxand filtering positioc

Mumbey- hipy kneex kneey ank
Wata., of data to add in the €X¥
% ow pzund(]fength(xys) /10);
¢ 29d ais filter fc, 4th order bv

Obg, \ . O avoid problems in th
xy‘hi=2e = SIZE(X,2) returns just ghesat
Xyeng.. . oS ([1:ndata] (size(xys, 2117 2
fop . 2Sro ! : e D

ma . o8((1:ndatal, [size (xyS:?2 1)
oty r o s :
_ihdata

Xying (3 = :
nl(lr])=mean(xys(1:3,j)):

ns of joimt cog
lox ankley Deet
tremitles

» heelY
a

peexworthi ich

% v.5-1?

1 -» apoio si
9 -> apoio duple

rdinates

inamometria >

jcies
e extren i columns:

mples

)i




il

e A

oAy (xys (length (xysg) -3, |
d(i,j)=mean 7 3:lengtp : 2
7;)ﬁzci(l:ndata,:J)=rnean(y(end-3:end,j))? %h‘jy?'lj”; Y vig0, i,
end;
o R e !
#y5*

butter{4,fc/(freq/2));
.8l = filt(bra'y); % usado na versao 5
bl Y1 eEis (b.a,xys) i % EALCEiLE aaa
i1t =

t
gtk - cc data added to avoid problems in Et)hzd:xzt)iz;i\t!id‘.z i
y UDEEE Y £ilt (ndata+l:length(xy_f£ilt) -ndaca 5, @ oo YIth the filger,
_fltzr; original datas :
g res »s (ndata+l: length (xys) -ndata, :) :

g = zre datas to eguations of movement (viey eqmov.m m-file) !
%‘Pfei=xy EalE 1)y
e xy ELLE(:,2)

W; £oowy EALE(:)B):
B - xy tilcl:.4);
ot - wytilels,s)

akley £ = xy_?ilt(:,E);
heelx F = y_y_f:lth(:,7).'
heﬂy—f = xy_fllt(:,g);
B = xy £ilE(:,9);
toey:f sy File(:,10);

t coordenadas filtradas
filtering = 1; % 0 -> usar coordenadas ndo filtradas; 1 -> filtrado
L v

if filtering == 1
hipiz oy Eilt (o, 1)
hipy = xy_£ilt(:,2);
kneex = xy filt(:,3);
kneey = xy filt(:,4);
anklex = xy £ilt(:,5);
ankley = xy £ilt (:,6);
heelx = xy filt(:,7);
heely = ®y Eilt (2,8);
toex = xy filt(:,9);
toey = xy f£ilt(:,10);

3
|
1
|
|

¥ |
i

' CALCULUS OF ANGULAR DISPLACEMENTS:

¥ THIGH angLE

§a=d69*(atan( (hipy-kneey) ./ (hipx-kneex) JEAL
%temp=find(ta>0) :

t
a(ten}p):lso-ta(temp) ;

(ta<0);
=-ta(temp) ;
=180+ta (temp) ;

1)
gi (atan( (kneey_ankley) . / (knee){‘anklex)
sa (g 1nd(sa<q) .
em; :

=180*'58.(temp) :

%k?:]E.EOJOINT ANGLE
(i ;
c“‘(‘:a-sa) )

'

tp
Oop
§f5 ANGLE ;

= x)) )i
Eatégg(‘ide‘g* (Blanictene = (t°e§é2§it°ex )i
fi=180\L €9* (atan2 (1, - (heely-toey) A coexl))i

®9” (atan ( (heely-toey) ./ (neelx

ANK
by, LE
W, IOINT angrg

% Sa-
aa‘fa.Safa'dES*pi/z) .

deg+pi/2) ;




o=
==

'pname’ 'Deslocamen
‘ . entos
angula
res

Mpipine ta. 'R} g
>~ " J1label (' Thigh :
y gh (deg]');xlabel('time

mmplot(3,2,2)

sigure (2)
hold on
plot (cime, 88, 1)
grid; ylabel ('shank [deg] ') ; xlabel(
;K 'time
subplot (3,2, 3)
sfiqure (3)
hold on
plot (time ka, 'D')
grid; ylabel ('Knee [deg] ') ; xlabel('ti
ime

subplot (3,2,4)
sfiqure (4)
hold on
plot (time, fa, 'b');
grid; 3 'Fo
vlabel ('Foot [(deg]'): xlabel ('time

subplot (3,2, 5
tfigure (5)
hold on
plot (time,aa, 'b')
grid; ; /
vlabel ('Ankle [deg]');xlabel ('time

1f filtering =ity I 5
5 filtra os angulos (qdo as coorden

;s?ata smooth -
%;1\5;; el
er of d
ndata=round(22i;t;? add in the extremi
vs) /10);

, 'name’ . 'Deslocamentos angul
Ulares!

ties do the dat

)

se
m tratamEnto.)

(s1")

(s]")

(s]')

[s1")

[s1")

as nao forem filtradas)

a (vectors of ¥)

ow
Pass £i]
ter fc, 4th order putterworti: :
¢ with the filter:

Eadd
§ data ta gt
oid problems in the extr

emitie

obs .
DS: N -
Yini . i SIZ
yeil-zeros([l-E(X'Z) returns just the number ©
szeros ()i paaral Laizelys2) 0% WL
j :ndata] , [size(ys,2)1)i § V 4.2

& Slzeiys,g)
=l:ndata

Ying (i, 5
YEnd(irﬁ))imEan(‘/S(l::’:,j)); % - G ' P
end-%yend(i-n;{meanﬁys(length(ym—3:lengch(ys),3)): § v.4.2°°
fng : ata,J)=mean(y(end_3:end,j)); & V.
Y8s iy

[Ylni; s
ba) el

% = b

Pysgiq, outt

V\fiilltfilte(gm' fc/(freq/2))i
%'Suht ¥ filtf"a'll)? 4 usado na versao 5
I fiy, 0%t ¢ 118 (b a, ys); MifilEEitE
“‘restt ‘fil:ta added to avoid PT
v tore : -(ndata+l'len EH £i
78 ( rigi 2 g y_t1

Ndat nal datas

a+1
length (ys) -ndata. 1)

adaptad® para "-‘:ies W
oblems i g ek
1t)-ndata: il

remd

;
4




end

3”====E;ca¢50 do apoio duplo e simples

: IdenE time(find(trlggerzzl) )i

ine? = time(find(trigger==2) )

e? = Hooconds Of -

i rime ¢ thed (10 % initial decuble sup

pime2_t ; pimel(1)¢ & initial single sup

['%mel_ . timel(lengch(tlmel) }; % final single sup
t%me; i timez(length(tlmEZ) ); % final double sup
Elr?iaices para identificac@o das fases de apoio (30Hz)

.ige doubl = find((time >= time2 i) & (time <= timel i));
t;_me’sing = thel_l) & (time <= timel f));
e doubd ° gimd ((rime == timel £} & (time <= time2 f));
cine_end = find(time >= time2_£);

iplots das curvas Sem spline (30Hz)

tigure (1) ;

hold on

set(gcf, 'name ', ' Deslocamentos angulares (sem spline)')
qubplot (3,2,1)

plot (time (time_begin), ta (time begin),'b');

nold on

plot (time (time doubl) ta(time_doubl), S

plot (time (time_sing) , ta (time_sing), 'v' ) ;
plot{time (time_doub2) ,ta (time_doub2), 'v')i:

plot (time (time_end) , ta(time_end), ol

igrid; ylabel ('Thigh (deg]');xlabel (‘time [s]')

subplot (3,2, 2)

plot (time(time begin) , sa(time_begin), HoTd))

hold on o L

plot (time (time_doubl) ,sa (time_doubll, E

Plot (t ime (time sing),sa (time_sing) L

plot (time (time_doub2) , sa (time_doub2), vy )
glot.(tlme(timE_end)  sa(time_end), 'b’ Vi :
Y9rid; ylabel (' Shank [deg] ') ;xlabel(’ time [s]')

