CENTRO UNIVERSITARIO FEI
GILMAR FERNANDES DOS SANTOS

ESTUDO DOS PADROES DE MARCHA DE DIABETICOS POR SIMULACAO
PREDITIVA

Sao Bernardo do Campo

2017






GILMAR FERNANDES DOS SANTOS

ESTUDO DOS PADROES DE MARCHA DE DIABETICOS POR SIMULACAO
PREDITIVA

Dissertacdo de Mestrado apresentada ao Centro Uni-
versitario FEI para obtenc¢do do titulo de Mestre

em Engenharia Mecanica.

Orientado pelo Prof. Dr. Marko Ackermann.

Sao Bernardo do Campo

2017



Santos, Gilmar Fernandes dos.

Estudo dos padrdes de marcha de diabéticos por simulagdo preditiva /
Gilmar Fernandes dos Santos. S0 Bernardo do Campo, 2017.
128 p. :1il.

Dissertacdo - Centro Universitario FEI.
Orientador: Prof. Dr. Marko Ackermann.

1. Diabetes. 2. Simulacdo preditiva. 3. Biomecanica. 4. Controle 6timo.
I. Ackermann, Marko, orient. II. Titulo.

Elaborada pelo sistema de geragao automatica de ficha catalografica da FEI com os
dados fornecidos pelo(a) autor(a).




centro

universitario APRESENTACAO DE DISSERTAGAQO  Mestrado
ATA DA BANCA EXAMINADORA

Programa de Pés-Graduagao Stricto Sensu em Engenharia Mecanica PGM-10

Aluno: Gilmar Fernandes dos Santos

Matricula: 215114-0

Titulo do Trabalho: Estudo dos padrdes de marcha de diabéticos por simulagdo preditiva.

Area de Concentracgdo: Sistemas da Mobilidade
Orientador: Prof. Dr. Marko Ackermann

Data da realizacdo da defesa: 23/02/2017

ORIGINAL ASSINADA

Avaliagao da Banca Examinadora:

Sao Bernardo do Campo, 23 /02 / 2017.

MEMBROS DA BANCA EXAMINADORA

Prof. Dr. Marko Ackermann

Prof.2 Dr.@ Isabel de Camargo Neves Sacco

Prof. Dr. Maarten Frank Bobbert

A Banca Julgadora acima-assinada atribuiu ao aluno o seguinte resultado:

APROVADO [X]

VERSAO FINAL DA DISSERTACAO

APROVO A VER’SI—\O FINAL DA DISSER:I_'AC;\O EM QUE
FORAM INCLUIDAS AS RECOMENDAGOES DA BANCA
EXAMINADORA

Ass.:

Ass.:

Ass.:

REPROVADO []

Aprovacdo do Coordenador do Programa de Pds-graduacédo

Prof. Dr. Rodrigo Magnabosco

Versdo 2016






A familia e amigos.






AGRADECIMENTOS

A Deus por sempre estar presente.

A minha familia, que sempre acreditou e espera o melhor de mim, principalmente minha
mae Roseli, meu pai Gilmar e minha irma Roziana, que sempre me apoiaram, incentivaram e
inspiraram. Vocés sdo a minha base e meus exemplos de vida.

Ao Prof. Dr. Marko Ackermann, meu orientador, que idealizou o projeto, confiou no
meu trabalho e sempre esteve presente para me ajudar e aconselhar. Sem a sua orientacdo, o
projeto ndo existira.

As Profa. MSc. Aline Arcanjo Gomes e Profa. Dra. Isabel de Camargo Neves Sacco,
que foram essenciais para o trabalho, me auxiliando na drea que eu tinha mais dificuldade,
fornecendo os principais dados do estudo e orientando o melhor caminho a seguir.

Ao Centro Universitdrio da FEI e a todos os seus professores e funciondrios, por me
fornecerem a base de conhecimento e estrutura necessarias para a execugdo do trabalho.

Aos amigos, antigos professores e conhecidos que sempre torceram por mim € me apoi-
aram.

A todas as pessoas que tiverem interesse em ler meu projeto, independente da intengdo.






“Ubung macht den Meister.”



RESUMO

Diabéticos apresentam enfraquecimento dos musculos flexores e extensores do torno-
zelo, além de maior rigidez deste complexo articular. Estes fatores colaboram para o padrio de
marcha alterado destes individuos, caracterizado por menor velocidade, maior tempo de apoio
simples e duplo apoio, menor amplitude de movimento articular, além de altera¢des cinéticas
e nas ativagdes musculares. Contudo, as relacdes de causa e efeito entre estas alteracdes e os
acometimentos do sistema musculoesquelético tipicos do diabetes nao estao bem estabelecidos
na literatura. O objetivo do presente estudo foi analisar os efeitos isolados da redugdo da capa-
cidade de geracdo de forca muscular do tibial anterior, séleo e gastrocnémio e do aumento de
rigidez no tornozelo durante a marcha. Um modelo do sistema musculoesquelético humano e
uma abordagem de simulagdo preditiva da marcha diabética foram desenvolvidos. O modelo
possui propriedades que podem ser modificadas para representar o efeito da doenca sobre o
sistema musculoesquelético. As alteragdes dos padroes de marcha sdo simuladas de maneira
preditiva por meio da resolucdo de um problema de controle 6timo. Especificamente, as forcas
isométricas méximas dos musculos gastrocnémio, séleo e tibial anterior foram reduzidas e a
curva de momento passivo na articulacdo do tornozelo foi alterada de maneira a aumentar a
rigidez da articulag@o, representando as alteragdes tipicas causadas pelo diabetes. A reducao de
forca isométrica maxima dos musculos do tornozelo atrasou a ativag@o do séleo e gastrocnémio,
reduziu a forca no gastrocnémio e aumentou a for¢a do miusculo iliopsoas, aumentando assim
o momento de flexdo do quadril na fase de propulsao da marcha. Esses resultados indicam a
adoc¢do de uma estratégia motora para compensar o déficit de momento no tornozelo por meio
de um aumento do momento de flexdo do quadril, denominada estratégia do quadril na litera-
tura. O aumento de rigidez na articulac@o do tornozelo também levou a adocao da estratégia do
quadril, com atraso na ativag¢do do séleo, reducdo de geracdo de forca muscular no séleo e gas-
trocnémio e aumento, mesmo que mais discreto, da ativacdo do iliopsoas na fase de propulsao
da marcha. Além disso, ambas as alteracdes no sistema musculoesquelético causaram maior
utilizacdo das estruturas eldsticas passivas no tornozelo, de forma a armazenar energia na fase
de apoio médio e liberd-la na fase de propulsdo. Este trabalho contribui para a compreensdo
dos efeitos do diabetes nos padrdes de marcha e pode embasar a formulacdo de terapias mais

apropriadas a esta populacgao.



Palavras-chave: Diabetes. Simulacdo preditiva. Biomecanica. Controle 6timo.



ABSTRACT

Diabetic patients show a weakening of flexor and extensor muscles, besides an increase
of ankle joint stiffness. These changes contribute to the altered gait patterns of these individ-
uals, characterized by lower velocity, longer single and double support phases, smaller joint
range of motion, and alterations in kinematics and muscle activations. However, the cause-
effect relationships between these alterations and the musculoskeletal system disorders typical
in diabetic individuals are not well established in the literature. The aim of the present study
was to investigate the isolated effects of reducing the force production capacity of of the tibialis
anterior, soleus and gastrocnemius muscles and increasing the ankle stiffness during walking.
We adapted a model of the human musculoskeletal system and developed a predictive simula-
tion approach for diabetic gait. The model has properties that can be modified to represent the
effects of the disease on the musculoskeletal system. The adaptation strategies are investigated
by solving an optimal control problem. The maximal isometric force of the gastrocnemius,
soleus and tibialis anterior muscles was reduced and the passive moment curve of the ankle
was modified so that the joint stiffness is increased, representing typical alterations caused by
diabetes. The reduction of the maximal isometric force of the ankle muscles delayed the soleus
and gastrocnemius activations, decreased the gastrocnemius force and increased the iliopsoas
force, increasing the hip flexion moment in the push-off phase of the gait. These results indicate
the adoption of a motor strategy to compensate for the ankle moment deficit of ankle moment
by increasing the hip flexion moment, referred to as the hip strategy in the literature. The in-
crease of ankle joint stiffness also led to the adoption of the hip strategy, with a delayed action
of the soleus, a reduction of the soleus and gastrocnemius forces and a rather slight increase of
iliopsoas activation in the push-off phase. Furthermore, both alterations in the musculoskeletal
system led to the use of the passive elastic properties at the ankle to store energy in the mid-
stance phase and release it in the push-off phase. This work contributes to a better understanding
of the effects of diabetes on gait patterns and may support the formulation of more appropriate

therapies for this population.

Keywords: Diabetes. Predictive simulation. Biomechanics. Optimal control
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1 INTRODUCAO

O diabetes ¢ uma doenga metabdlica que atinge uma grande parcela da populacdo mun-
dial, atingindo 415 milhdes de pessoas adultas no mundo em 2015 (INTERNATIONAL DI-
ABETES FEDERATION - IDF, 2015). Essa doencga causou a morte de 5 milhdes de pessoas
segundo a IDF, enquanto a OMS reportou 1,25 milhdes de mortes causadas por doengas como a
tuberculose ou HIV/AIDS (INTERNATIONAL DIABETES FEDERATION - IDF, 2015). Es-
ses nimeros indicam a importancia de estudos que visam a melhoria da qualidade de vida para
a populagdo que sofre com essa doenca.

O diabetes mellitus pode causar varias complica¢des, como, por exemplo, a neuropatia
(YASHKIN; PICONE; SLOAN, 2015), além de alteracdes no sistema musculoesquelético, tais
como perda de massa muscular, alteracdes na estrutura do coldgeno e aumento da rigidez do
tenddo calcaneo, que podem ou ndo estar associados a perda sensitiva consequente da neuropa-
tia diabética (GUERRERO et al., 2016; COUPPE et al., 2016). Diabéticos apresentam redugdo
de capacidade de producdo de for¢a nos musculos distais e aumento de rigidez articular do tor-
nozelo, fatores que podem ser responsdveis por algumas das alteracdes no padrdo de marcha
desses individuos, como a reducdo de velocidade de marcha, menor flexdo do tornozelo e possi-
vel necessidade de aumentar a produgdo de for¢a nos musculos proximais, como, por exemplo,
o grupo flexor de quadril (ALLEN et al., 2014; HAJRASOULIHA et al., 2005; SACCO et al.,
2015; MUELLER et al., 1994; FERNANDO et al., 2013).

O padrao de marcha tipico do individuo com diabetes pode contribuir para a formacao
de dlceras plantares, que s@o a principal causa das amputacdes do membro inferior de diabéticos
(FERNANDO et al., 2015). Varios autores indicam uma mudanca de estratégia motora, baseada
na maior utilizagao de momento de flexdo do quadril para compensar a redu¢do do momento
de extensdo do tornozelo na fase de propulsio da marcha, denominada como a estratégia do
quadril (SACCO et al., 2015; MUELLER et al., 1994).

Porém, estudos sobre a marcha de diabéticos apresentam conclusdes contraditérias (FER-
NANDO et al., 2013). Por exemplo, Yavuzer et al. (2006) nao observaram diferengas no mo-
mento do quadril de diabéticos, ndo comprovando desta forma a estratégia do quadril (YAVU-
ZER et al., 2006). Além da estratégia do quadril, os resultados presentes na literatura quanto as
ativacoes musculares ainda s@o inconsistentes (FERNANDO et al., 2013). Kwon et al. (2003),
por exemplo, apresentaram uma ativagao prolongada do tibial anterior enquanto Sacco e Ama-
dio (2003) e Abboud, Rowley e Newton (2000) encontraram resultados conflitantes, obser-
vando um atraso da ativacdo desse musculo (KWON et al., 2003; SACCO; AMADIO, 2003;
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ABBOUD; ROWLEY; NEWTON, 2000). Essas controvérsias podem ser causadas pela varia-
bilidade entre individuos, pela dificuldade em acessar musculos profundos, como o iliopsoas, e
pela dificuldade de definicao das relacdes de causa e efeitos entre os varios acometimentos e as
multiplas mudancas nos padrdes de marcha observados.

Em busca de aprofundar conhecimentos sobre a marcha diabética, observa-se o uso de
distintas abordagens experimentais e computacionais. A investigacdo experimental da atividade
muscular e suas alteragdes utilizando eletromiografia (EMG) é comum (AKASHI et al., 2008;
GOMES et al., 2011; SAWACHA et al., 2012). Porém, existem limitacdes na medi¢ao de EMG,
como a dificil mensuragado da atividade de musculos importantes para a marcha, particularmente
musculos profundos, como os flexores do quadril. Por conta disso, estas andlises podem ndo
revelar o padrao de algumas varidveis do sistema musculoesquelético, importantes para o al-
cance da compreensao das relagdes de causa-efeito. (ZAJAC, 2002). A dinamica inversa utiliza
dados da cinematica coletados de individuos para o calculo de momentos articulares (BOGERT;
BLANA; HEINRICH, 2011; ZAJAC; NEPTUNE; KAUTZ, 2003) e forcas musculares (ERDE-
MIR et al., 2007), mas ndo permite investigar os efeitos isolados das altera¢des nos parametros
do sistema de forma preditiva.