Subplot (3,2, 3)

plot (3 , . , e
hold{‘g;me (time_begin) ka (time_begin),'P )
1 . 1 -
Slgﬁit}rme(time_dOubl) ka (time_doubl) . ')
tlme(time_sing) ,ka(time—sing), |wl);

plo i ! [} 1 .
¢ (Eime (time _doub2) _ka (time_doub2) 'Y Vi

Ot (2 ‘ .
¥ ‘(tlme(tlme_lﬂnd) ka(time_end). ‘')

9rid, vlabel ("Knee [deg]'); xlabel('time (s]")
:‘izplot(3,2 £
t(t. 'I . 1 1 .
tolg Osz(tlme_begin) ,fa(time__begln) bt
Mot

Plgt(time (time_doubl) ,fa (time_doubl) y "Y'.) i
Plog ( ime(time_sing) ,fa(time_sing) ‘ '“") ") :
Dl“”1(tim'a(time_doubz) L fa (r_ime_doubz) S
l%grifl- Me(time end), fa(time end),‘bl); : 1)
Tal 1 < = (Itlme (s
abel (' Foot (degl ') xlabel

8

pﬁElOF(Blz, 5)

E?_ld Qz‘lma(time_begin) ,aa(time_begin) '
Ot t g ta) e

Dlot(t;:me(time_dOubl) L aa (time__doubl) : l})(.) i

: irf;:(t%me—Sing) ,aa(time_sing) ‘ 'le: .

(e ‘time_doub2) .aa(time_doub2) ;

: lme(t. { b o 5
Al lme _end) ,aa(tlme__end). i e (sl

p')i




L=

gcf

e(2)

===

' 'Deslocament
rrname i D 0s das Coordenadasw

1o(hiprhipy"7')

i
1ot (KD

tigure
settgct
hold on
axis('e
citle |
for 1 =

stic

i
p
else
P
else
p
else

P
else

P
end
grid

end;

$ Inter
§ vetor
¥ inter
timehaj
ta~aj i
Sa_aj 2
ka~aj =
fa‘aj =

¥ Idene

indic
tine o
time‘aj
e
E__a]
E__'a]

¥ Plotg

8y) Ot(3, 5
flor 1 in)
) 1 beda

|_doub2 = find((time_aj >= timel

ime a4 (p s ;
On_eial(tlme_aj_begln).

‘pisplacement of the joints')
eex.kneey’|wl)
klex,ankley.'b')
elx, heely.'T’

)

3)
,rname','Stick figure')

qual');
rgtick figure')
1:nrow
k_fig = [hipx(1) hipy (i)
kneex (1) kneey (i)
anklex (1) ankley (i)
heelx (1) heely (i)
tocex (1) toey(i)];
< max(time begin)
lot (stick fig(:,1), stick_fig(:,2),'db')
if (i >= min(time_doubl) & i < max(time_doubl))
lot (stick Eig(:,1), stick_fig(:,2),'y")
if (i >= min(time _sing) & i < max(time_sing))
Iot (stick f£ig(:,1). stick Eigiit, 205 Gl
if (i »>= min(time_doub2) & 1 < max (time_doub2))
lot (stick £ig(:,1), stick fig(:,2),'y")
if (i »>= min(time_end))
lot (stick fig(:,1), stick fig(:,2),'b")

; ylabel ('y coordinate [m]'); xlabel('x coordinate (ml'); |

—————————————— SPLINE cibica
polacio das curvas dos deslocamentos angulares poT

tempo de acordo com a coleta da plataforma
pola os 30Hz do video para 1000HZ oy <- vetor colund

= £0:l/freq_din:time(length(timE))]:

spline (time, ta,time_aj);

spline(time,sa,time_aj);

spline (time, ka, time_ajl:

spline(time, fa,time_aj):

spline (ti i ajl;

i sl interpolados 2 1000Hz

unto de dados

ificacido do apoio duplo e simp
ei no vetor tempo (1000HZ) o
begin - find(time aj < time2_tl: gime_aj < * )i
“doubl - find((cime_aj >= timeZ.t &(t(ime AR

Aoy <o £ ST =N pimel B]E MmN
-8ing = find((time_aj > SiEis (cime_2]

les no nove con}

imel,i));

-end = find(time_aj >= time2 £

: ystados
dos deslocamentos angularés 2l

com
e ares (
Name', 'pescolamentos angul

ta_aj(time-aj’




: (time_aj_doubl) +ta_aj(time 5

;me_2a] e j
plot(c%m “ad (cime_aj_sing),ta aj(time ;-]—c,lo‘lbl) Sy
t(tlm B ] doub? ; 4] _sing) ¥
plo time,a] (t}me_a]‘_ ou ),ta_._a] (time a]_' s b’ w.r),
plot(time‘aj (time_aj_end), ta_aj(time aj egd)u}), W
e yiabel ('Thigh [deg) ') ;xlavel ('t ine [é]ﬁ'w‘
grici
%Subplocuézé?)
Top {8721 ‘ - ,
1E(time_al‘tlmerajabegm"sa—a“time aj_begin) , 1y,
: s by,

h?ii(cime_aj (time_aj_doubl) ,sa_aj(time_aj doupy)

P ime_aj (tlme_aj_51ng) .sa_aj (time Ej s ). y.
aj (time_aj_doubZ) ,sa_aj (tima a]—_ doib. W),

e aj (cime_aj_end) ,sa_aj(time aj = 'g) : by i

glabel ('Shank (degl ') ;xlabel ("time [s]r) .

);

ssubplot (3. 2:.3)

aubplot (5,271 :

glot(time_aj (time_aj_begin), ka_aj (time_aj begin), 'b. 1)
nold on; = i
lot (time_aJ (time_aj_doubl) , ka_aj(time_aj doubl), 'y o
D (rine a] (time_aj_sing) ka_aj (tine_aj sing), .,
p1ot(time_aj (time_aj _doub2) , ka_aj(time_aj doub2), ry ’,) i
plot(time_aj (time _aj_end) , ka_aj (time_aj_e}_;d) e Gl
grid; ylabel ('Knee [deg]'); xlabel('time (s]') ;

squbplot (3,2, 4)

subplot (5,2, 5)

plot{time_aj (cime_aj_begin), fa aj(time_aj begin),'b.');
nold on;

p%ot(time_aj (time aj doubl),fa_aj(time_aj_doubl),'y.');
plot (time aj (time aj_sing), fa_aj(time_aj sing), 'w.');
plot(t‘}me_aj {time_aj doub2), fa_aj (time_aj_' doub2}),'y.");
plpt(tlme_aj (time_aj end), fa_aj(time_aj end), 'b.');
grid; ylabel ('Foot [deg]'); xlabel (‘time [s]")

tsubplot (3,2,5)

subplot (5,2, )

Iilc.)t(tlme_aj (time_aj begin), aa_aj(time_aj_begin), Hhe e

fms([O 1.-2020)): 5 2

hold op; :

nl ] : :

;lez((?me*aj (time_aj doubl),aa_aj (time_aj_doubl),'Y- 91

blot(t}me_aq (time_aj_sing) ,aa_aj (cime_aj_sing),'w. L

plOt(t}me_a]. (time_aj doub2),aa_aj (time_aj_doub2),'Y: i
: 1me_a] (time_aj_end) ) aa_aj (tj_me_aj_end) L o))y

gr}-d} 1

ylabel ('ankle [deg]');xlabel('time [s]')

‘auge

‘5::._.: ____

§ A}IGULA;{“:;:::::::::_—_ ‘ terpOlaCed dataS)
Ma= ELOCITIES (always with adjusted and 1n

e t(ta adyg : E o
Sdiff (oo 1/deg) . /diff (time_aj);
ia-al_/deg) /Qiff (time_aj)
: (to-31/deg) /diff (time_aj);
Masgyge 2-21/deg) . /difE (time_aj) ;

3a_aj/deg) ./diff (time_aj);

Y3

}
! sub,
; act . ; : tor
Test e ;polnt from extremities of time VeC
; ===:=:==:_3 (1:length(time_aj)-1):

'Dlots it Gy
A o =
Surg(5) - 3Mgular velocities

,'namel ; | :
Sy = t(3,2,13 Velocidades angulares')




ka)

AR CELERATIONS
i Ni]diff(vta) Aift (ntime) ;
" gg (vsa) . /ALEE (ntime);
S itf (vka) . /diLE (ntime)
afépdiff(vfa) ./d}ff (nt }me) -
E\aa=diff(vaa) ./diff (ntime) ;
aha:zeros(size (ata) )

s ) .
; subtract 1 point from extremities of time vector
ntime(1:length(ntime)-1);

4 copstruction of vector trigger from ntime2 .
{ to identificate single and double support |
for 1 = 1:length(ntime2) ¢
if (ntime2 (i) < time2_i | ntime2(i) >= time2 f)
trig(i,:) = Q;
elseif ((ntime2 (i) >=time2_i & ntime2(i)<timel i)|(ntime2(i)>=timel & ntime2(i)<time2_£))
trig(i,:) = 2: g
elseif (ntime2 (i) >= timel i & ntime2 (1) < timel_£)
Erigi(i, s} = 1;
end

‘ Plot of angular accelerat ions 1
Higure (6)
fiqure (5)
ie’ﬂ(ng, ‘name’, 'hceleragdes angulares')
'subplot (3,2,1)
subplog (5,2, 2)
Plot (ntime2, ata) ;
be) . .
Jld; ylabel ('thigh [rad/s2]'):
*Subplot (3,2, 4)
Subplot (5,2, 4)
giﬁl(ti(ntimez,asa) .
1d. AV4 g
Ysuby Ylabel (*shank [rad/s2]1'):
o Plot (3,2, 3)
ubp10t(5'2‘8)
Xntimez, aka)

: | (daa) ;
Ylabel ('ankle (rad/s2]')i
LES -
3 BSS=. o e -
: b S SEmmao == . es‘:
!ro::l VeLor saida com as aceleragoes anguj.:rios ot
@ de cilculo das aceleragdes Jarce i
h:.
% ‘=====._
CAL SE=mooo oo 1 -
c R ———3 1 GE , :
2‘:;::2&0 BOS DADGS ANTROPOMETRECOS! BELE IMA {15 i gincer "
-.::::::::: —————— : de':a
i,‘pe Snthe i e i son fase t
Y5 [y S0TOPo data file to COMBE & L

_foot 15 shonk 1__thigh



1_shank m

goot M e

i g anoe err_shank &rr_thigh 1 hat q
: em fot e em, thigh 7 cm h err_hat .
% ; woar 08 S m_thigh i !
3 Iffoot I__Shan}( T I—hat ]
; i : | ‘
| |
B s . % 1ls code t : :
3 .loadfile; % ca .

ydatd RAR as 4 LINHAs ABA .

NCRO T e
ziigant = Iwmi?glé o 1
--= ant=input ('Entreé com o nome do arquj

%fl:lLe(T'load v £ile ant .dat'1); quivo s ")

EY? -exist (filename), break, end

c%i;:a ant = eval (file ant);
[pO¥ acoll = size(data_ant); % row and column number of the ¢ B
provs . '
fcesibuc ) ons (cols. l=foot; 2=shank; 3=thigh; 4=nat)
Izeg _ data ant (1, )
{seg M = dara ant (2, 1)
;Er seg = data_ant Bl
o] ;eg - data_ant (4 ay
mgegzdata_ant(sj 0) s ?
1seg = data_ant (6, :); I

i fomenclatura:
{ segnent 1 = foot; 2 = shank; 3 = thigh; 4 = hip

‘;Comprimentos decs segmentos pela imagem (quando disponiveis)

14-0.288 * H; % de acordo com o modelo de Winter (ver winter.m) !
lting = 1 _seg(4); % o HAT nao estava nos limites do quadro de filmagem ¢
Bimg = sqrt ( (hipx - kneex) .2 + (hipy - kneey)."2);

l2ing = sqrt ((kneex - anklex) ."2 + (kneey - ankley)."2);

lling = sqrt((heelx - toex)."2 + (heely - toey)."2); :

il2img = 1 seg _m(2); % os pontos anatdmicos ndc estavam V1S1Vels

Hling = 1_seg_m(l); % os pontos anatémicos ndo estavam visiveis

M_Std iy |
3 = mean(13img) ; |
Bstd = std(13img) ; |
:-2 = mean (12img) ;

#Std = std(12img) ;

ﬂ = mean(llimg) ;
‘std = std(l1img) ;
1i—“‘ESirﬁg = 111
%88ing std = [

2
11 std 12 _std 13_std 14_stdl;

= ; edidos
aTacio entre os comprimentos da imagem € @

g -

Em-’“ = 0; % n3o ha imagem do HAT; 0;

Err{m: (13 - 1_seg m(1,3}) / ]__segﬂm(l,})*loon‘

ey - 12 - 1 seg m(1,2)) / 1#Seg~m(l'2):lgoi

icoﬁp; (]_'l = l_seg:m(l,lﬂ / 1_Seg_mglr1) le r‘io modelo
trrg fagdo entre os comprimentos da imagem

ttyy . . % N30 ha imagem do HAT;

Errz; Eﬁ - 1_seg(1,3)) / l_seg(l,B)*log{ |
i 1_seg(1,2)) / l_seg(l'z)*loO"
3:::::-‘ 3 1__589(1,1)) Jok 589(1,1)*10 i t
ST L e . !

| i |
i
by ! .
[xa. S - "
o LINEARE & -
\ e ES 7
i, g ACELERACC |
.. OS DESLOCAMENTOS, VELOCIDADES |
Esl ~‘======'_—.===: IStal ; J
N fﬁ‘?mento 0o ot solabivo o extremidade ila Jo HAT ZEE
?ﬂ‘iy : 113}(; % coneifderando dESlocamento and
c:hh nPY 0374 & T4
%Z¥= n:ex + (hipx - kneex) * 0.567i
oy, S ankii * (hipy - kneey) * 0'567;57'

L . = 0. !
Ry © Ankley, | (kneex - anklex) * "o g,

(kneey - ankley)
(anklex - toex) * 0.5i




= tOe . e
B .e=="="] amentos do CM
h,;;" deslocame ‘
1 dos
. plot |
) re(2) |
Lhaes |

plot ‘-:===:========= . ! A

'$=’==;-dos geslocamentos verticais do CM sem spline; |
£ : |

!P]-O ;

figureéﬂ-;lamE' _ipeslocamentos verticais dos CM')

Eet(gc ' )

2’2,1 : ¥ i

B pl((tj_fn(le(time pegin) ,cmdy (time_begin), 'b');

e -

wold O ; doubl) ,cmdy (time_doubl), 'y!

f0 o(cane doubl) jcmdy (FAmE GBUBLY, il

plci(i:ime(t:’.me_sll’lg’ EEAY (CU0E cang], wi

':Oc(time(time douba) ,emdy{time douba) . 'y ]

plo s

'D-.ot(r,ime(tlme_end) ,cmay (€ imel_end) ,'by);
B0 Jienel (M Of HBT (ml 4 xlabel ('time [s]")

subplot(Q,Z,Z) . |

ploc(time(tlme_begln) ,cm3y (time_begin), 'b'); |
rold on |
Jlot (cime (time_doubl) , cm3y (time_doubl),'y'); |
slot (time (time_sing) ,cm3y(time_sing), 'w');

blct[cime(timeﬂdoubZ) ,cm3y (time_doub2), 'y');

oot (time (time_end) , cm3y (time end), 'b');

gid; ylabel('CM of thigh (m] ¥ xlabel ('time [s]')

sbploc (2,2, 3)

plot (time (time_begin) , cm2y (time_begin), 'b'};

fold on

slot(time (time doubl) , cm2y (time_doubl), 'y'):

plot(time (time_sing) ,cm2y (time_sing), 'w' );

plot(time (time_doub2) , cm2y (time_doub2), Lyl |
plot(time (time_end) ,cm2y (time_end), 'b’ )i I |
Wid, ylabel ('CM of shank [(m]‘');  xlabel{'time [s17) |