Simulagdes preditivas permitem a investigacio de efeitos da manipulagdo biomecanica
de varidveis do sistema musculoesquelético, podendo ser utilizadas para o estudo das estratégias
adotadas para realizar diferentes tarefas (BOBBERT et al., 2016; BREGMAN et al., 2011). As
simulagdes preditivas dependem da definicdo de uma fungdo custo que representa os critérios
de desempenho adotados pelo sistema nervoso central para uma determinada atividade, como
minimizacao de esfor¢o ou fadiga muscular (ACKERMANN; BOGERT, 2010).

Essa abordagem também permite alteragdes perfeitamente controladas de propriedades
do sistema musculoesquelético e de outros parametros, como massa nos segmentos e gravidade,
possibilitando assim andlise das diferentes estratégias adotadas pelo modelo diante de interven-
¢des (BOGERT et al., 2012; MILLER; BRANDON; DELUZIO, 2013; ACKERMANN; BO-
GERT, 2012). Além disso, a utilizacdo de simulacdes preditivas computacionais pode reduzir
ou até substituir a necessidade de experimentos envolvendo seres humanos (BOGERT et al.,
2012). Em vista disto, este trabalho visa investigar a marcha diabética utilizando simulagcdes
preditivas para complementar os estudos jd realizados, contribuindo para a compreensdo dos

efeitos das alteracdes no sistema musculoesquelético causadas pelo diabetes.
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2 OBJETIVO

O objetivo deste trabalho € investigar a relacdo de causa e efeito entre as alteracdes do
sistema musculoesquelético e neural de diabéticos e os desvios nos padrdes cinéticos, cinema-
ticos e de coordenagao motora utilizando simulag¢des preditivas. Particularmente, o estudo visa
investigar o efeito de duas alteracdes documentadas em diabéticos: 1) o enrijecimento de ar-
ticulagdes, em especial a do tornozelo, em decorréncia de alteracdes nos tecidos conjuntivos
causados pelo diabetes; e 2) a reducao da capacidade de aplicacdo de for¢as dos musculos mais
distais como o tibial anterior e o triceps sural associada a diabetes. A contribuicdo isolada de
cada um destes fatores ndo € bem compreendida. O estudo computacional preditivo permite
estudar isoladamente o efeito de cada uma destas alteragdes assim como quantificar de maneira
objetiva o grau de comprometimento ocasionado por elas.

Para atingir este objetivo, utilizou-se uma abordagem baseada em simulagdes preditivas,
crescentemente utilizadas na area de biomecanica do movimento nas ultimas décadas, com a
utilizacdo de um modelo musculoesquelético capaz de representar as alteracdes decorrentes do
diabetes ja destacadas. O problema foi formulado como um problema de controle 6timo que

serd resolvido com a utilizacao de programas especializados.
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3 REVISAO DA LITERATURA

A revisdo da literatura visa detalhar alguns pontos importantes para o entendimento do
trabalho. Primeiramente serdo definidos algumas convengdes e termos usados no estudo biome-
canico da marcha. Depois, serdo caracterizados o diabetes e a neuropatia, seus acometimentos
e as alteragdes na marcha de diabéticos. Num dltimo momento, serdo descritas as dificuldades
dos modelos atuais e a importancia da simulagdo preditiva para a evolucdo de estudos da marcha

de diabéticos.

3.1 ESTUDO BIOMECANICO DA MARCHA

A marcha € um dos movimentos mais comuns do ser humano, essencial para a locomo-
¢do e garantia de independéncia funcional do individuo. E uma das tarefas de movimento mais
dificeis que aprendemos, mas, uma vez que a aprendemos, ela se torna quase subconsciente
(WINTER, 1991). Apenas quando os sistemas neuromuscular e esquelético sao afetados, é que
nds pesquisadores percebemos que nosso entendimento da biomecanica e do controle motor é
limitado. Investigar padroes motores pode mostrar como o sistema neuromuscular executa a
marcha e revelar as caracteristicas mais importantes desta habilidade motora (WINTER, 1991).

A marcha pode ser descrita como um padrao ciclico de movimentos do corpo (PERRY;
BURNFIELD, 1992). Ela € um processo de locomog¢ao no qual o corpo ereto em movimento €
apoiado primeiramente por uma perna e depois pela outra. Ao andar, por exemplo, sempre pelo
menos um dos pés estd em contato com o solo. Dois requisitos badsicos s@o necessdrios para a
marcha bipede, independente de qualquer alteracio causada por doengas e do uso de préteses

ou oOrteses (ROSE; GAMBLE, 1994):

a) forca de reacdo do solo que apoia continuamente o corpo

b) movimento periddico de cada pé de uma posi¢ao de apoio para a proxima na direcao

de progressao

O centro de massa do corpo se movimenta em 3 planos. A Fig. 1 mostra a convencao
dos eixos e planos que foi adotada no estudo e que também € referéncia na literatura (WINTER,
2005). O deslocamento do centro de gravidade ocorre aproximadamente como duas curvas
sinodais completas no plano sagital e um padrao sinodal no plano transverso (ROSE; GAMBLE,

1994).
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Figura 1 — Sistema de coordenadas e planos do corpo humano usados no estudo

Planc
HrRENEVErSn

Fonte: Autor "adaptado de" Winter, 2005

Durante a marcha, o corpo se divide funcionalmente em duas unidades: passageira e
locomotora. Basicamente, a unidade passageira € responsdvel apenas por sua integridade pos-
tural. A cabeca, bracos e tronco sdo agrupados na unidade passageira. O termo HAT (head,
arms and trunk ou cabeca, bracos e tronco) resume toda essa massa, que corresponde a 70% da
massa corporal (PERRY; BURNFIELD, 1992). A unidade locomotora é composta pelos dois
membros inferiores e pela pelve. A pelve tem dupla funcdo, fazendo parte tanto do sistema
locomotor quando da unidade passageira. As principais fun¢des da unidade locomotora sdo:
gerar forca de propulsdo, manter a estabilidade do corpo, minimizar o impacto com o solo e
conservar a energia gasta nessas funcoes (PERRY; BURNFIELD, 1992).

O movimento da pelve causa uma dificuldade na modelagem da marcha. Ele conta com
uma inclina¢c@o no plano sagital, uma pequena inclinacdo no plano frontal e uma rotacdo no
plano transverso. Esses movimentos sdo importantes para a minimizacdo de deslocamentos
laterais durante a marcha e para o aumento do comprimento de passo. Outro desafio do estudo

da marcha humana € o contato do pé com o solo, pois durante o ciclo da marcha, o centro de
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pressdo plantar se transfere do retropé para o antepé e se movimenta também no plano transverso
(ROSE; GAMBLE, 1994).

A andlise da marcha humana por meio de fases identifica mais diretamente a signifi-
cancia funcional de diferentes movimentos que ocorrem em cada articulacdo (PERRY; BURN-
FIELD, 1992). A definicdo das fases, periodos e eventos do ciclo da marcha ¢é feita princi-
palmente no plano sagital (ROSE; GAMBLE, 1994; WINTER, 1991; PERRY; BURNFIELD,
1992), como pode ser observado na Fig. 2. A marcha comumente € estudada em porcentagem
do ciclo em vez de periodo de tempo, o que permite a comparagao de marchas com diferentes

periodos (WINTER, 1991).

Figura 2 — Fases, periodos e eventos do ciclo completo de marcha

EASES ; il FASE DE APOI0 ——meoo———— 1 FASE DE BALANCO ——
BALANCO  pq¢ BALANCO
DUPLO APDIO DUPLO APOID _| MEDIO . KO~ 4
PERIODOS | e Sl i s —+ A anc FINAL

CONTATO RETIRADA DOS DEDOS CONTATO DO RETIRADA ' CONTATO
S DO PE DO PE OPOSTO PE OPOSTO D05 DEDOS DO PE DO PE

%CCLODE b ; ; Loy
MARCHA 0% 12% BO% 62% 100%

Fonte: Autor "adaptado de" Rose e Gamble, 1994

O ciclo da marcha pode ser definido como um intervalo de tempo durante o qual uma
sucessdo de eventos € completada que se repetird no ciclo seguinte. Dois dos eventos mais
importantes sdo: o contato do pé (foot strike em inglés) e a retirada dos dedos do pé (toe-off
em inglés) (ROSE; GAMBLE, 1994). O contato do pé com o chdo, também estudado como
contato do calcanhar (heel strike em inglé€s), foi descrito desta forma porque algumas alteracdes
da marcha podem fazer com que outras dreas do pé facam o primeiro contato com o chiao. O
contado do pé corresponde a 0% do ciclo da marcha e o contato seguinte do mesmo pé encerra
o ciclo, correspondendo assim a 100% (ROSE; GAMBLE, 1994). J4 a retirada dos dedos do pé
€ o instante em que o pé perde contato com o chdo (WINTER, 1991).

Como no ciclo completo sdo estudados os 2 membros inferiores, hd entdo 4 eventos

principais durante o ciclo completo: contato do pé, retirada dos dedos do pé oposto, contato do
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pé oposto e retirada dos dedos do pé (ROSE; GAMBLE, 1994). Esses eventos estdo descritos
na Fig. 2. A marcha pode ser dividida em duas fases: a fase de apoio (stance phase em inglés)
e a fase de balanco (swing phase em inglés). A fase de apoio € ao intervalo de tempo durante o
qual o pé estd em contato com o solo, ou seja, entre o contato do pé e a retirada dos dedos do pé
ipsilateral. Na marcha normal, a fase de apoio corresponde a aproximadamente 62% do ciclo
total da marcha (ROSE; GAMBLE, 1994).

A fase de apoio pode ser subdividida em 3 periodos. O duplo apoio inicial ocorre no
inicio da fase, onde os dois pés estdo em contato com o solo (entre o contato do pé em 0% da
marcha e a retirada dos dedos do pé oposto em 12% do ciclo). O segundo periodo da fase de
apoio € o apoio simples, que ocorre enquanto apenas um pé estd no chdo (entre a retirada dos
dedos do pé oposto em 12% do ciclo e o contato do pé oposto em 50% do ciclo da marcha). O
terceiro e ultimo periodo € o duplo apoio final, onde ambos os pés voltam a ter contato com o
solo (entre o contato do pé oposto 50% e a retirada dos dedos do pé em 62%) (ROSE; GAMBLE,
1994). Winter (1991) também definiu o periodo de propulsdo (push-off em ingl€s) na marcha,
que corresponde a parte final da fase de apoio (normalmente entre 40% do ciclo da marcha e
a retirada do pé) na qual o membro inferior faz o impulso no chdao (WINTER, 1991). A fase
de balanco corresponde aos ultimos 38% do ciclo da marcha. Também podem ser definidos 3
periodos na fase de balanco: balanco inicial, médio balanco e balanco final (ROSE; GAMBLE,
1994).

Os parametros espaco-temporais também sdo importantes para a andlise de altera¢des
na marcha. O comprimento de passo € a distancia na dire¢do de progressdo (eixo Xx) entre o
contato de um pé e o contato do pé contralateral, ou seja, 50% do ciclo da marcha. J4 a passada
€ a distancia horizontal percorrida no ciclo total da marcha. Para uma marcha em linha reta,
uma passada corresponde a 2 passos (direito e esquerdo), mesmo com presenga de assimetria.
No presente trabalho, a marcha seré considerada simétrica. Desta forma, serd estudada apenas
o lado direito (WINTER, 1991).

A velocidade de marcha é a velocidade média horizontal do corpo no plano de progres-
sdo medida em uma ou mais passadas e € calculada como segue (WINTER, 1991):

Velocidade Comprimento passada

ey

periodo
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3.2 CARACTERIZACAO DO DIABETES E DA NEUROPATIA E SUAS COMPLICACOES

O diabetes € uma sindrome clinica que ocorre quando o corpo nao produz a insulina
necessdria (tipo 1) ou quando desenvolve uma resisténcia na acao da insulina (tipo 2) (INTER-
NATIONAL DIABETES FEDERATION - IDF, 2015). Desta forma, a concentragdo de glicose
no sangue fica constantemente acima dos valores normais, causando distirbios do metabolismo
de carboidratos, lipidios e proteinas (WATKINS; THOMAS, 1998).

O numero de pessoas com diabetes no mundo vem aumentando em um ritmo alarmante.
Em 2015, 415 milhdes de pessoas adultas viviam com o diagndstico de diabetes no mundo e
o Brasil possuia 14,3 milhdes de diabéticos INTERNATIONAL DIABETES FEDERATION
- IDF, 2015). De acordo com a International Diabetes Federation (IDF), o Brasil é o quarto
pais com maior nimero de diabéticos (INTERNATIONAL DIABETES FEDERATION - IDF,
2015). E, enquanto a Organizacao Mundial da Saide (OMS) aponta que 1,5 milhdes de pessoas
morreram por conta de doengas como o HIV/AIDS ou a tuberculose, em 2015 a IDF reporta
5 milhdes de mortes causadas por diabetes (INTERNATIONAL DIABETES FEDERATION -
IDF, 2015).