Sibplot (2,2, 4)

EloE(tlmE{time begin), cmly (time begin), 'b');

told on = =

1 I i L}

g;gsgt%me(tlme_dOUbl) ,cmly (cime_doubl) . 'Y )i i

ﬁioz(t}mE(time—Sing) ,cmly (time_sing) iwt ) | I

tlog e £ ime_doub3) , cmly (time_doub2), ry')

Srid ime (time_end) , cmly (time_end), 'b')i
ylabel('cM of foot [m]'); xlabel

('time [s]'} E |

fllt}: C f .ltradas ‘ i

d nao Oram fl | |
MIS qu as Coofdena as

i 2:10S

by
moOt ;
C:'ts:(cm}l1 and filter of positions of CM " L cs)
o 'erx fémly cm2x cm2y cm3x cm3y Cqu-cmé’o‘ he data (vecto
Mgy - data to add in th extremities
N Sreslge] i the
:1@.; und(?ength(CMs)/lo); o ciltes:
{2 g S filter fc, 4th order butterwort.-. with the
Lobs, 2 £o avoid i;roblems in the EXtremltlzf columns:
?:ini‘zer; SIZE(X,2) returns just the numbeé
gspq 0% [1indatal, [size(cMs, 2) 1)
T is1.qo o [1:ndata], (size(cMs, 2) 1)
for . Size (cuMg . :
e | 22!
Q ata . o Al

i g 1 )i
CMen;E%'q)=mean(CMS(1:3,j)); v .1ength(CM5)'1])
l'3)zmeal’l(CW'is(length(CMS)‘3‘_ g v.5-

tny YEN
Endnd; d(lzndata,j)=mean(y(end-3'-en ‘

%
Sy
ins
Ill,' CMS; CMEnd]‘-




= (a,fc/ (freq/2) )
o Pl do na versao 5 5
_es i1t (b,a,y); % usa : . e
%yyggittfléi{tfils(b a,CMs); % filefilt adaptado P e
cM_filt = ;

i the filter:
dded to avoid preoblems in the extreml

tract data a ! gl
zms??lt = CM filt(ndata+l:length(CM_fllt) n
T igi datas
§ restore original o
CMs = CMs(ndata+l:length(CMs)-ndata,-):
% posigbes dos cM's filtrados
cmlx = CM_£ilt(:,1);
emly = CM_filt(:,2);
em2x = CM_f£ilt(:,3);
cm2y = CM_filt(:.4);
em3x = CM_filt(:,5);
cm3y = CM_f£ilt(:,6);
cmax = CM_file(:.7);
cmay = CM_f£ile(:.8);
end;
$o—=====c=s===========
if filtering == 0 & filtra quando as coordenadas ndo tiverem sido filtradas
ko7

% smooth and filter of positions of joint coordinates
xys=[hipx hipy kneex kneey anklex ankley heelx heely toex toey];
% number of data to add in the extremities do the data (vectors of xys)
ndata=round (length (xys) /10) ;
% low pass filter fc, 4th order butterworth:
% add data to avoid problems in the extremities with the filter:
% obs: N = SIZE(X,2) returns just the number of columns.
xyini=zeros([l:ndata]l, [size(xys,2)]); % V 4.2
xyend=zeros ([1l:ndata]l, [size(xys,2)]1); % V 4.2
for j=l:size(xys,2)
for i=1:ndata
xyini(i,j)=mean(xys(1:3,3)); % v.5.1?
xyend (i, j) =mean (xys (length(xys) -3:length(xys),j}); % v.4.27!

%yend(l:ndata,j)=mean(y(end-3:end,j)); ¥ w50 l
end;

end
xys=[xyini; xys; xyend]:

[b,a].= butter (4, fc/ (freq/2) ) ;
%yy=§1ltfilt(b,a,y); % usado na versao 5
xy filt = £ilefils(b,a,xys); % filtfilt adaptado para v 4.2

% subtract data added to avoid i

_ _ problems in the extremities wit i 5
xy filt = xy_fllt(ndata+l:length(xy filt) -ndata, :} ; g
% restore original datas 7 r

Xys = xys(ndata+l:length(xys)—ndata,:)
¥ prepare datas

]

h%PX_f = xy_filti?,i??atlons e e T
hipy £ - Xy _filt(:,2);
kneex f - xy_f£filt(:,3);
kneey £ - xy £ilt(:,4);

anklex f - xy filt(:,s);
ankley f - xy filt(:,s);

E:eix_f = xy_filt(:,7);
toz Y E = xy file(:,s),
toex‘f = xy_filt(:,9);
YAt xy_£ile(:,10);

eng

%=====~._

%plOt ——:::::::::::::

:~OUS dos deg] i

e oo Ocamentos verticais do CM com filtr

o YO sem spline:

subplot(2,2 1)’ Deslocamentos verticais dos CM (com filtro

Plot (¢ ; sem spline) ')
1 ] ;
hOld onme(tlme_begln),cm%y(time_begin)'~b=)



plot(time(time_doubl),cm4y(§imed§oublz,:?.);
plot(time(time_sing),cm4y(t1¢e_51ng), w-«:).
plot(time(time_doubZ),cm4yft1me_3?u?g3;'/ ;
lot (time(time_end) ,cm4y (time_ena). ; e 3
grid; ylabel ('CM of HAT [m} ') xlabel ('time [s]
subplot (2,2, 2) . . i
plot(time(time_begin),Cm3y(tlme_begln), i)
hold on ' o
plot(time(time_doubl),cm3y(§1me_qoub1),ly i
plot(time(time_sing),cm3y(t1me_51ng),'w )f
plot(time(time_doubz),cm3yFt1me_doub2),'y )i
plot(time(timeﬂend),cmBy(tlme_end),'b'); v :
grid; ylabel('cM of thigh [m]'); xlabel ('time [(s]')

subplot (2,2,3) ! . . .
plot(time(time_begln),cmzy(tlme_begln),'b )i
hold on )

plot (time (time_doubl),cm2y (time_doubl), 'y'
plot (time (time_sing), cm2y(time_sing), 'w');
plot (time (time_doub2) ,cm2y (time_doub2), 'y
plot (time (time_end),cm2y(time_end), 'b');
grid; ylabel('CM of shank [m]'); xlabel ('time [s]"')

)
L7

subplot (2,2,4)

plot (time (time_begin),cmly (time_begin), 'b');

hold on

plot (time (time_doubl),cmly (time doubl), 'y') ;

plot (time(time_sing),cmly (time_sing), 'w');

plot (time (time_doub2),cmly (time doub2), 'y') ;

plot (time(time_end),cmly(time_end), 'b');

grid; ylabel('CM of foot [m]'); xlabel('time [(s]')

% Interpolacdc das curvas dos deslocamentos lineares dos CM por SPLINE cibica

% vetor tempo de acordo com a coleta da plataforma (o mesmo da interpolacido dos angu
cméx_aj = spline(time,cmdx, time_aj);

cm4y_aj = spline time,cmdy,time_aj) ;

cm3x_aj = spline(time,cm3x,time_aj);
cm3y_aj = spline(time,cm3y,time_aj);
cm2x_aj = spline(time,cm2x,time_aj);
cm2y_aj = spline(time,cm2y,time_aj);
cmlx_aj = spline(time,cmlx,time_aj);
cmly_aj = spline(time,cmly,time aj);

¥ subctract datas from extremities due differentiation
Cmix = cm4x_aj(2:length(cmdx aj)-1);
Cmdy = cmdy_aj(2:length(cmdy aj)-1);
cm3x = cm3x_aj (2:length(cm3x_aj)-1);
cm3y = cm3y_aj(2:length(cm3y_aj)-1);
Cm2x = em2x_aj(2:length(cm2x_aj)-1);
Cm2y = cm2y_aj (2:length(cm2y_aj)-1);
cmlx = cmlx_aj(2:length(cmlx_aj)-1);
cmly = cmly aj(2:length(cmly aj)-1);

: Interpolacio das posigdes das articulagdes por SPLINE cibica
Vetor tempo de acordo com a coleta da plataforma

%;:x = Spl%ne(time,hipx,ntime2);
j23§ i Spl}ne(t%me,hipy,ntimEZ);
= 7 spl}ne(t}me,kneex,ntimeZ);
jlzi i Spl%ne(t}me,kneey,ntime2);
j12; : SpPline(time, anklex,ntime2) ;

S Spl%ne(t%me,ankley,ntime2);
ooy - Spl}ne(t%me,heelx,ntimez);
o1k . Spl}ne(t?me,heely,ntime2);
oh SPline (time, toex,ntime2) ;

iy Spline(time,toey,ntime2);

%DIOt:-::::::::::::::

ngre(g?s deslocamentos verticais do CM com filtro com spline:
: 5

et(9Cf,'name'

‘Deslocamentos verticais dos CM (com filtro e spline)')



i 4 1 ),'b|);
. me a]ﬁb8gln
subplottz'ztilime aj begin)'cm4y‘aj(tl v
ime_3aJ) e
plot(tl -
hold o1l ;
plot (cime_2J
1ot (time_aj it
glot(time_aq(t%me_a
lot (time_aj (time_2 T adj(m]'):
P ylabel (' CMY of HE

, : b1l % 1
. (cime_aj_dou A
i ; doubl).cm4y—é] ; . ing).,'w )i
(t?me’aq'sing),cm4Y~a3(the“a]*Sdoib2),'Y')f
e e e (B
i ; i

- s
: ime a]fend).

j_end),cm4Y_aJ(tl Tabel (' time fs1 ')
grid;

i in),'b');
subplot (2,2,2) ] el
plot (time_aj (£ime_3
hold on

3 begln),cmByvaj(timeaa

i (ti ol DR D
i i {(t j doubl),cmBy_aj(;lme_éj_' e
Plot(t}me_aqiziﬁzaz;—sing),Cm3y_ajft1@e_ajfsgggéé)’Iy');
Plot(t}me_aq(timefaj—doub2),cm3y_a3$t1mefaj_d) v
plOt(t}meﬂa]’(timeﬁaj—end),cm3y_aj(tlmeﬂaj_enx]‘,abe“ltime ol
pl?é(tl?iEiil(-cM} OFf thigh adj(m]');

grid;

ot (2,2,3)
:ﬁiiitime_aj(time_aj_begln),cm
hold on e aj(time_aj doubl),cmzy_aj(;ime_gj_qoubligl¥.),
Pioiizizeﬁaj(time—aj_sing),cm2y_aj§t1@e_ajf51nggé) ‘y:).
Plzt(time_aj(time:aj:doub2),cm2yfa3$t1mefajd2?u'bli. ;
zlot(time_aj(time_aj_end),cmZyiaj(tlme_aj_en l,bel(utime i
grid; yfébel('CMy of shank adj(m]'); xla

2y aj(time_aj_begin),’b');

2,2,4) L ] : Lo
:ﬁggiiiée aj(time_aj_begin),cmly_aj(tlme_aj_begln), b');
1d on 3 o
Eiot(time aj(timegaj_doubl),cmly_aj(Fime_;j_@oubl{,Iy i
plot(time:aj(timeﬁaj_sing),cmly_aj@t;@e_a3751ng), w')i
plot(time_aj(time_ajﬁdoubZ),cmly_a](tlmefaj_doub2), VY
plot(:ime_aj(time_aj_end),cmly_aj(time_aj_end):'b');
grid; vlabel('CMy of foot adjm]'); xlabel ('time [s]')

% LINEAR VELOCITIES OF CM (always with adjusted and interpolated datas)
vemdx = diff{cmdx_aj)./diff (time_aj) ;

vemdy = diff(cmdy_aj) ./diff (time_aj) ;

vem3x = diff (cm3x_aj) ./diff(time_aj);

vem3y = diff{cm3y_aj)./diff (time_aj);

vem2x = diff (cm2x_aj) ./diff (time aj);

vem2y = diff(cm2y_aj)./diff (time_aj);

vemlx = diff(cmlx_aj) ./diff(time_aj) ;

vemly = diff (cmly_aj) ./diff (time aj) ;

Fo=======c============

% Plot of linear velocities of CM
figure(10)

set {gct, 'name’, 'Velocidade vertical dos CMs')
subplot (2,2, 1)

plot (ntime, vemdy)
grid; ylabel ('vel CMy
subplot (2, 2, 2)

plot (ntime,vem3y)
grid; ylabel ('vel CMy
subplot (2, 2, 3) :
Plot (ntime,vcm2y)
grid; vl i r
subp10é<§?§%;)VEI CMy of shank (m/s]')
plot (ntime, vemly)

grid; vi .
hen.. L 2PEL('Vel CMy of foot [m/s] )

of HAT (m/s]')

of thigh [m/s] ")

ZcmEiNEAR‘ACCELERATIONS OF CM

Ry i g}ff(vcm4x)./diff(ntime);
i : d%ﬁf(vcm4y)./diff(ntime);
i : d} f(vcm3x)./diff(ntime);
e : dJl.ff(vcmBy)./diff(ntime);
i ; lff(vcmzx)./diff(ntime);

diff (vema

a i L
azxix = dlEf(vcmlx)
=H‘y = diff(vcmly)

-/diff (ntime) ;
. /diff (ntime)
s - /diff (ntime) .



inear accelerations of CM

g plot of 1

izgigié%%iame‘,'Aceleracéo vertical dos Cip
SprlOt(?'zéchm4y)

pi‘ié;(ﬁiﬁill'ml cMy of HAT (m/s2]")
subplot(2,2.2)

plot (ntime2,§;$2{)CMy E B /2] ")

grid; ylabel(
subplot(2,2,3)

plot (ntimeZ,acmZy)

grid; ylabel('Acel CMy ©
subplot(2,2,4)

plot (ntimez,acmly) '
'ncel CMy of foot (m/s2]1')

f shank [m/s21")

95::::::::::‘::::::_-,::::: - : i
3 vetor said gulares € lineares, € posigoes

j12y j23x j23y J34% i34yl

pos_joint = [ntime2 jO1x joly j11x jily j12x

pos_cm = [cmlx cmly cm2x cm2y cm3x cm3y cm4x cmayl ;

lin accel = [acmlX acmly acmzx acm2y acm3x acm3y acméx acméyl ;
ang accel = [afa asa ata aha trigl:

cine = [pos_joint pos_cm lin_accel ang_accell;

% selecdo apenas do tempo de apoio
mint = min(time_aj_doubl) ;
maxt = max{time_aj_doub2);
cine = cine(mint:maxt,:);

% SAiDA: ARQUIVO 'FILE'.CIN

eval (['save ' file '.cin cine -ascii; ']}
§===z==c=============

z Salva deslocamentos angulares

fa_aj = fa_aj(Z:length(fa_aj)-l);

sa_aj = sa_aj(2:length(sa_aj)-1);

ia_aj = ta_aj(2:length(ta_aj)-1);
2 aj = ka_aq(z:length(ka_aj)—l)-
aa_aj = aa_aj(2:length(aa—aj)—l)i
[ntime2 fa_aj sa_aj ta_aj ka_aj aa _aj trig];

% SAIDA: ARQUIVO 'FILE'.ANG
eval(['save ' file
break; end

B s o il

.ang ang_disp -ascii;'])