As complicagdes do diabetes sdo divididas entre microvasculares e macrovasculares
(HOSSEINI et al., 2014). As complicacdes macrovasculares incluem doencas cardiovascu-
lares, como infarto do miocardio, acidente vascular encefalico, além de insuficiéncia arterial e
venosa nos membros inferiores. Ja as complicagdes microvasculares incluem a retinopatia, que
pode levar a cegueira, a nefropatia, causando insuficiéncia renal, e a polineuropatia (YASHKIN;
PICONE; SLOAN, 2015).

A polineuropatia diabética evolui insidiosamente, acometendo nervos sensoriais € mo-
tores mais distais. Assim, segmentos como pés e maos sao mais afetados (KAZAMEL; DYCK,
2015; CAMARGQO et al., 2015). Apesar de a polineuropatia ndo ocorrer exclusivamente em
diabéticos, ela € mais prevalente nesse populacdo (KAZAMEL; DYCK, 2015), sendo que de
40 a 80% dos diabéticos apresentam diagnostico de neuropatia no mundo (CAMARGO et al.,
2015). A progressao dos sintomas clinicos da doenga comeca reduzindo a sensibilidade, e, en-
tdo, o sistema sensorio-motor ¢ inteiramente afetado, levando a danos dos tecidos (CAMARGO
et al., 2015).

Reducdo de mobilidade do tornozelo em diabéticos neuropatas durante a marcha tam-
bém ¢ evidenciada por diversos autores na literatura, o que indica um menor momento de forca

muscular de flexores e extensores do tornozelo em relacdo a individuos sauddveis. Essas al-
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teracdes contribuem para um movimento articular, momento de forca e poténcia limitados no
tornozelo (FERNANDO et al., 2013).

A limitacdo de movimento em algumas articulacdes dos diabéticos pode decorrer de um
aumento na rigidez dos tecidos conjuntivos, principalmente no joelho e no tornozelo quando
se compara os dados de diabéticos com ou sem neuropatia com individuos saudaveis (WIL-
LIAMS; BRUNT; TANENBERG, 2007). De fato, alguns autores observaram uma alteracao
na estrutura do coldgeno e um aumento da rigidez do tenddo calcaneo, devido ao aciumulo de
reticulacio AGE intermolecular (COUPPE et al., 2016; GRANT et al., 1997), o que também
pode causar enrijecimento do tornozelo e pode influenciar o momento passivo articular, com
possiveis consequéncias para o padrdo de marcha (HAJRASOULIHA et al., 2005).

Reducdo da produgdo de for¢a muscular dos flexores e extensores do tornozelo de dia-
béticos e diabéticos neuropatas foi evidenciada pela literatura, com valores estimados entre 14
e 50% de reducao (ALLEN et al., 2014; ANDERSEN et al., 2004; ANDERSEN; STALBERG;
FALCK, 1997; IZERMAN et al., 2012). Além disso, a distribui¢ao dessa perda de for¢a mus-
cular indica que a processo de neuropatia distal causa a perda da capacidade motora durante a
marcha (ANDERSEN et al., 2004). Hilton et al. (2008) e Salsich e Mueller (2000) destacaram
a importancia da rigidez dos flexores plantares, pois observaram, além da perda de for¢ca mus-
cular dos musculos do tornozelo, uma menor poténcia desses musculos (HILTON et al., 2008;
SALSICH; MUELLER, 2000).

Guerrero et al. (2016) reportou uma perda de massa e fun¢do muscular em diabéticos
com menos de 60 anos independente da duracdo da doenca, presenca de complicagdes micro-
vasculares e do controle metabdlico. (GUERRERO et al., 2016). Ja Allen et al. (2014) concluiu
que uma maior perda de unidades motoras pode estar relacionada com maiores proporc¢oes de
tecidos intramusculares ndo contréteis e perda proporcional de tecido contritil em diabéticos
neuropatas (ALLEN et al., 2014).

Além de danos aos tecidos e a perda da funcdo muscular, todas essas alteragdes no sis-
tema sensorio-motor também causam alteracdes na estrutura do pé e perturbacdo da marcha e
do controle de equilibrio (CAMARGQO et al., 2015). Esses fatores de risco acarretam mudancgas
no padrdao motor da marcha, causando a sobrecarga em determinadas dreas plantares, com pos-
sivel formacgao de calosidade, e contribui¢do para o desenvolvimento de ulceras plantares nos
individuos que possuem neuropatia, mais suscetiveis a esse risco (PHAM et al., 2000; FER-
NANDO et al., 1991; ZIMNY; SCHATZ; PFOHL, 2004). De fato, ulcera € a principal causa de
amputacdo de diabéticos e a maioria das tlceras sdo causadas pela neuropatia (FERNANDO et

al., 2015).
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3.3 PADRAO BIOMECANICO DA MARCHA DE DIABETICOS

A literatura mostra que diabéticos apresentam estratégia de marcha distinta de indivi-
duos sauddveis, observado tanto nas caracteristicas cinéticas e cinemadticas, quanto nas eletro-
miogréficas (FERNANDO et al., 2013). Os estudos também indicam que as alteragdes estdo
relacionadas ao enrijecimento dos tecidos conjuntivos que circundam as articulacdes e a perda
de forca muscular, além do acometimento dos nervos periféricos e suas consequéncias sen-
sitivas e motoras. No entanto, o papel especifico de cada uma destas alteracdes do sistema
neuromuscular nos padrdes de marcha observados ainda nao é bem compreendido.

De acordo com a literatura, diabéticos neuropatas exibem menor velocidade de marcha,
menor comprimento de passo e maior tempo de duplo apoio, o que caracteriza uma marcha mais
cautelosa, devido aos prejuizos sensorio-motores decorrente da doenga, além de apresentarem
uma menor amplitude de movimento da articulacdo do tornozelo (FERNANDO et al., 2013;
RASPOVIC, 2013). Os movimentos do tornozelo e pé, quando limitados, diminuem a habili-
dade do complexo tornozelo-pé de absorver o choque e realizar as rota¢des transversais durante
a marcha, contribuindo para a patogénese da ulceracao plantar (MUELLER et al., 1989).

Segundo Yavuzer et al. (2006), os movimentos totais das articulagdes do joelho e do tor-
nozelo no plano sagital durante a marcha de diabéticos € menor em comparagdo com individuos
sauddveis (YAVUZER et al., 2006). No estudo de Sacco et al. (2015), os padrdes de marcha de
diabéticos e de diabéticos neuropatas foram comparados com individuos normais. Diabéticos
neuropatas apresentaram maior deslocamento angular de flexdo do quadril, diabéticos tiveram
uma maior flexdo do joelho e diabéticos e diabéticos neuropatas apresentaram menor angulo de
extensao do tornozelo no final do ciclo (SACCO et al., 2015).

Estudos investigaram por meio de dinamica inversa os momentos articulares dos mem-
bros inferiores durante a marcha de diabéticos neuropatas. Segundo Mueller et al. (1994), a
reducdo de forca dos flexores plantares do tornozelo reduz a capacidade destes musculos ge-
rarem propulsdo adequada durante a fase final de apoio da marcha (MUELLER et al., 1994).
Sacco et al. (2015) também reporta uma diminuicdo do momento de extensdo no tornozelo e
um aumento do momento de flexdo do quadril em diabéticos neuropatas (SACCO et al., 2015).
Essa mudan¢a dos momentos de forga caracteriza o que se denominou de uma estratégia a par-
tir da suposta utilizacdo compensatéria dos musculos flexores do quadril (estratégia do quadril)
para levar o membro inferior a frente para iniciar a fase de balanco (MUELLER et al., 1994;

SACCO etal., 2015).
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J4 Yavuzer et al. (2006) chegaram a conclusdes diferentes, indicando que diabéticos e
sujeitos sauddveis apresentam momentos de quadril e joelho semelhantes (YAVUZER et al.,
2006). Porém, eles relataram que diabéticos neuropatas apresentam menor momento flexor de
quadril ao final da fase de apoio € um maior momento extensor de joelho (YAVUZER et al.,
2006). Desta forma, os mecanismos neuromusculares que justifiquem a estratégia do quadril
ainda ndo foram comprovados. Para se analisar experimentalmente esta hipétese, seria neces-
sério usar procedimentos de medicao invasivos para acessar os profundos flexores do quadril,
como a EMG de agulha durante a marcha, o que ndo € vidvel. E essas divergéncias apresentadas
na literatura dificultam uma clara definicdo da relacdo de causa e efeito das alteracdes causadas
pela neuropatia diabética no sistema musculoesquelético.

Por meio de uma revisdo sistematica de varios trabalhos que analisaram a marcha de
diabéticos e neuropatas, Fernando et al. (2013) concluiram que essa populacdo apresenta dife-
rengas quanto a ativagao muscular em comparacao com individuos saudaveis (FERNANDO et
al., 2013).

O estudo de Kwon et al. (2003) demonstrou que os musculos séleo e gastrocnémio
medial de diabéticos neuropatas apresentaram uma ativac¢do antecipada em relacao a individuos
sauddveis no inicio da fase de apoio e o séleo, tibial anterior, vasto medial e isquiotibiais perma-
neceram ativados por mais tempo (KWON et al., 2003). Além disso, em diabéticos neuropatas
ocorreu uma co-contracdo dos musculos agonistas e antagonistas do tornozelo e joelho durante
a marcha, diferente do que ocorreu com individuos saudaveis (KWON et al., 2003).

Sacco e Amadio (2003) encontraram ativacdes atrasadas de tibial anterior e vasto lateral
enquanto Abboud, Rowley e Newton (2000) também reportaram o atraso no tibial anterior
(SACCO; AMADIO, 2003; ABBOUD; ROWLEY; NEWTON, 2000). No estudo de Akashi et
al. (2008), foi observado um atraso no pico de ativacdo do gastrocnémio lateral e também no
vasto lateral (AKASHI et al., 2008). Gomes et al. (2011) também relataram atraso de ativacao
de gastrocnémio lateral (GOMES et al., 2011). Este atraso na ativacdo do gastrocnémio pode
comprometer a propulsdo, exigindo uma utilizagdo maior ac¢ao dos flexores do quadril durante
essa fase da marcha (GOMES et al., 2011).

Ja Sawacha et al. (2012) relatou um atraso no pico de ativagdo do reto femoral no inicio
da fase de apoio da marcha de diabéticos e diabéticos neuropatas (SAWACHA et al., 2012). O
gliteo medial e do reto femoral apresentaram atrasado no final da fase de balanco. Também
foi observado nesse estudo uma ativacao atrasada dos gastrocnémios durante o apoio médio em

diabéticos sem neuropatia (SAWACHA et al., 2012).
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Esses estudos sobre as diferencas dos padrdes de ativacdo dos musculos responsaveis
pela marcha entre diabéticos e pessoas sauddveis também apresentam resultados conflitantes
(FERNANDO et al., 2013). Em rela¢do ao tibial anterior, por exemplo, certos autores observa-
ram uma ativacao prolongada (KWON et al., 2003), outros autores observaram um atraso na sua
ativacao (SACCO; AMADIO, 2003; ABBOUD; ROWLEY; NEWTON, 2000) e muitos consi-
deraram que seu padrao temporal ndo se altera em diabéticos (AKASHI et al., 2008; GOMES
et al., 2011; SAWACHA et al., 2012).

O entendimento dos efeitos de mudangas isoladas no sistema musculoesquelético du-
rante a marcha de diabéticos, como a perda de capacidade de producdo de for¢a dos musculos
distais ou enrijecimento da articulagdo do tornozelo, pode contribuir para a defini¢do de inter-
vengdes terapéuticas em pacientes. Porém, a determinagio da relacdo de causa e efeito de cada
alteracdo musculoesquelética e seus efeitos compensatdrios € dificil de ser realizada experi-
mentalmente, talvez até impraticdvel, pois muitas alteragdes podem se manifestar em diferentes

graus em cada individuo de uma populacdo de diabéticos.

3.4 SIMULACAO PREDITIVA

Quando se deseja prever os efeitos de alteragdes no modelo associadas, por exemplo,
a utilizacdo de orteses e protese, ao envelhecimento ou aos efeitos de doencas como o diabe-
tes, pode-se empregar simulacdes preditivas do movimento (BOGERT; BLANA; HEINRICH,
2011; ANDERSON; PANDY, 2001). Este tipo de simula¢do pode desvendar principios da
coordena¢do neuromuscular (ACKERMANN; BOGERT, 2010), por exemplo, através de es-
timativas da ativagdo muscular de alguns miusculos que sdo de dificil acesso (GOMES et al.,
2014), como os musculos flexores do quadril.

Simulacdes preditivas também t€m sido empregadas no estudo da influéncia do enfra-
quecimento muscular na atividade de levantar (BOBBERT et al., 2016), da adicdo de massa no
membro sobre o custo energético e cinemadtica da marcha (BOGERT et al., 2012), da gravidade
reduzida nos padrdes e modos de locomocio (ACKERMANN; BOGERT, 2012), de diferen-
tes estratégias de marcha nas forgas de contato do joelho (MILLER; BRANDON; DELUZIO,
2013), ou da rigidez de orteses de tornozelo sobre o custo energético do andar (BREGMAN et
al., 2011).

A formulacdo do problema como um problema de otimizacdo € usada em simulacdes
preditivas, principalmente para determinacdo de forcas musculares (ANDERSON; PANDY,
2001; LEE; UMBERGER, 2016). Esse tipo de resolucdo requer a ado¢do de um critério de
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desempenho ou funcdo objetivo para a resolucdo de um problema de controle 6timo (ACKER-
MANN; BOGERT, 2010). A funcd@o objetivo pode conter um termo denominado termo de
tracking (e.g. (NAGANO et al., 2005)) que minimiza a diferenca entre os padrdes simulados e
dados de referéncia (LEE; UMBERGER, 2016).

Diante da complexidade da marcha humana, como o movimento da pelve, interacao do
pé com o solo e coordenagdo muscular, o problema de controle 6timo resultante € numerica-
mente desafiador, o que pode dificultar a solu¢do do problema ou aumentar consideravelmente o
custo computacional (ANDERSON; PANDY, 2001; GROOTE et al., 2016). Por isso, € preciso
encontrar um compromisso entre a consisténcia fisioldgica do modelo muscular e a eficiéncia
computacional (GROOTE et al., 2016).

Um método mais simples utilizado na resolucdo de controle 6timo € o método de sho-
oting (BETTS, 2009). Nesse método, o controle é parametrizado a fim de minimizar a funcao
custo. Para simular as equag¢des dinamicas, a func¢ao custo € resolvida em periodos de tempo de
forma sequencial, o que pode causar longos tempos de simula¢des (GROOTE et al., 2016). Por
isso esse método € mais eficiente para problemas mais simples.

J4 o método de colocagdo direta tem se tornado mais popular para a resolucdo de proble-
mas de controle 6timo ndo lineares (PATTERSON; HAGER; RAO, 2015). Ele ¢ adequado para
solucdo de problemas tanto preditivos quanto de tracking, quando estio presentes na fung¢ao ob-
jetivo termos com fatores de peso que balanceiam a fungdo objetivo (LEE; UMBERGER, 2016).
No método de colocagdo direta, os estados e controles sdo discretizados em um conjunto de
pontos apropriadamente escolhidos em um intervalo de tempo (PATTERSON; HAGER; RAO,
2015). Diferente do método de shooting, todos os intervalos de tempo sdo resolvido simulta-
neamente (GROOTE et al., 2016). Entdo, o problema de controle 6timo € transcrito em um
problema de programacgdo nao-linear (NLP).

Portanto, o método de colocacdo direta é considerado um progresso metodolégico em
relacdo ao método de shooting para melhorar a eficiéncia da otimizagdo dinamica (GROOTE
et al., 2016). Além disso, o método de shooting é mais sensivel as condi¢des iniciais (BETTS,
2009) enquanto o método de colocagdo direta € mais eficiente computacionalmente e robusto
nesse sentido (GROOTE et al., 2016). Outra vantagem do método de colocacdo direta € a
facilidade de manipular as restricdes de igualdade com o tempo final, como no caso da marcha

(LEE; UMBERGER, 2016).
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4 METODOS

Nos métodos serd apresentado o desenvolvimento do modelo do sistema musculoesque-

1ético, do problema de controle 6timo e como foram feitas as simulacdes.

4.1 MODELO DO SISTEMA MUSCULOESQUELETICO

O modelo do sistema esquelético adotado € ilustrado na Fig. 3. Ele consiste em um
sistema multicorpo contido no plano sagital e composto por 7 corpos rigidos (tronco, 2 coxas,
2 pernas e 2 pés), 6 juntas ideais de revolucao representando seis articulagdes (quadril, joelho e
tornozelo bilateralmente) e 9 graus de liberdade (Fig. 3). O segmento chamado de tronco inclui
também a cabeca e os bracos, sendo denominado HAT. As nove coordenadas generalizadas cor-
respondentes aos 9 graus de liberdade sdo: coordenada horizontal do quadril (g;), coordenada
vertical do quadril (g;), angulo do tronco em relacdo a vertical (g3), flexdo do quadril direito
(94), extensao do joelho direito (gs), extensdo (flexao plantar) do tornozelo direito (g¢), flexao
do quadril esquerdo (g7), extensdo do joelho esquerdo (gg) e extensdo (flexao plantar) do torno-

zelo esquerdo (g9). Todos os angulos sdo convencionados positivos no sentido anti-horario.
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Figura 3 — Modelo do sistema esquelético

Fonte: Autor
Legenda: modelo do sistema esquelético: (1) HAT, (2) coxa direita, (3) perna direita, (4) pé direito, (5) coxa esquerda, (6)
perna esquerda, (7) pé esquerdo

Os musculos, tenddes e ligamentos produzem momentos ativos e passivos nas articula-
¢oes nas quais atuam (EDRICH; RIENER; QUINTERN, 2000). Momentos ativos representam
os efeitos da ativacdo muscular. Eles s@o calculados para as 6 articulacdes: quadril, joelho
e tornozelo bilateralmente. S@o considerados 8 grupos musculares em cada membro inferior:
iliopsoas, gliteos, isquiotibiais, reto femoral, vastos, gastrocnémios, séleo e tibial anterior, bi-

lateralmente. A Fig. 4 mostra como estao dispostos os musculos no modelo.
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Figura 4 — Representacdo esquemdtica do modelo do sistema musculoesquelético

HAT

Fonte: Autor
Legenda: representacdo esquemadtica do modelo do sistema musculoesquelético, mostrando os musculos iliopsoas (ILI),
gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS), gastrocnémios (GAS), s6leo (SOL) e tibial anterior (TA)

Os momentos passivos limitam a amplitude do movimento nas articulacdes e evitam
posicdes ndo anatdomicas como, por exemplo, a hiperextensdo do joelho. Eles também sdo
calculados para cada articulacdo do sistema musculoesquelético.

As forcas e momentos aplicados ao sistema sao a for¢a da gravidade aplicada em cada
um dos 7 corpos, os torques nas articulagdes e a for¢a de reacdo do solo, proveniente de ele-

mentos mola-amortecedor localizados na ponta do pé e no calcanhar.

4.1.1 Equacoes do movimento

As equacdes de movimento do modelo multicorpo do sistema esquelético na forma mi-
nima foram derivadas aplicando-se o formalismo de Newton-Euler (SCHIEHLEN, 1997), o
que é detalhado no Apéndice A. As equacdes do movimento do modelo na forma geral sdo

representadas por
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M§ k q,q ke Mr;,Fr , )

onde M € a matriz de massa, ¢ s@o as aceleracdes generalizadas, k € o vetor de forcas generali-
zadas de Coriolis e centrifugas, g € o vetor de velocidades generalizadas e k, € o vetor de forcas

generalizadas devido aos momentos articulares My ; e as for¢as de contato com o solo Fr.
4.1.2 Modelo de contato com o solo

A interagdo entre o pé e o solo foi modelada por meio de elementos mola-amortecedor
nao lineares (ACKERMANN; BOGERT, 2010). As componentes horizontais e verticais da
for¢a de reacao do solo sdo aplicadas na ponta do pé e no calcanhar. Nesses pontos, as forcas de
contato sdo calculadas em func@o de suas respectivas posigdes verticais (penetracdo no solo) r,
e suas velocidades horizontais 7 e verticais 7. As coordenadas dos pontos foram consideradas

0,06 m e 0,15 m no eixo X para o calcanhar e a ponta do antepé, respectivamente, e 0,07 m
para ambos os pontos no eixo Y, de acordo com dados aproximados obtidos de Winter (2005).

A forga de contato com o solo vertical Fry € calculada da seguinte forma:

k1 contact™ y I Deontact - y S¢ Iy 0
Fr, 3

kl,contactry k2,com‘actry3 L beontact "'y S€ 1y 0,
onde k1 conract € k2 contacr $a0 termos de rigidez € beopracr € 0 termo de amortecimento. O primeiro
termo linear eldstico da forga vertical Fry € relativamente pequeno. Porém, € importante que
ele seja considerado para evitar que a derivada da for¢a em relacdo a posicao vertical seja zero,
o que favorece a convergéncia da otimizacao.
A forga de reagdo do solo horizontal Fr, é modelada por uma aproximacao continua da

Lei de Coulomb por:

2

Fry Fry , 4

Ix

I e
onde o parametro € o coeficiente de atrito e vy € o parametro de normalizacdo da velocidade.
Os parametros utilizados no cdlculo das for¢as de reagao do solo serdao apresentados posterior-
mente.
Desta forma, o modelo esta sujeito a 8 componentes das forcas de reagdo do solo: 2
horizontais e 2 verticais em cada pé. Em outros trabalhos de simulacdo da marcha, como em

Ackermann e Bogert (2010), foram utilizados mais pontos de contato com o solo. Por isso,
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foi adicionado mais um ponto de forca de reacdo no solo na regido intermedidria do pé para
comparacao de resultados. Como os resultados foram muito similares e a complexidade do
sistema aumentou consideravelmente com o ponto de contato adicional, dois pontos de contato
foram considerados suficientes no presente estudo. Os resultados da adi¢do do terceiro ponto

estdo descritos na se¢ao C.2 do Apéndice C.

4.1.3 Momento passivo

Durante a marcha e outros movimentos do corpo humano, os segmentos estao sujeitos
a forcas que causam momentos nas articulacdes (SIEGLERG; MOSKOWITZ; FREEDMAN,
1984). O complexo musculo-tenddo produz momentos ativos e passivos (RIENER; EDRICH,
1999). Os momentos passivos M, ; sdo causados principalmente por tecidos conjuntivos, ten-
does e ligamentos (EDRICH; RIENER; QUINTERN, 2000). Os elementos passivos desempe-
nham a funcao de evitar que os segmentos executem movimentos ndo fisioldgicos e desempe-
nham papel importante na reduc¢do do custo energético da locomocao humana (ISHIKAWA et
al., 2005).

Neste estudo, em vez de considerar os elementos passivos em cada musculo do modelo,
o efeito de todos os tecidos passivos € representado por curvas de momento passivo total. Isto
permite que se manipule a rigidez das articulacdes de maneira direta e que se investigue de
maneira mais clara os efeitos isolados do enrijecimento das articulacdes em decorréncia do
diabetes mellitus.

O calculo do momento passivo M, ;, baseado em Edrich, Riener e Quintern (2000),
depende de 11 pardmetros ¢, ; que sao diferentes para cada articulagdo. Além desses parametros,
s@o usados no cdlculo do momento passivo os deslocamentos angulares na articulacao estudada

g, na articulagao distal g4;; € na articulagdo proximal g,,.,. Segue a equacdo:

Mpj exp ¢t C2qaiss €39  C4qprox )
exp ¢s  Ceqdiss  €19j C8qprox €9 €Xp Clo C114j
A Fig. 5 mostra curvas de momento passivo no quadril para diferentes angulos de flexao
do joelho segundo (EDRICH; RIENER; QUINTERN, 2000). Devido a agao dos musculos biar-
ticulares, os deslocamentos angulares das articulacdes adjacentes podem influenciar o momento

passivo da articulacdo estudada (EDRICH; RIENER; QUINTERN, 2000).
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Figura 5 — Curvas de momento passivo no quadril
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Fonte: Autor

Legenda: curvas de momento passivo no quadril para diferentes dngulos do joelho. Setas indicam as dire¢des do movimento
de flexdo (Flex) e extensio (Ext)

A Fig. 6, mostra como varia 0 momento passivo no joelho para diferentes angulos do

quadril. O angulo no tornozelo foi mantido em 30°.



Figura 6 — Curvas de momento passivo no joelho

» Ext

m——— (uadril a 0°

Quadril a 90°
Quadril a 120°

E
Z
2
[]
2,
o
=
2
]
£ —100F+ B
S
=
_1% - -
— Flex » BExt
_200 1 1 1 1 1 1 I
—140 -120 -100 -80 —60 -40 -20
. Flex Angulo joelho (%)

Fonte: Autor

Legenda: curvas de momento passivo no joelho com tornozelo a 30° para diferentes dngulos do quadril. Setas indicam as

dire¢des do movimento de flexZo (Flex) e extensdo (Ext)
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O momento passivo no tornozelo para diferentes angulos do joelho esta representado na

Fig. 7.
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Figura 7 — Curvas de momento passivo no tornozelo
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Legenda: curvas de momento passivo no tornozelo para diferentes dngulos do joelho. Setas indicam as dire¢es do movimento
de flexdo (Flex) e extensio (Ext)
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4.1.4 Modelo muscular

No modelo sdo considerados 8 grupos musculares (também chamados de complexos
musculo-tenddo): iliopsoas, gliteos, isquiotibiais, reto femoral, vastos, gastrocnémios, séleo e
tibial anterior, bilateralmente.

A dinamica de ativacdo muscular, ou seja, a relacdo entre a ativagdo muscular a e a
excitacdo neural u € representada por uma equagdo diferencial de primeira ordem como segue

(HE; LEVINE; LOEB, 1991):

da u 1 u
i u a
dt Tact Td eact

: (6)

onde T, € a constante de tempo de ativacao sendo considerada 10ms enquanto a 7., (cons-
tante de desativacdo) é 40ms para todos os musculos, como usado em modelos do OpenSim
(DELP et al., 2007).