2 veis cine
Roﬁnadecéhuﬂodasvanave
IV' g

: i v(varargin)
function y=eqmo Lot movement
. equatlon
% eqmov Y
mclatura: .
zs nome oot = Segment 13
: shank = 2;
% thigh = 37
; S i es)
S: ; k from imag
g Input oy data file (mean e
4 Anthropometry e i m ]
% row 5: ml . 13 14 [kg.m2
% row 6: Il
: igiti late.)
. DinamomiFi{ cime (freg. aguisition piate-
: P s rpRow, rrey, ERsz B
: o L ignorated)
. sl ii (l%gpz (ignorated) , AX = copx  [mm]
6'73 = b d
. Zzi 8-10: COFxz, COFx, COFz (131)10rate )
: ' i rate
% nol 41-13: Mx, My, Mz UgHO
%
% Cinemetry: LT ¢ olate)
f = f bt time (freq. acqu151§19n oL P o
5 P i ds. of joints (toe, heel, '
% cols. 2-11: % and y CoOOras. cM's (foot shank, thigh, HAT)
P 2-19: x and y coords. of - : e
. g ions of CM's (foot, shank, thigh,
% cols. 20-27: acceleratl1o ‘ i chia s
% cols. 28-30: angles accelerations (foot, ;
%
i Duarte
% By: Edson Dalla Vecchia and Ma?cos . :
% Local: Laboratory of Biomechanics, University of Saoc Paulo,
% Date: April 03, 1998 -
% Report problems to dallavecwusp.br or mduarte@usp.br
% obs: alfan = angular accelerations, n=1,2,3,4 ([rad/s2]
% (xn,yn) = coords. of CM [m]
% (x34,y34) = (x43,y43) = hip [m]
% (x23,y23) = (x32,y32) = knee (m]
% (x12,y12) = (x21,y21) = ankle [m]
: (x¥11,y11) = coord. of heel [m]
% (x01,y01) = coord. of toe [m]
% axn =

accelerations of CM's [m/s2)

close all;clc;clg;

% constants
fe = 15; %

% cutoff frequency for filtering FRS
ag = 9.8; % gravity acceleration

68; % default total body mass

? = 68*ag; % default total body weigth
‘E::::::::::::::::::::
% calculo em funcao da massa
zc = 1 % setar variavel
@Eile = varargin(1) ;
1f nfile < 10
nf%le = intzstr(nfile);
n?lle = ['00" nfilej .
elseif nfile > ¢ '
ggiie = int2str(nfile);
- € = ['0! nfile] ;

%
: OPEN INPUT FILES
%gopometrics datas:
ata:loadfile:

® ATENCAQ T1Rag as% calls code to load file

4 LINHAs ABATIXO E CoLoca

ticas

ol RO L e e

R LINHA ACIMA

Brasil



'winterimg’;

. dat'l)i
end
data_ant = -
[nrow_ant,ncoldant ;
if ncol ank == 4,

1= si;e(datafant
error {'Error:

s datas
file = (*Manl' nfilel;
eval (['load ' file eedmit] g

data_cin = eval (file)

[nrow_cin,ncol_cin] =
if ncol cin ~= 32, error ('Error:

& Kinematic

% Dynamics datas
file = ('Manl' nfilel
eval (['load ' £ile Lodimt )
data_din = eval (f1le);
[nrow_din,ncol_din] =
if ncol_din -= 13, error ('Error:

%::::::::::::::::::::
% ATTRIBUTIONS OF VARIABLES

Inertial parameters %/ total Mass

%

m = data_ant(5,:); % % mass
I = data ant(6,:); %

%.Time (initial image to end image ~=
time cin = data cin(:,1);

% positions of joints

nome do Arguive =

pumber ©f columns

_ sige(data cinl; .
number of columns diffe

- size(data_din):
number of columns different O

)

umn pumber of the data
preak, end

& row and col
different of 4').

rent of 22 ), preak, end

£ 1300 break, end

% moment of inertia

absolute time from plate)
% time from kinematics (only support)

%01 = data cin(:,2};
i 2h2) %
y0l = data_cin(:,3); % ? gi Eoe
x11 = data_cin(:,4); % x of hoe
y11l = data ein(y,5); % f =
x12 = data _cin(:,6); % vl
yi2i= data leinits, 7). % ? e
%23 = data_cin(:,8); e
¥23 = data can{:,; 9) s i
x34 = data_cin(:,loi- ? A i
y34 = data_cin(: 11)2 ; e OE :lp
; Yy o ip
% positions of CM
x1 = data_cin(:,12);
i data_cin(:,13); D
y2 i data cin(:,14); . = eiies
Y2 = data_cin(:,15); : # 00 OW &f sheml
x3 = data_cin(:,16) ; Eon Bnas ane
iz = data_cin(:,17) : ¥ x of CM of thigh
e data_cin(:,18) : % y of CM of thigh
S iy % x of CM of HAT
Lo ¥ y of CM of HAT
r accelerati
L . ions
ayl gata—cln(hzo)- L
= data_cin(:,2 : sa i
e Lo :,21) ; near accel
ay2 data cin(:,22) . % v linear a i
=2 - e % x linear ccel. of CM of foot
3 _cin(:, . : accel.
i Gafal St ooy % v linear acc of CM of shank
e S ; % el. of oM
ax4 = g = 2 ,25) inear ac of shank
= data_cin(; ' . i e
ava - wedni (i 260 Yy lin e :
: 26 ea £
e G ) 3 g r accel. of thigh
_cin(:.27) ; x linear accel. of CM of thigh
% an s | of om of
alg ular accelerat i a5 accel Sigtigem of —
Bt i -
itan ta_cin(:,28) .
alfaz - gata‘cin("ﬂ)t deth
e e . qular accel
= data cin(.'“l)i % angular accel. .
- CRPR | . :
¥ trigoer - % :ngular geoal 22 T
L e Ngular accel. of ;2;9h
= 2ero

< data_cin(:,B???DPOrt;

l=g]
Single support)



ate
t CAUTION: relative tO origem of system coord. of p3£atamen
: g ax = x coord. of center of pressure [m] (sem
$ Ay = Y coord. of COP = nigth of plate {m] a1
g pz = z coord. of cop [m] (ignorated) (sem tratamen

g center of pressure (COF)
copx0 = O.OOl*data_d1n(:,7);

copy0 = 0.045; :
copz0 0.001*data_d1n(:,6);

n

i

tion force % /body weigth
i component X of GRF (FRS) (sem tratamento)

%
% component Y of GRF (sem tratamento)
% compnenet 2 of GRF (sem t ratamento)

% components of gro
FRSx0 = data din(:,2); %./P;
FRSyO0 = data din(:,3);¢ %./P;
¥FRSz0 = data_din(:,4); %./P;

g time of acquisition from plate
time din = data_din(:,1);

s prepare datas from plate.

3 Select rows where there are support . _
sup = (find(COPx0 -~= 0 & COPz0O ~= 0)): % indices do vetor na fase de apolo

time begin = min(sup); % indice do inicio do époio
time end = max(sup); % indice do fim do apolo

% Seleciona vetores na fase de apoioc

FRSX0 = FRSxO(timeﬂbegin:time_end);

FRSy0 = FRSyO(time#begin:time_end);

COPx0 = COPXO(time_begin:time_end);

COPz0 = COPzO(time_begin:time_end);

time_din = time_din(time_begin:time_end);

% frequency acquisition of FRS
freq din = round(l/(time_din(z)—time_din(l)));

% Smooth and filter FRS and COP
DYN = [FRSx0 FRSyO COPxO0 copz0] ;
% number of data to add in the extremities do the data
ndataDYN = round(length (DYN)/10);
% low pass filter fc, 4th order butterworth:
% add data to avoid problems in the extremities with the filter:
% O?Sf N = SIZE(X,2) returns just the number of columns -
DYNini = zeros{[l:ndataD¥N], [(size(DYN,2)]); % to v.4 :
DYNend zeros ([1l:ndataDYN], [size (DYN 2)])t % to v.4
for j=l:size(DYN, 2) / : :

for i=1:ndataD¥N

DYNini (i,3)=0;
DYNend (i, j)=0;

end;
end
DYN = [DYNini; DYN; DYNend];
{(bDYN, aD¥N] = butter(4,fc/(freq din/2));
I;JYN__Eilt = £ilt£il5 (bDYN, aDYN, DYN) ; :

su ?ract data added to avoid rog i iti i
:Yiggélt = D?foilt(ndataDYN+l:?engéiTgY;nfggil?EZZ:Z;;;E? VTR
e ‘

= a .