O modelo utilizado para representar a unidade musculo-tenddo no presente estudo € o
modelo de Hill (ZAJAC, 1989), que comumente tem 3 elementos: o elemento contritil CE, o
elemento eldstico em paralelo (PEE) e o elemento eldstico em série (SEE) (BOGERT; BLANA;
HEINRICH, 2011; GROOTE et al., 2016). No presente trabalho, foi utilizado um modelo
apenas com o SEE e o CE, como ilustrado na Fig. 8, similar ao usado em outros trabalhos
(NAGANQO et al., 2005; GERRITSEN et al., 1998). Além disso, o elemento passivo eldstico
em série SEE, que representa o tendao, foi considerado inextensivel, com comprimento fixo.
Desta forma, ndo ha dinamica de contragdo. O efeito de todos os tecidos passivos, incluindo
o PEE e o SEE, ¢ representado por momentos passivos totais nas articulacdes, como descrito
anteriormente (EDRICH; RIENER; QUINTERN, 2000).

Um estudo comparando um modelo de 3 elementos de Hill, um modelo com a adicao
de elemento de amortecimento ¢ um modelo com tendao inextensivel (MILLARD; UCHIDA;
DELP, 2013) mostrou que o tenddo inextensivel diminui consideravelmente o tempo de simula-
¢do em comparagao com os dois outros modelos de marcha, enquanto o perfil de for¢a € similar
para comprimentos de tenddo menores ou iguais ao comprimento 6timo das fibras (MILLARD;
UCHIDA; DELP, 2013). A elasticidade € parcialmente considerada pelo momento passivo na
articulacdo. Porém, o modelo ndo é capaz de discriminar a fungdo distinta entre os elemen-
tos em série e paralelo (ISHIKAWA et al., 2005). Esta € uma limitagdo importante e deve ser

considerada em trabalhos futuros.
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Figura 8 — Modelo muscular de Hill
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Fonte: Autor "adaptado de" Nagano et al., 2005

O elemento contratil CE da Fig. 8 representa o tecido contratil, ou fibras musculares.
A forca nesse elemento depende da ativagdo muscular, do seu comprimento (Lcg) e de sua
velocidade de alongamento (Vcg) (BOGERT, 2011). A forca muscular pode ser calculada da

seguinte forma:

FCE amEnafoLfFV s (7)

onde F,,, representa a for¢a isométrica maxima do grupo muscular m e a,, € a sua ativagao. O
fator fry representa a relacdo forca-comprimento isométrica do elemento contrétil e pode ser

aproximada por uma curva Gaussiana como segue:

Lee LeEope
fro e TR ®)
onde Lcg,p € 0 comprimento 6timo das fibras e W € um parametro de largura da relagao forga-
comprimento. Foi utilizado W 0,56 para todos os musculos, que é consistente com um valor
tedrico baseado na sobreposi¢do de miofilamentos nos sarcomeros humanos (WALKER; SCH-
RODT, 1974). O fator fry da Eq. 7 representa a relagdo forca-velocidade normalizada do
elemento contritil CE. Esse termo pode ser calculado com a relagao Hill-Katz, usando duas

equacdes hiperbolicas (MCLEAN; SU; BOGERT, 2003):

Ve
8max YCE C se Vep O
VCE C 9
f FV Vmax VC E ( )
Vop € Vee O.
Vinax A

Quando a velocidade é maior que zero, ocorre um alongamento do CE, correspondente a

uma contracao excéntrica. Com Vg menor que zero, hd um encurtamento do elemento contratil,
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representando uma contracdo concéntrica. O parametro adimensional A da curva de Hill é
A 0,25 e a for¢a muscular excéntrica maxima normalizada g, possui o valor g,,.x  1,8. A

maxima velocidade de encurtamento com ativagao total V,,,, € calculada como:

LCE opt
—S .

Vinar 10 (10)

O fator de escala € usado para que a influéncia do nivel de ativacdo a na velocidade
maxima de encurtamento seja levada em conta da seguinte maneira:
1 e 3820 ge 382 (11)

A constante ¢ na Eq. 9 produz uma primeira derivada continua para Vcg 0 se calculada

da seguinte forma:

VinaxA max 1
A 1

(12)

O comprimento total de cada grupo muscular (considerando os musculos e os tenddes)

Ly é calculado como:

Ly Ly djmq;j » (13)

J

onde Ly é o comprimento do complexo musculo-tendao quando todos os angulos articulares sdo
nulos, dj;, € a matriz que contém o brago de momento do musculo em relac@o a articulag@o j e
g € o deslocamento angular da articulagao j.

Com o auxilio da Fig. 8, o comprimento do CE é calculado como segue:

LCE LM leacksee P (14)

onde Ly cxsee € 0 comprimento do elemento SEE relaxado, comprimento este considerado fixo
neste trabalho. Portanto, neste caso, a velocidade de alongamento do elemento contrétil Vg,

derivado no tempo do comprimento do CE, € calculada como:

Vce djmq; - (15)
J
Como a for¢ca muscular Fy,, € igual a forca do CE, o momento ativo M,; em cada

articulacdo € calculado como a seguir:
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Maj dijMm s (16)

m

onde dj,; € o braco de momento do misculo m em relagdo a articulagdoj e Fy, € a forga no

musculo m.

4.1.5 Momentos totais e poténcia

O momento total M7; em uma articulagdo j € a soma dos seus momentos ativo M,; e

passivo M), ;, como a seguir:

Mrj My M,;. (17)

A poténcia total Pr; na articulagdo pode ser calculada como:

Prj  qiMrj . (18)

4.2 PROBLEMA DE CONTROLE OTIMO

A resolugdo do problema de controle 6timo consiste em encontrar as séries temporais
dos controles e estados que minimizam uma fun¢do custo e satisfazem as restricdes do pro-
blema. O problema foi considerado de uma fase apenas, ou seja, as equacdes dindmicas sao
vélidas para todo o periodo de simulacdo. Como ndo hd mudancas nas equagdes do sistema
devido ao modelo de contato adotado, ndo € necessdria uma mudanca de fase. Um detalhe
importante é que serd simulado apenas meio ciclo considerando um movimento perfeitamente
simétrico. Na etapa de pds-processamento, € feito um espelhamento dos resultados para deter-

minar os padrdes na segunda metade do ciclo.

4.2.1 Restricoes

A imposicao de limites inferiores e superiores aos estados e controles contribuem para a
convergéncia da otimiza¢do, embora ndo devam estar ativos na solu¢do para que a resposta nao
seja limitada artificialmente. Os limites inferiores (indice L) e superiores (indice U) dos estados
relativos a cinematica foram baseados em dados da literatura (WINTER, 2005). J4 os limites

inferiores e superiores impostos as ativagdes musculares a e aos controles u foram fixados em
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0 e 1, respectivamente, sendo que o valor 1 representa a maxima excitacdo neural ou ativagao

muscular. As equagdes a seguir resumem os limites impostos:

q. 4 4qU ., (19)
go 49 qu, (20)
0 a 1, Q1)
0 u 1. (22)

Para garantir a periodicidade do movimento, foram criados vinculos entre os estados
inicial e final, considerando simetria bilateral da marcha. Assim, apenas metade do ciclo foi
simulado. Isso € coerente para o presente estudo, pois a neuropatia € uma doenca simétrica.
Uma condicao de contorno é a de que os deslocamentos e velocidades angulares iniciais das
articulagdes da direita sejam iguais aos estados finais da esquerda e vice-versa. Esse vinculo
também foi adicionado as ativacdes musculares. Além disso, o deslocamento vertical do quadril
e a orientacao do tronco devem ser iguais no inicio e no final da simulacdo. As velocidades
horizontal e vertical do quadril e a velocidade angular do tronco também devem ser iguais
no inicio e no final. Ja o deslocamento horizontal do quadril inicial foi fixado em zero e o seu
deslocamento final deve ser igual ao produto entre a velocidade média especificada v e o periodo

de meio ciclo da marcha 7 f. Desta forma, as restricdes de periodicidade sao as seguintes:

10 0, (23)
qutf  tfv, (24)
@3tf  q30, (25)
gjatf qje 0, (26)
gje tf qja O, 27)
gi23 tf  q123 0, (28)
qja tf  qje O , (29)
Gje tf  Gja 0 , (30)
ama tf  ame O, (31)

Qe tf Ama 0, (32)
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onde o indice j representa a articulacao, d o lado direito do corpo, e o lado esquerdo do corpo

e m cada musculo do modelo.
4.2.2 Equacoes diferenciais

Os estados do sistema sdo as 9 coordenadas generalizadas g e suas derivadas em relacao
ao tempo g € as 16 ativacOes musculares a. Assim, o sistema possui 34 estados que caracterizam

a resposta dinamica do modelo. Portanto, o vetor de estados é:

q
g (33)

a

As 16 excitagdes neurais u sdo as varidveis de controle no problema controle 6timo. As
34 equacgdes diferenciais que descrevem a dindmica do sistema musculoesquelético podem ser
representadas no espaco de estados, incluindo as 9 equacdes do movimento (Eq. 2), 9 relagdes
entre coordenadas e velocidades generalizadas e 16 equagdes diferenciais referentes a dindmica

de ativacdo (Eq. 6) como:

X fxu . (34)

No problema de controle 6timo, estas equagdes diferenciais sao tratadas como restri¢des

dindmicas do problema.
4.2.3 Funcao objetivo

Um problema de controle 6timo minimiza uma fun¢do custo, também chamada de fun-
¢do objetivo. No caso da locomocdo humana, a fun¢do custo representa um critério de desem-
penho que se assume € minimizado pelo sistema nervoso central. Ackermann e Bogert (2010)
discutem critérios adequados como fun¢do objetivo para a marcha humana (ACKERMANN;
BOGERT, 2010). Entre as alternativas descritas no estudo, adotou-se a seguinte:

w, tf 16 tf
2 mab, dt Wrg  Tr dt. (35)
f om0, 0

Jobj

O primeiro termo da Eq. 35 consiste na média do quadrado das ativacdes musculares

a ao longo do ciclo. O termo tem a funcdo de distribuir as for¢cas musculares de tal forma
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que se minimizem as ativacdes musculares. Dependendo do expoente da ativacdo muscular
usado, o problema tende a reduzir a fadiga ou o esforco muscular (ACKERMANN; BOGERT,
2010). Foi usado nas simulag¢des da discussdo o expoente da Eq. 35 p 2, que representa uma
minimizacdo do esfor¢o. O termo ,, € o fator de volume muscular, que considera o peso do

volume de cada musculo V,, na fung¢ao objetivo.

Vin Fnaxm LCEaptm (36)

O segundo termo da Eq. 35 € o termo de tracking, que evita uma grande divergéncia da
solu¢do do problema comparada com padrdes normativos reportados na literatura. Os pesos do
termo de ativagdo muscular W, e do termo de tracking Wrgr permitem a mudanca de importincia
relativa entre os termos. Maiores valores de W, em relacdo Wrg causam uma minimiza¢do maior
das ativacdes musculares. A situacdo inversa, na qual o peso do tracking € maior, faz com que a
cinemadtica e a for¢a de reacdo do solo sejam mais proximas aos dados normativos de referéncia.

O termo de tracking Tr quantifica a diferenca entre os angulos articulares e as forcas de
reacdo do solo simulados (g;, Fry € Fry) e os dados de referéncia correspondentes (ggrj, Frg, €

Frg,) (WINTER, 1991):

) qj d4qRrj 2 Fry Frge Fry Frgy
j 4 ij WFrx WFry

Tr

(37)

Os pesos dos deslocamentos angulares das articulagdes W, ; e das for¢cas Wr,, € W, da
Eq. 37 t€m a funcao de normalizar os valores, compatibilizando a magnitude dos dados. Cada
articulacdo j tem o fator de peso. Estes fatores de normalizagdo sdo baseados nos desvios padrdao

méximos de cada dado descritos na literatura utilizada como referéncia (WINTER, 1991).

4.2.4 Resumo do problema de controle 6timo

A Eg. 38 resume o problema de controle 6timo descrito na presente se¢ao. O problema
consiste em encontrar as séries temporais dos controles u ¢t e dos estados x ¢ e a periodo de
meio ciclo da marcha 7 f que minimizam a funcdo custo (Eq. 35) e que satisfazem as restrigdes
impostas pelas equagdes diferenciais (Eq. 34), as restricdes de periodicidade (Eq. 23 a 32) e
os limites inferiores e superiores impostos aos estados e controles (Eq. 19 a 22). E descrita a
func¢do objetivo que deve ser minimizada em relagc@o aos estados, as equacoes diferenciais que
definem o sistema (resumidas na Eq. 34), os limites e as equagdes de restricdes de periodicidade

do sistema.
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min J,p ;
x,utf 0%J

dq
S.a. a

da
d

q1
q23
qjd
qdje
41,23

djd

tmeml

q

u

qL
qL

q1 0

Wa

Mg k q,q

a

tf 16

magl

ke MTj,Fr

T(l(,'f

qu
qu

0

tfv
q23 0
gje O
qja O
4123 0
Gje O
dja O
apme 0

ame .