% dados filtradoi?+l-length(DYN)_ndataDYN’:);
FRSxf = DYN filt(:,1):
FRSyf = DYN £ilt(:.2);
COPxf = DYN filt(:,3);
COPzf = DYN_filt(:,a);

$ se i
quiser trabalhar com dados ndo filtrados

filtering =)
; : =1 % 0:0d
L fditering == .0 ados nao filtrados, 1: filtrados

FRSxf = FRSXO;
FRSyf = FRSy0;

(@]
o
o
fol
(o)
uon
Q
(o]
g
b
(=}

G30 com SPLINE cibica

tempo aid
Justado para a dinamometria (L000HZz)



$debug i il
gtime din_i = time_din ; . . .
stime din_f = time_din(length(tlme_dln)),
gtime_cin_i = time_cin (1) ‘ . :
gtime cin_f = timeﬁcin(length(tlme_gln)),
%deltg_cin = time cin £ - t}me_C}n_};
gdelta_din = time_din_f - tlme_d}n_l;
$dif_delta = delta_cin - delta_din

t end = time_din(length(time_din))
¢ i = cime @intl) -
delta t = t£_end - t_ini
time = [0:1/freq_din:deltaﬂtl‘; % <- vetor coluna
trans = time_din(1); ‘
tor ik = 1:length(time_din)
time_din(k) = time din(k) - trans;
end;

‘

FRSX = spline(time_din,FRSxf,time)

FRSY = spline(timeﬂdin,FRSyf,time);

COPx = spline(time_din,COPxf,time)-
)

COPz = spline(time_din,COsz,time

i

gidentificacdo do menor vetor tempo
1 time_cin = length(time_cin)

1 time_din = length (time)

if 1_time_cin < 1_time_din

1 time_menor = 1 time_cin;
dif_time = 1_time_din - 1_time_cin
tmenor = 'cin'

elseif 1 _time_din < l_time cin
1 time_menor = 1_time_din;

dif _time = 1_time cin - 1 _time_din
tmenor = 'din'
elseif 1 _time_din == 1_time_cin

1 time menor = 1_time_din;
dif time = 0
tmenor = ‘'eq’

end

%

Ajuste da base de tempo para sincronizacdo e das variaveis para a mesma base de te

t%meend = (1/freq din)*(l_time_menor - 1) % - 1/freq_din;
time = [0:1/freq din:timeend]'; % <- vetor coluna -
tend = length(time);

if tmenor == 'din' % exclui

% positions of joints
%01 %x01(l:tend, :); y0l = y0l(l:tend, :
x12 = x12(l:tend, :); yl2 = yl2(l:tend,:
x23 = x23(l:tend, :); ¥23 = y23(l:tend, :
%34 = x34(l:tend,:); y34 = y34(l:tend,:
% positions of CM i :
x1 = x1(l:tend,:); vyl

os ultimos dif time pontos dos vetores da cinemetria

— — e

= yl(l:tend, :);
X2 = x2(1l:tend,:); v2 = y2(l:tend,:);
%3 = x3(l:tend,:); y3 = y3{l:tend,:);
X4 = x4(l:tend,:); y4 = v4(1l:tengd,:);

% linear accelerations of CM

axl = axl(l:tend, :); ayl = ayl{l:tend,:);
:xi = ax2(l:tend,:); ay2 = ay2(l:tend,:);
x = e

e ax3(l:tend,:); ay3 = ay3(l:tend,:
%K4 = axd4(l:tend,:); ay4 = ay4(l:tend,:
angular accelerations

—

alfal = alfal(l:tend,:) ;
aigaz = alfa2(l:tend, :);
alftald = alfa3(1: g
B tend, :) ;

i = alfad4 (1:tend, :);
. trigger (2=double support;
=5 Flg = trig(l:tend, :);
seif tmenor == 'Cin‘

l=single support)



i i . of plate
% center of pressure (COF) !CAUTION: relative toO origem of system coord o)

COPX = COPx(l:tend,:);
COPz = COPz(l:tend,:); :
¢ components of ground reaction force
FRSX = FRSx(l:tend,:);

FRSY = FRGy (1:tend, :)

end

%:::::::::::::::::::: '

teste = 0 % setar flag para © teste abaixo

if teste == 1 ; .

%%%%==========TESTE para identificacao do apoio simples € duplo na FRS

4 selecdo dos vetores IO apoio simples
ntime = time(find(trig::l));
ntime2 = time(find(trig::E));

timel ini = ntime (1)
timel end = ntime (length(ntime))

|

% components of ground reaction force
FRSx2 = FRSx(find(trig:=2)):
FRSy2 = FRSy (£ind(trig==2));

% indices para identificacdo das fases de apocio

time_doubl = find(time <= timel_ini);

time_sing = find((time »>= timel_ini) & (time <= timel_end));

time doub2 = find(time >= timel_end) ;

yplots das curvas de FRS para identificacao do duplo apoio

figure(l) ;

set (gcf, 'name', 'FRS (com tratamento) ')

gaxis([time(time_sing (1)) time {time_doub2 (1)) min (FRSy (time_sing)) max (FRSy (time_dou
plot(time(time_doubl),FRSy(time_doubl),'y'); 5
heold on

plot(time(time_sing),FRSy(time_sing),'w');
plot(time(time_doub2),FRSy(time_doubZ),'y');

grid; ylabel ('FRSy'); xlabel ('time');
3%%%%===========END TESTE

end;

% figure (1)

% set (gcf, 'name', 'FRS (com tratamento) ')
% plot (time, FRSy, 'Y'):

5 hold on

Pl

plot(time, FRSx, 'b'}) ;
grid; ylabel('FRS!);

Ao

figure(2)

sec(gc?,'name','FRS com e sem tratamento')
plot {time_din, FRSx0, 'b"')

held on

plot (time_din, FRSy0, 'b')
plot(time_din, FRSyf, 'y'})
plot (time_din, FRSxE, 'v')
grid; ylabel ('FRS'); xlabel('time');

¥pause
testeCOP = 0;
if testecop ==
figure (3)
23;;?25,(2?2?15'C0P com e sem tratamento!')
axis('equal')
hold on
plot (COPx,COPz,'y.');
plot (COPx0,COPz0, 'b. ") :
grid; yla { v
subploé (g%;f2$OPz ); xlabel ('COPx') ;
plot (time, coPx)
hold cn

grid; ylabel('COPx'); x L
subplot (2,2,3) e



plot(time_din,COPxO)

hold on s
1ot (time_din, COPX e I s
Srid; vlabel (' COPX0'); xlapel ('time_din Vi
pause
end;
%::::::::::::::::::::

4 selecdo dos verores no apeoio simples
select sing = 0
if select_sing == 1
ntime = time (find(trig== Y}
crans2 = ntime(1);
for k = 1:length(ntime)
t ini sing = ncime (1) ; '
t_end—51ng = ntime(lengch(ntlme));
atime (k) = ntime(k) - transz;
end;

% positions of joints : .

x0l = %01 (find(trig==1)); v0ol = yOl(ﬁlnd(tr}g==l)
12 = x12(find(trig==1)); yl2 = ylz(find(tr1g==l)
%23 = x23(find(trig==1)); yv23 = y23(find(trig==1)
v34 = x34 (find(trig==1)); ¥34 = v34 (find (trig==1)
% positions of CM

b
e
)i
)

x1 = x1(find(trig==1)); ¥l = yl(find(trig::l));
%2 = x2(find(trig==1)); y2 = y2 (find (trig==1));
%3 = x3(find(trig==1)); ¥3 = v3 (find (trig==1));
x4 = x4 (find(trig==1)); ¥4 = v4 (find (txrig==1));

% linear accelerations of CM
axl = axl(find(trig==1)); ayl = ayl(find(trig==1
ax2 = ax2(find(trig==1)); ay2 = ay2(find(trig==1
ax3 = ax3(find(trig==1)); ay3 = ay3(find(trig==1
axd4 = ax4 (find(trig==1)); ay4 = ay4 (find{(trig==1
% angular accelerations
alfal = alfal(find(trig==1)
alfa2 = alfa2(find(trig==1)
alfa3 = alfa3(£ind(trig==1)
alfad4 = alfad (find(trig==1)
% trigger (2=double support; l=single support)
strig = trig(find(trig==1)}));
% center of pressure (COF)
COPx = COPx(find(trig==1));
CcopPz = COPz (find(trig==1));
% components of ground reaction force
FRSx = FRSx(find(trig==1));
FRSy = FRSy(find(trig==1));
end;