Taeact

dt

Wrr

tf
Tr
0

dt

43 SIMULACAO

(38)

Para o modelo descrito anteriormente, foram feitas varias simulag¢des a fim de analisar

as respostas para diferentes modificacdes impostas ao sistema musculoesquelético, visando re-

presentar a marcha de diabéticos neuropatas. A Fig. 9 mostra uma representa¢do esquematica

de uma das simulagdes.
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Figura 9 — Representacdo esquemdtica de uma simulagdo preditiva da marcha na condi¢do de
referéncia

Fonte: Autor

4.3.1 Software utilizado

O problema de controle 6timo foi resolvido utilizando-se o pacote dedicado PROPT
(tomopt.com) para transformar o problema de controle 6timo em um problema de NLP de larga
escala, utilizando o método de colocacdo direta (BETTS, 2009).

Para resolver o problema de NLP de larga escala utilizou-se o pacote de otimizacao
SNOPT (tomopt.com). O SNOPT resolve problemas esparcos de larga escala, empregando um
algoritmo de programacdo sequencial quadratica (SQP) com aproximacdes da matriz Hessiana
do Lagrangiano pelo método quasi-Newton de memoria limitada.

O método de colocagdo direta, usado pelo software, é mais eficiente computacional-
mente do que o método shooting e é comumente utilizado para resolver problemas deste tipo
(GROOTE et al., 2016; ACKERMANN; BOGERT, 2010), principalmente para um sistema
com restricdes de periodicidade, como as apresentadas no presente estudo (LEE; UMBERGER,

2016).
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4.3.2 Parametros do modelo

Os parametros utilizados para a simulagdo do modelo foram baseados na literatura
(WINTER, 2005; BOGERT, 2011). Os dados antropométricos foram calculados em funcdo
da estatura do individuo (adotada como 1,8 m) e da sua massa total (adotada como 75 kg).
As férmulas descritas em Winter (2005) possibilitam o cdlculo da posi¢do do centro de massa,
comprimento do segmento, massa e momento de inércia de todos os segmentos do modelo do
sistema esquelético (WINTER, 2005).

A aceleracdo da gravidade foi considerada g 9,81 m/s?. Foi usada a versio com 2

pontos de contato com o solo em cada pé, com os parametros reportados na Tab. 1.

Tabela 1 — Parametros do modelo de contato com o solo nas Egs. 4 e 3.

Parametro | Valor | Unidade
k1 contact 1 N !
k2contace | 5107 | N m 3
bcontact 0,85 | s m !

1

Vo 0,01 m/s
Fonte: Bogert, 2011

Os parametros correspondentes ao modelo muscular, como for¢a isométrica maxima,
comprimento 6timo do elemento contratil CE, comprimento neutro dos tenddes e bragos de
momento sdo apresentados nas Tab. 2 e 3. Além disso, os pardmetros ¢, ; usados para o célculo

do momento passivo M,,; nas articulacoes da Eq. 5 sdo apresentados na Tab. 4.



Tabela 2 — Parametros dos musculos

Musculo Funax N | LcEopr M | Lgacksee M
Iliopsoas 1500 0,102 0,142
Gliteos 3000 0,200 0,157
Isquiotibiais 3000 0,104 0,334
Reto Femoral 1200 0,081 0,398
Vastos 7000 0,093 0,223
Gastrocnémio 3000 0,055 0,420
Séleo 4000 0,055 0,245
Tibial Anterior | 2500 0,082 0,317

Fonte: Bogert, 2011

Tabela 3 — Parametros para o cdlculo dos bracos de momento dos musculos de acordo com

Eq. 16
Muasculo | Lo m | dguadrit M | djoeiho M | drornozeio M
[liopsoas 0,248 0,050 - -
Gluteos 0,271 0,062 - -
Isquiotibiais | 0,383 0,072 0,034 -
Reto Femoral | 0,474 0,034 0,050 -
Vastos 0,271 - 0,042 -
Gastrocnémio | 0,487 - 0,020 0,053
Séleo 0,284 - - 0,053
Tibial Ant. 0,381 - - 0,037

Fonte: Bogert, 2011

53
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Tabela 4 — Parametros das expressdes de momento passivo nas articulagdes da Eq. 5.

Coj | quadril | joelho | tornozelo
1 1 1,3 2,35

2 0,003 0,06 0

c3 0,09 0,06 0,085
c4 0 0,0477 0,021

Cs 0,9 0,5 7.8
Co 0,033 0 0
c7 0,04 0,017 0,19
cs 0 0,005 0
cy 14 3.9 1,6
C10 - 2,2 -
c11 - 0,1 -

Fonte: Edrich, Riener e Quintern, 2000

Para a escolha do nimero de pontos de colocacgdo n utilizado para a simulag¢do do pro-
blema de controle 6timo, foi realizada uma anélise de refinamento de malha, descrita no Apén-
dice B. Os resultados descritos na discussdo deste trabalho foram simulados com n 50, pois
com esse valor foi possivel obter bons resultados com um tempo de simulacdo aceitdvel (en-
tre 16 minutos para a simulacdo de referéncia e 4 horas para a condi¢do modificada) em um
computador pessoal com processador Intel Core 2 Duo E8400 3.00GHz e com meméria RAM
de 4,00 GB. Para a comparagdo de outros parametros, descrita no Apéndice C, foram usados
resultados comn  40.

A velocidade de marcha v foi mantida constante em v 1,1 m/s, valor correspondente
a uma velocidade de marcha lenta (WINTER, 1991) e consistente com a marcha de pacientes
diabéticos (GOMES et al., 2011). Foram realizadas simulacdes com tempo final 7 f fixo € com
tempo varidvel. Porém, os resultados apresentados no presente trabalho foram simulados com
tempo varidvel.

O peso das ativagdes musculares W, da fungao objetivo J,; foi mantido em 1 para todas
as simulacdes. Para o fator de peso do termo de tracking Wrg, foram adotados valores entre
0,005 e 0,5. Um valor intermedidrio, de Wrr 0,1 foi escolhido na discussdo por garantir pro-
ximidade da solu¢do aos padrdes normativos e a0 mesmo tempo permitir alteracdes facilmente

observaveis em resposta as alteracdes impostas ao sistema musculoesquelético. Nas simulagdes
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usadas na discussao, foi usado o expoente das ativacdes p 2 e o fator de volume muscular

m 1. O Apéndice C apresenta os resultados de simulacdes com diferentes parametros.

4.3.3 Modificacoes do modelo

As modificagdes impostas nas propriedades do sistema musculoesquelético do modelo
foram feitas com a intencdo de representar as possiveis mudangas apresentadas por um indivi-
duo diabético. Neste trabalho, serdo discutidos dois tipos de modificacao, denominados Caso A
e Caso B. No Caso A, foram analisados resultados de cinco simulacdes em resposta a alteracdes
nas curvas de rigidez do tornozelo. No Caso B, foram analisados resultados de quatro simula-
cOes em resposta a modificagcdes nas forcas isométricas maximas de musculos distais atuantes
no tornozelo. Uma das simulagdes chamada de Referéncia foi gerada com valores de referéncia
considerados normais e serviu de chute inicial para todas as simulagdes realizadas. No Apén-
dice C sao apresentados os Casos C, D, E, F e G que mostram as simula¢cdes com diferentes

parametros.

4.3.3.1 Pardmetros do modelo no Caso A

O modelo no Caso A sofre alteragdes apenas na propriedade do momento passivo M,
da articulacio do tornozelo. Este estudo visa analisar os efeitos de um aumento da rigidez do
tornozelo em flexao de diabéticos no padrdes cinematicos e cinéticos da marcha (WILLIAMS;
BRUNT; TANENBERG, 2007; HAJRASOULIHA et al., 2005).

Para representar o enrijecimento da articulacdo do tornozelo, foi alterado o valor de
referéncia (Tab. 4) do parametro c3 da Eq. 5. Foram feitos aumentos gradativos nos valores
deste parametro segundo a Tab. 5, resultando em curvas de momento passivo no tornozelo
como ilustrado na Fig. 10, para um angulo do joelho de 30 . Na Fig. 10, a curva preta apresenta
0 momento passivo no tornozelo para o valor de referéncia de ¢3. As demais curvas mostram
o aumento do momento passivo de extensdo para a flexdo do tornozelo com o aumento do

parametro c3.
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Tabela 5 — Parametros da curva de momento para o Caso A, de acordo com Eq. 5

Versao c3 do Mp; do Tornozelo
Referéncia Valor normal
Rigidez 1 +50% de c3
Rigidez 2 +100% de c3
Rigidez 3 +150% de c3
Rigidez 4 +300% de c3
Fonte: Autor

Figura 10 — Curvas modificadas do momento passivo no tornozelo

* Flex
T T T T | T T
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|
|
|
= Referéncia I
Rigidez 1 :
Rigidez 2 |
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b I
e I
Q |
S I
o |
=
g |
H |
= |
-100}- : .
|
|
|
|
|
|
|
— Bxt I + Flex
-150 1 1 1 1 |
=50 -40 -30 -20 ) -10 0 10 20 30
« Ext Angulo tornozelo (°)
Fonte: Autor

Legenda: momento passivo no tornozelo para ingulo do joelho em 30° e para diferentes valor do parimetro c3 na Eq. 10

4.3.3.2 Parametros do modelo no Caso B

No Caso B, foi adotada a mesma simulacdo de Referéncia do Caso A como base de

comparacdo. Os outros 3 resultados representam a perda de for¢ca muscular dos musculos dis-
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tais descrita na literatura (ANDERSEN et al., 2004; CAMARGO et al., 2015). Para isso, foi
reduzido gradativamente o valor da for¢a isométrica maxima £, dos muisculos gastrocnémio
(GAS), soleo (SOL) e tibial anterior (TA) apresentado na Tab. 2.

Como o efeito da neuropatia nos musculos distais ocorre de forma gradativa (ANDER-
SEN et al., 1997) e é heterogénea na populacdo de diabéticos, foram feitas simulacdes com
diferentes valores de reducdo de F,,,. Os valores de 10% de decréscimo da F,,, do tibial an-
terior € 15% do triceps sural (gastrocnémio e s6leo) (TS) foram adotados na primeira versao
modificada. Uma segunda simulagao foi realizada com a redugdo da F,,, de 20% do TA e 30%
do TS. Esses valores de reducdo de for¢ca muscular intermedidrios foram considerados como
médias representativas do que € encontrado em diabéticos e reportado na literatura (IJZER-
MAN et al., 2012; ALLEN et al., 2014; GOMES et al., 2014). Uma tltima versdao com redugao
de 30% do TA e 40% do TS foi também simulada considerando que foram reportados reducdes
de até 50% do momento ativo distal em diabéticos neuropatas (IJZERMAN et al., 2012). Deste
modo, € possivel reconhecer a tendéncia de mudancga nos padrdes de marcha em resposta a
uma redugdo progressiva da forca isométrica maxima dos musculos distais. Esses valores estdo

resumidos na Tab. 6.

Tabela 6 — Parametros de for¢a isométrica mdxima para o Caso B

Versao Gastrocnémios Séleo Tibial Anterior

Referéncia Valor normal Valor normal Valor normal
Fmax -15% TS -10% TA 15% de Fyqx 15% de Fyqx 10% de Fyqx
Fmax -30% TS -20% TA 30% de Fppax 30% de Fypax 20% de Fyax
Fmax -40% TS -30% TA 40% de Fqx 40% de Fax 30% de Fypax

Fonte: Autor
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S RESULTADOS

Em todas as simula¢cdes estudadas no presente estudo, a otimizacao convergiu na solucao
6tima satisfazendo as restrigcdes impostas. Os resultados obtidos da solu¢do do problema de
controle 6timo sdo correspondentes a meio ciclo da marcha, contudo, apresentamos o resultado
do ciclo completo da marcha do membro inferior direito, pois 0 movimento do sistema no plano
sagital foi considerado simétrico. O ciclo da marcha comec¢a quando o calcanhar direito toca
0 solo (0% do ciclo da marcha) e termina imediatamente antes do novo toque deste mesmo
calcanhar no solo (100% do ciclo da marcha).

Nos grificos que mostram a cinematica e as forgcas de reacdo no solo vertical e hori-
zontal, os desvios padrao das varidveis utilizadas no termo de tracking em relacdo as médias
sdo representados por dreas sombreadas em cinza, facilitando a comparagdo entre os resultados
simulados e os valores da literatura (WINTER, 1991). Além disso, uma linha tracejada vertical
separa as fases de apoio e balanco em alguns graficos. As dire¢cdes do movimento de extensao
(Ext) e flexao (Flex) para os angulos e momentos nas articulagdes sao indicados por setas.

Para ambos os Casos, serdo apresentados os graficos da cinemadtica da marcha, compo-
nentes vertical e horizontal das for¢as de reagcdo de solo, ativagdo e for¢ca muscular dos 8 grupos
musculares, momentos totais nas articula¢cdes, momento passivo no tornozelo, contribui¢cdo das

componentes ativa e passiva do momento no tornozelo e poténcias totais nas articulagoes.

5.1 RESULTADOS DO CASO A - AUMENTO DA RIGIDEZ DO TORNOZELO

No Caso A, sdo apresentados os resultados das simulagdes que representam os efeitos de
um aumento gradativo da rigidez do tornozelo. Os resultados referentes a condi¢do de referéncia
sdo representados pelas curvas pretas. Os resultados referentes as condi¢des Rigidez 1, 2, 3 e
4 sdo representados pelas curvas azul, verde, magenta e vermelha, respectivamente. A Fig. 11
mostra angulo da articulagao do quadril no Caso A. O padrao reportado em Winter (1991) para

a marcha em velocidade baixa € representado no grafico da Fig. 11 como uma drea sombreada.
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Figura 11 — Angulo do quadril do Caso A
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Legenda: dngulo do quadril simulado para as diferentes curvas de momento passivo ilustradas na Fig. 10. A drea sombreada
do grifico representa a média + 1 desvio padrdo dos dados usados como referéncia no termo de rracking (WINTER, 1991).
Setas indicam as direcdes do movimento de flexZo (Flex) e extensio (Ext)

A condic¢do que serve de base para a comparagdo possui o valor de todos os parametros
considerados normais e é chamada de Referéncia. No gréfico da Fig. 11, observamos que a
flexdo do quadril no inicio da fase de apoio, principalmente at€é 25% do ciclo da marcha, é
similar para todas as simulacoes. A simulac@o que representa o tornozelo mais rigido (Rigidez
4) apresenta uma menor extensao do quadril entre 25% e 60% do ciclo da marcha. Os outros
padrdes de Rigidez (Rigidez 1, 2 e 3) demonstram uma maior flexdo do quadril no final da fase
de balanco, ou seja, final do ciclo da marcha.

As curvas da cinemdtica do quadril de todas as simulacdes estudadas no Caso A se
aproximaram do padrdao esperado na literatura para a marcha humana com uma velocidade
baixa. Ao longo de todo o ciclo da marcha, os valores de extensao e flexao do quadril estao a
menos de um desvio padrao da média utilizada como referéncia (WINTER, 1991).

Na Fig. 12, é possivel observar que as primeiras simulacdes com o aumento do momento

passivo (Rigidez 1 e 2) apresentam uma menor flexao do joelho durante boa parte da fase de
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apoio, entre 10% e 40% do ciclo da marcha, em comparac¢ao com a Referéncia. Ja o padrao
de Rigidez 4 apresenta uma tendéncia oposta, com um aumento da flexdo entre 20% e 50% do

ciclo e no inicio da fase de balanco (75% do ciclo da marcha). O padrao de Rigidez 3 causa um

efeito intermedidrio.

Figura 12 — Angulo do joelho do Caso A
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Legenda: dngulo do joelho simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10. A drea sombreada

representa a média + 1 desvio padrio dos dados usados como referéncia o termo de fracking (WINTER, 1991). Setas indicam
as dire¢cdes do movimento de flexdo (Flex) e extensdo (Ext)

Similar ao que aconteceu com a articulac@o do quadril, o angulo do joelho se aproximou
do padrdo descrito na literatura, permanecendo a uma distancia da média sempre inferior a 1
desvio padrao.

A Fig. 13 apresenta o dngulo do tornozelo. As maiores divergéncias das condi¢desmo-
dificadas ocorreram na fase de apoio. As 3 primeiras condic¢oes (1,2 e 3) mostram maior flexdao
do tornozelo entre 30% e 55% em relacdo a referéncia com o aumento da rigidez do tornozelo,

principalmente na fase de propulsdo.
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Figura 13 — Angulo do tornozelo do Caso A
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Legenda: dngulo do tornozelo simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10. A érea
sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padriio dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexdio (Flex) e extenséo (Ext)

Observa-se que o aumento gradual de rigidez do tornozelo ndo causa um aumento pro-
gressivo da flex@o do tornozelo na fase de propulsao. Com o aumento da rigidez, primeiramente
(para Rigidez 1 e 2) hd aumento da flexao do tornozelo, mas aumentos adicionais passam a gerar
reducdo (Rigidez 3), sendo que a condicdo de Rigidez 4 apresenta flexao inferior a referéncia
na fase de apoio.

As curvas de forca de reac@o no solo vertical (Fig. 14) se aproximaram da drea sombre-
ada do grifico, que representa a média + 1 desvio padrao dos dados de referéncia na literatura
(WINTER, 1991). Porém, € possivel observar uma pequena defasagem das simulactes em

comparacdo com os dados do winter.
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Figura 14 — Forca de reacdo no solo vertical do Caso A
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Fonte: Autor
Legenda: forga de reag@o no solo vertical para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10. A drea
sombreada do grafico representa a média 1 desvio padriao dos dados usados no termo de tracking (WINTER, 1991)

O valor médio da for¢a de reacdo do solo vertical para os dois membros inferiores deve
ser igual ao peso total do modelo. No caso do presente trabalho, esse valor € de aproximada-
mente 750 N.

O aumento do momento passivo causou alteragdes no grafico da forca vertical, porém
nao foi possivel reconhecer nenhuma tendéncia de mudanca. Observou-se apenas que as mai-
ores divergéncias ocorreram no meio e final do periodo de apoio simples, entre 15% e 50% do

ciclo da marcha, onde ocorre um aumento do segundo pico da for¢a de reagdo no solo vertical.
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Figura 15 — For¢a de reagdo do solo horizontal do Caso A
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Legenda: forga de reag@o do solo horizontal para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10. A drea

sombreada do grafico representa a média 1 desvio padriao dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991)

A Fig. 16 mostra as ativagdes musculares simuladas para todos os musculos do modelo.
E possivel observar alteracdes nos padrdes de ativacio nos 8 misculos estudados.

O iliopsoas (ILI) apresentou uma maior ativacdo em todas as simulacdes com aumento
de rigidez do tornozelo. Porém, os niveis de ativacido desse grupo muscular sdo relativamente
baixos. Para o padrao de Rigidez 4, os gliteos (GLU) e os isquiotibiais (ISQ) apresentaram um
pequeno aumento da ativacdo na fase de apoio em torno de 25% do ciclo da marcha. O misculo
reto femoral (RF) apresentou uma maior ativagdo para as condi¢des de Rigidez 1 e 2 em 25%

da marcha. Na Rigidez 4 nao houve ativacao RF no mesmo periodo.
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Figura 16 — Ativacdes musculares do Caso A
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Fonte: Autor

Legenda: ativagdes musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), s6leo (SOL) e tibial anterior (TA) simuladas para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas
na Fig. 10

Os vastos (VAS) apresentaram alteracao no padrao de ativagdo para todas as simulagdes.
Houve uma redugdo do pico da ativacdo do VAS com o aumento da rigidez do tornozelo. As
condi¢Oes Rigidez 1 e 2 apresentaram também um pequeno atraso na desativacdo do musculo.
A condicdo Rigidez 4 apresentou adiantamento da desativacdo do VAS, que teve seu pico de
ativacdo consideravelmente reduzido.

As maiores alteracdes do padrao de ativagc@o ocorreram para o GAS. No padrao de Rigi-
dez 1, o musculo foi ativado tardiamente e o pico de ativacdo foi reduzido na fase de propulsdo.
Para a Rigidez 2, a ativacdo do GAS foi mais atrasada em comparagdo com a Referéncia e com
a Rigidez 1, apresentando uma ativagao reduzida em 40 % do ciclo da marcha. J4 na Rigidez
3, a ativagdo do GAS foi atrasada em comparacdo com a Referéncia, mas adiantada em relagc@o
as condi¢des de rigidez superior. A Rigidez 4 apresentou uma ativacao adiantada do GAS em

comparacao a todas as outras condi¢des e uma reducdo da ativagcdo entre 20% e 50% do ciclo
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da marcha. Nota-se o aparecimento de um padrdo composto por dois picos para os dois maiores
valores de rigidez (3 e 4).

O SOL foi o tnico musculo que apresentou uma mudanca gradativa, consistentemente
no mesma dire¢do, com o aumento da rigidez do tornozelo. O aumento da rigidez gerou atraso
progressivo da ativagdo do SOL, enquanto o pico da ativagdo se manteve similar entre as con-
di¢des. J4 o TA apresentou poucas mudancas, tanto na fase de apoio quanto na de balanco.

As forcas musculares simuladas (Fig. 17) seguem as mesmas tendéncias descritas para

as ativacoes Fig. 16.

Figura 17 — For¢as musculares do Caso A
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Fonte: Autor
Legenda: forcas musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10

Podemos afirmar que o aumento da rigidez do tornozelo aumenta a producdo de forca
do ILI. O aumento da for¢ca muscular no meio da fase de apoio chega a 100 N. Ja as mudancas
na producao de for¢ca do GLU, ISQ e RF foram discretas.

A producdo de forca do GAS foi reduzida para todas as versdes modificadas. A maior
reducdo do pico de forca muscular do GAS em comparacdo com a Referéncia ocorreu para

Rigidez 2 e a menor reducdo foi observada para a Rigidez 1. As condi¢des Rigidez 3 e 4
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apresentaram dois picos de for¢ca muscular do GAS, com uma baixa producdo de forca em 40%
do ciclo de marcha.

Apesar de o pico da ativacao do SOL ser semelhante para todas as simulacgdes, o grafico
da Fig. 17 mostra uma reducao gradativa do pico da for¢a muscular na fase de propulsao. Além
disso, em 30% do ciclo da marcha € possivel observar uma produc¢do de for¢ca do SOL na
Rigidez 4. Posteriormente hd uma desativacao do musculo e entdo ele é ativado novamente. O
TA nao apresentou mudancas no padrdo de forca muscular.

A Fig. 18 apresenta os graficos de momento total (soma do momento ativo € momento
passivo) para as articulacoes do quadril, joelho e tornozelo. Todas as condi¢coes modificadas
demonstram um aumento do momento de flexdo do quadril entre 40% e 50% do ciclo da marcha.

A condicdo Rigidez 4 apresenta também um momento de extensdo maior em 20 % do ciclo.

Figura 18 — Momentos articulares totais do Caso A
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Legenda: momentos articulares totais para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10. Setas indicam as
dire¢des do movimento de flexZo (Flex) e extensdo (Ext)

As condic¢des Rigidez 1 e 2 apresentam um maior atraso do momento de flexdo do
joelho em aproximadamente 30% do ciclo da marcha. Com o aumento adicional da rigidez

do tornozelo (Rigidez 3), a tendéncia é uma reducao do atraso do momento de flexao e, para
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condicao Rigidez 4, uma antecipacdo do momento de flexao do joelho em comparacdao com a
Referéncia. Além disso, todas as versdes apresentaram um menor pico do momento de extensao
do joelho no inicio do ciclo e do momento de flexao do joelho na fase de propulsao em relacao
a Referéncia.

A tendéncia observada no momento de extensdo do tornozelo é a mesma do momento
de flex@o do joelho. Aumentos mais discretos da rigidez (Rigidez 1 e 2) causaram atraso na
acao extensora no tornozelo no médio apoio. Este atraso foi reduzido com aumento adicional
da rigidez (Rigidez 3) e tornou-se antecipa¢@o para a condi¢cao de maior rigidez (Rigidez 4). As
condicdes Rigidez 1, 2 e 3 também apresentaram um pico maior do momento de extensao do
tornozelo em 50% do ciclo da marcha.

A Fig. 19 mostra 0 momento passivo no tornozelo em funcao do angulo do tornozelo
obtido durante o ciclo da marcha. Com as modifica¢des da curva da Eq. 5, a mesma flexdo do

tornozelo pode gerar maiores valores de momento passivo, como pode ser observado na Fig.10.

Figura 19 — Momento passivo no tornozelo do Caso A
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Legenda: momento passivo no tornozelo em funcio do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para as
diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10
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E possivel observar na Fig. 19 que na condic@o de Referéncia o momento passivo ma-
ximo € de aproximadamente 18 N.m com 11° de flexdo do tornozelo. Ja para a Rigidez 1, uma
flexao de 14° do tornozelo causou mais de 45 N.m de momento de extensdo. Para a Rigidez
2, os valores foram 100 N.m e 15°. Ja para a Rigidez 3, a curva de momento obteve mais de
100 N.m de momento de extensdo no tornozelo com uma flexdo de 12° do tornozelo. Com
a curva de Rigidez 4, foi possivel atingir mais de 100 N.m com uma flexdo do tornozelo de
aproximadamente 7°, uma flexdo maxima ainda menor que a da Referéncia.

A Fig. 20 mostra a contribuicdo dos momentos passivos e ativos aos momentos totais na

articulacao do tornozelo.

Figura 20 — Contribuicdo dos momentos ativos € passivos ao momento total no tornozelo do

Caso A
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Fonte: Autor
Legenda: contribuicio dos momentos ativos e passivos a0 momento total no tornozelo para as diferentes curvas de rigidez do
tornozelo ilustradas na Fig. 10. Setas indicam as direcdes do movimento de flexio (Flex) e extensdo (Ext)

Para a condicdo de Referéncia, a parcela do momento ativo constitui a maior parte da
contribui¢@o ao momento total. Conforme a rigidez do tornozelo aumenta, a parcela de contri-

bui¢cdo do momento passivo aumenta. Para a Rigidez 1, o momento total ainda é composto em
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sua maior parte pelo momento ativo. Em contraste, para as condi¢cdes de Rigidez 2, 3 e 4, o
momento passivo fornece praticamente todo o momento total aplicado no tornozelo entre 10%
e 40% do ciclo da marcha. Nessa situacdo, o momento ativo na fase de médio apoio apenas
complementa o momento passivo quando este ndo € capaz de proporcionar todo momento total
articular necessdrio.