Vg
Yo
Vil
))

H

)
)
)i
)

|CAUTION: relative to origem of system coord. of plate

% vetores constantes
if select_sing ==

ntime = time;
end;

for i = 1:length(ntime)
g(i,1l) = ag;

COPy(i,1) = COPyO;
end;

% equivaléncia das coords. das articulacdes
X21 = x12; y21 = y12;

%22 = X235 y32 = wad

% transformaca
P ?agoiiil??ordenadas COPxX e COPy para o referencial do video (gaiola)
e = v () - copy(l )

X1l contact = x11(1);

Y1l contact = y11(1):

COPxlantes = COPx (1) :

COPylantes = COPy (1) ;



gpause
copx = Tx + COPX;
Py = Ty * COPY: .
< i copxdepois = copx (1) i
copydepois = copy (1)

testeCOP2 = 1;
if testeCOP2 == 1

igure (3) i
zéi(gcf ‘name ', 'COP transl. com € sem tratame

subplot tgazy 1)
axis('equal')
hold on j
plot (CoPx,COPz, 'Y - );)
lot (COPXO,COPZO,'b.' 2 . L
grid; ylabel('COPz'); xlabel (' COPx'}:
subplot (252, 2
plot(time,COPx)
hold on
% plot(time,COPxO) il
grid; ylabel('COPx'); xlabel('time') ;
subplot (2,;2:3)
plot(tlmepdin,COPXO)

hold on
plot(time_din,COPxf,'b') ‘ oy
grid; ylabel('COPxO'); xlabel ('time_din');
end;
$pause

$break; end

§-———===zz=============
% Equagdes do movimento
% foot
Flx = -m(1l) * axl +FRSX;
Fly = -m(1l) * (ayl +g) +FRSy;
Mlz = -I(1)+alfal +(x1 - x12).*Fly +(yl2 -yl).*Flx +(COPx -x1) .*FRSy +(yl - COPy) .
M1zPC = Mlz./M;
figure (4)
set (gcf, 'name', 'Forgas & momentos intersegmentares no tornozelo')

subplot (2,2,1)
plot (ntime, F1lx, 'v')
hold on
plot (ntime, -m(1) *axl, 'r')
plot (ntime, +FRSx, 'b"')
hold on
. grid; ylabel('Flx'); xlabel('time');
tfigure(s) j
subplot (2,2,2)
plot(ntime,Fly, 'y')
hold on
plot(ntime,—m(l)*(g+ayl),'r‘)
plot (ntime, +FRSy, 'b')

grid; ylabel ('Fly'): frdpa
e (0] v'): xlabel('time') ;

subplot (2,2,3)

plot (ntime,MlzPC, 'y')

hold on

plot (ntime, -I(1)*alfal./M, 'w')
plot(ntime,((xl-xlz).*Fly)./M i)
plot (ntime, ((y12-y1) .*Flx) . /M. 'b')
plot(ntime,((COPx—xl).*FRSv).}M ‘m: ')
plot(ntime,((yl-COPy).*FRSk)./M:'w:)

grid; vyl ' '
e ylabel ('Mlz/kg'); xlabel('time'):

subplot (2,2,4)
plot (ntime, FRSy. /M)
plot(ntime,FRSx./M)

grid; vlabel ('FRSy!') ; xlabel ('time') ;



g shank

_m(2) * ax2 -Flx;

F2x =
L : 5 o - 3 2 -yl2) .*F1
- ?ii;*alézé -;?; —(x£3 _x2) .*F2y +(y23 -y2) J*F2X - (x2 xli;i*E%{Fzég +(Z2 L
2;; . 1(2)*alfa2 -MlZ - (%23 -x2) .*F2y +(y23 -y2) .*F2X -(x2 -%X 5

z = -I(2

M22zBC = M2z . /M;

figure(5)

set (gcf, 'name’,
subplot (2,2 1)
plot(ntime,sz,‘y')
grid; ylabel('FZx'); xlabel ('time');
subplot 2z 29

plot(ntime,FZy,'b') :

grid; ylabel('FZy'); xlabel ('time');
subplot (2.2, 3)

plot(ntime,MZzPC) ‘
grid; ylabel(‘MZz/kg'); xlabel ('time') ;

2 1
| Forcas e momentos intersegmentares no joelho )

% thigh

§F32x = F23%;

%F3I2y = F23y;

¥M32z = M23z;

$F34x = m(3) * ax3 -F32x;

gF34y = m(3) * (ay3 +g) -F32y;

aM34z = I(3)ralfa3 -M32z +(y34 -y3) .*F34x - (Y3 -y32) . *F32x +(x3 -x34) .*F34y - (x32 -

Fix = -m(3) * ax3 -F2x;

F3y = -m(3) * (ay3 +g) -F2y:

M3z = -I(3)*alfa3 -M2z -(x34 -x3) .*F3y +(y34 -y3) . *F3x Lg% 230). 2 E2Y +{y3 -y23) . *
$M3z = -I(3)*alfa3 -M2z -(x34 -x3).*F3y +(y34 -y3) . *F3x - (%3 -x23) . * (-F2y) +(y3 -Y2

M3zPC = M3z./M;

figure(6)

set (gcf, 'name', 'Forgas € momentos intersegmentares no quadril')
subplot (2,2,1)

plot (ntime, F3x, 'y")

grid; ylabel ('F3x'}); xlabel('time') ;

subplot (2,2,2)

plot (ntime,F3y, 'b')

grid; ylabel ('F3y'}); xlabel('time‘);

subplot (2,2,3)

plot (ntime, M3zPC)

grid; ylabel('M3z/kg'); xlabel('time');
% hat
$F43x = -F34x;
$F43y = -F34y;
M43z = -M34z;

% relagdes que devem LE
S %,
A0 mid) x ol _F43x;9f rerificadas caso o HAT fosse modelado como HAT+outro memb
Zg = mid): = (ay4 -g) -Fd3y,
= I(4)*alfas - :
x4) . *F43y; M43z +(y45 -y4).*Fa5x[=0) -(y4 -y43).*F43x +(x4 -x45) . *F45y [=

% verifica dife
renga - 5
F4ix = m(4) * ax4; : PO Na CONDIGAD BOID

Fay = m(4) * (ay4 -gq)
Miz = T(4)ralfaq - (ya

'

-y43) .*F4x - (x43 -x4).*Fdy;

figure (7)

set (gcf, 'name', 'For . o
; ; gas e mo i adril pelo A

Sabpit 15 b mentos intersegmentares no qu

plot (ntime, F44dx, 'y')

grid; ylabel('F44x'); x e
el ): xlabel('time');

plot (ntime, Fa4y, 'b')

grid; ylabel('F44y'); xlabel('time'):
subplot (2,2, 3)

Lapyiatiy

plot (ntime,Ma4z)

O O° O of o of o o o o




%

1
%
inv_dyn
moments

grid; ylabel('M44zfy; slabel (ftimet) ;
g safpr

[ntime M1l
[ntime M1

MATRIZ D

1}

2PC M2zPC M3zPC];

1

gigure(7)
subplot(z,z,B)

(‘M1 / kg'); xlabel('time')

1ab61(|M2 / kg‘); Xlabel(rtime‘)‘

hold on
plot(ntime,MBzPC)
grid; ylabel ('M3 / kg'); xlabel('time');

spreak; end

namefile = file

4 spipa: ARQUIVO 'FILE'.inv

eval (['save ' file ' inv inv_dyn -ascii;'l])

namefile = file
% SAIDA: ARQUIVO 'FILE' .mom
eval(['save ' file '.mom moments -ascii;'])

-pC M2zPC M3zPC M4z F1lx F2x F3x F
4x F

1y