A Fig. 21 mostra os gréficos de poténcia total nas articulacdes. Na fase de médio apoio
as condicdes de Rigidez 1, 2 e 3 apresentam uma maior poténcia negativa no quadril e no tor-
nozelo (energia potencial eldstica é armazenada nas estruturas passivas). Na fase de propulsao,
a maior liberacdo de energia potencial eldstica aumenta a poténcia positiva para maiores va-
lores de rigidez. Para a Rigidez 4, a elevada rigidez diminui a capacidade de armazenamento
dos elementos eldsticos e as poténcias positivas e negativas sofrem redugdo, se aproximando

novamente da condi¢do de Referéncia.

Figura 21 — Poténcias articulares totais do Caso A
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Fonte: Autor
Legenda: poténcia articular total para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10. Setas indicam as
dire¢des do movimento de flexdo (Flex) e extensdo (Ext)



71

A Fig. 22 apresenta o padrao de marcha da condic¢ao de Rigidez 4 em comparacdo com a
Referéncia. E possivel observar que a simula¢io modificada apresenta um menor comprimento

de passo.

Figura 22 — Representacdo esquemadtica da simulacao preditiva da marcha no Caso A

Referéncia
Rigidez 4

Fonte: Autor
Legenda: representacio esquemadtica da simulagdo preditiva da marcha na condicéo de referéncia e com padrdo de Rigidez 4
ilustrada na Fig. 10 do Caso A

5.2 RESULTADOS DO CASO B - REDUCAO DA FORCA ISOMETRICA MAXIMA DOS
MUSCULOS DO TORNOZELO

No Caso B, foi analisada a perda de capacidade de produgdo de for¢ca nos musculos
flexores e extensores do tornozelo. Como no Caso A, a simulagdo usada como Referéncia é
apresentada com a curva preta. A primeira reducdo de forca isométrica méxima, com 15% no
TS e 10% no TA é representada pela curva azul. A curva verde representa a mudanga de forca
1sométrica maxima com redugdes de 30% no TS e 20% no TA e a curva magenta representa os
resultados para reducdes no F,,, de 40% no TS e 30% no TA.

A Fig. 23 mostra o angulo do quadril no Caso B. As reducdes da F;,,, no TA e no TS
causam um discreto aumento da flexdo do quadril em comparagcdo com a versdo de referéncia,

principalmente no inicio e no final do ciclo, na fase de balanco.
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Figura 23 — Angulo do quadril do Caso B
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Legenda: dngulo do quadril simulado para diferentes redugdes de for¢a isométrica maxima dos miisculos distais. A 4rea
sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padriio dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexdio (Flex) e extenséo (Ext)

A menor modificacdo da for¢a isométrica méxima apresenta um maior pico de extensdo
do quadril na fase de propulsdo. Ja as duas condi¢cdes com maior alteracdo de forca isométrica
maxima apresentam um pico de extensdo do quadril menor nesta mesma fase.

A Fig. 24 mostra o angulo da articulac¢ao do joelho. As redu¢des no Fyax no TS e no TA
levam a um aumento progressivo na extensao do joelho entre 30% e 50% do ciclo da marcha
ap6s a flexdo tipica no inicio da fase de apoio. E possivel notar que as simulacdes com reducio
da for¢a isométrica médxima se afastam mais do padrao de movimento do joelho observado na

literatura (WINTER, 1991).



Figura 24 — Angulo do joelho do Caso B

20 T T T T
« Ext Apoio | Balanco
|
|
|
|
0 ______________________________
= 20
2
]
2
o
=]
£
—40 — Referéncia
s Friax —15% TS —10%TA|
s F1@X —30% TS —20%TA| |
Fmax —40%TS —30%TA| |
|
60 | -
|
|
|
|
« Flex !
-80 1 1 | 1
0 25 50 75 100

Ciclo da marcha (%)

Fonte: Autor

Legenda: dngulo do joelho simulado para diferentes reducées de forca isométrica mixima dos misculos distais. A drea
sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padriio dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexio (Flex) e extensio (Ext)

O angulo do tornozelo ilustrado na Fig. 25 mostra que o enfraquecimento dos musculos
distais aumentou a amplitude de movimento do tornozelo. Quanto maiores as reducdes nas
forcas isométricas maximas dos musculos distais do modelo, maior € a flexdo do tornozelo na

fase de propulsao.
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Figura 25 — Angulo do tornozelo do Caso B
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Fonte: Autor

Legenda: dngulo do tornozelo simulado para diferentes reducgdes das forgas isométricas maximas dos misculos distais. A drea
sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padriio dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexdio (Flex) e extenséo (Ext)

As maiores divergéncias entre as simulacdes e a condi¢c@o de Referéncia apresentadas na
articulagcao do tornozelo ocorreram na fase de apoio. Independente da intensidade da reducdo
da Fypay, 0s efeitos e tendéncia foram os mesmos. No inicio do ciclo da marcha, a modificacdo
causa uma maior extensdao do tornozelo. A partir de 30% do ciclo da marcha, o efeito € um
aumento consideravel da flexdao do tornozelo.

A Fig. 26 mostra a forca de reac@o do solo vertical para o Caso B. Enquanto o primeiro
pico de forca se mantém constante depois das mudancas, o segundo pico da componente vertical

da forca torna-se maior e ocorre uma reduc@o de forca na regido do vale.
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Figura 26 — Forca de reacdo do solo vertical do Caso B
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Fonte: Autor
Legenda: forga de reagdo do solo vertical para diferentes redugdes das forcas isométricas maximas dos musculos distais. A

drea sombreada do grafico representa a média 1 desvio padrao dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991)

A componente horizontal da forca de reac@o no solo € ilustrada na Fig. 27. A reducao
de for¢a isométrica mdxima faz com que o primeiro pico da for¢a horizontal (forca negativa)
aumente e o segundo pico, na fase de propulsdo, torne-se progressivamente menor. Na fase
de apoio médio, também ocorre um aumento gradual da for¢a horizontal (positiva) conforme a

intensidade da mudanga aumenta.
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Figura 27 — For¢a de reacdo no solo horizontal do Caso B
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Fonte: Autor
Legenda: forga de reag@o no solo horizontal para diferentes redugdes de forca isométrica maxima dos musculos distais. A drea

sombreada do grafico representa a média 1 desvio padriao dos dados usados como referéncia no termo de tracking
(WINTER, 1991)

Na Fig. 28 observam-se as ativagdes musculares no Caso B. A ativacdo do ILI nas condi-
¢oes com reducgdo da F;,,c em comparacdo com os dados de referéncia apresentou um aumento
na fase de propulsdo. Quanto maior € o enfraquecimento dos musculos distais, maior o recruta-

mento do ILI.
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Figura 28 — Ativacdes musculares do Caso B
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Fonte: Autor

Legenda: ativagdes musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) simuladas para diferentes reducdes de for¢a isométrica maxima dos
musculos distais

Os perfis de ativacdo dos musculos GLU e ISQ apresentaram poucas modificacdes. O
RF e os VAS apresentaram uma maior ativacdo na fase de apoio médio, sendo que o VAS
apresenta um atraso nem sua desativacdo. A ativacdo muscular do GAS € consideravelmente
atrasada com a redugdo de F,,y, de modo progressivo. O musculo SOL segue a mesma ten-
déncia do GAS. Com a mudanga da F;,,,, houve um atraso no inicio da ativagdo e um pequeno
aumento no pico da ativa¢do muscular. Aumentos do pico de ativac¢io no inicio da fase de apoio
também sao observados no TA.

A forga exercida pelos musculos durante as simulagdes é mostrada na Fig. 29. Podemos
observar que € nitido o aumento de forca no ILI na fase de propulsdo. Quanto maior € a redugdo

de F;,4x dos musculos distais, maior € a forca neste flexor do quadril.
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Figura 29 — Forc¢as musculares do Caso B
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Legenda: for¢as musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para diferentes reducdes de forca isométrica méxima dos misculos
distais

Como nas ativacdes, € possivel observar um maior uso do RF e, principalmente, do VAS
na fase de apoio médio. A producdo de forca muscular do GAS foi progressivamente menor
e iniciou-se atrasada. O SOL também mostrou atrasos, mas seu pico de forca sofreu ligeiro
aumento. O musculo TA ndo apresentou mudancga relevante em sua forca no inicio da fase de
apoio, embora sua ativacdo tenha aumentado por conta de seu enfraquecimento.

O momento total do quadril, joelho e tornozelo sdo apresentados na Fig. 30. Todos os
perfis de momento sofreram modificagdes com as mudangas das propriedades musculoesquelé-
ticas. O momento de extensdo do quadril no inicio do ciclo € 0 momento de flexdo do quadril na
fase de propulsdo (por volta de 50% do ciclo da marcha) aumentaram com a diminui¢ao de F;,,4x
dos musculos atuantes no tornozelo. A versdo com menor redugdo de F,, (10% de TA e 15%
de TS) apresentou um menor momento de extensdo do quadril no final na fase de balango. Ja
nas versdes com maiores reducdes de forca isométrica, foi observado um aumento do momento

de extensdo na mesma fase.
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Figura 30 — Momentos articulares totais do Caso B
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Fonte: Autor
Legenda: momentos articulares totais para diferentes reducdes das forgcas isométricas maximas dos miisculos distais. Setas
indicam as dire¢des do movimento de flexdo (Flex) e extensdo (Ext)

No joelho, as versdes com reducao da Fp,, demonstraram um atraso na a¢ao do mo-
mento de flexdo em 30% do ciclo da marcha em comparacdo com a condi¢do de Referéncia.
Também € observada uma reduc¢do do pico do momento de flexdo na fase de propulsdo e um
aumento do momento de flexdo no fim da fase de balanco. O momento de extensdo da articu-
lacdo do tornozelo sofreu atrasos considerdveis em seu inicio nas simula¢des com reducdo da
forca isométrica méxima em comparacdo com os padroes de Referéncia.

A Fig. 31 mostra como o momento passivo € aplicado na articulacdo do tornozelo em
funcao do angulo do tornozelo ao longo do ciclo da marcha. A reducdo de Fax fez com que
o angulo de flexdo do tornozelo aumentasse progressivamente, o que proporcionou maiores
valores de momento passivo de extensdao. Na condicdo de Referéncia, 0 momento passivo de
extensdo atinge aproximadamente 16 N.m. Ja as simulagcdes com valores reduzidos de Fmax

atingiu valores entre 23 e 27 N.m na fase de propulsdo, com angulos entre 12° e 14° de flex@o.
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Figura 31 — Momento passivo no tornozelo do Caso B
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Legenda: momento passivo no tornozelo em funcio do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para diferentes
reducdes das forcas isométricas maximas dos misculos distais. Setas indicam as dire¢des do movimento de flexdo (Flex) e
extensio (Ext)

A Fig. 32 mostra a contribui¢ao dos de momentos ativos e passivos a0 momento total na
articulacao do tornozelo. A diminui¢do das for¢as isométricas maximas do TS e do TA causou
aumento da contribuicdo do momento passivo a0 momento total . Enquanto na simulacido de
referéncia 0 momento ativo comeca a ser aplicado em torno de 25% do ciclo da marcha, nas
simulagoes com enfraquecimento dos musculos distais 0 momento ativo passa a agir mais tarde,
sendo acionado em por volta de 40% do ciclo na simulagdo com reducdo de 40% na Fy,qr do TS

e 30% no do TA.
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Figura 32 — Contribuicdo dos momentos ativos € passivos ao momento total no tornozelo do
Caso B

Referéncia Fmax —15%TS —10%TA

* Flex Apoio: Balango * Flex Apoio: Balanco

-100 -100

Momento tornozelo (N.m)
|
3

-150

Fmax —30%TS —20%TA Fmax —40%TS —30%TA
50
* Flex * Flex :

-100 -100

Momento tornozelo (N.m)
|
3

+ Ext

| |
| |
| |
| |
| |
| |
| |
[ . Ext [
L -150 L

0 25 50 75 100 0 25 50 75 100
Ciclo da marcha (%) Ciclo da marcha (%)

-150

Fonte: Autor

Legenda: contribuicio dos momentos ativos e passivos ao momento total no tornozelo para diferentes reducgdes das forcas
isométricas méximas dos musculos distais. Setas indicam as dire¢des do movimento do movimento de flexdo (Flex) e
extensio (Ext)

A poténcia total nas articulagoes para as condi¢des do Caso B € apresentada na Fig. 33.
A reducdo de Fyqe do GAS, do SOL e do TA aumentou a poténcia negativa do quadril e do
tornozelo na fase de apoio médio, o que indica o armazenamento de energia nas estruturas
eldstica para posterior liberacdo na fase de propulsdo. Nota-se que este mecanismo € capaz
de compensar o déficit distal para a condicdo de menor enfraquecimento, mas nao para as
condicdes de maior enfraquecimento, para as quais hd uma reducao da poténcia positiva na

fase de propulsdo, principalmente na articulac@o do tornozelo.
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Figura 33 — Poténcias articulares totais do Caso B
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Legenda: poténcia articular total para diferentes reducdes de for¢a isométrica maxima dos musculos distais. Setas indicam as
dire¢des do movimento de flexao (Flex) e extensdo (Ext)

A representacdo esquematica da marcha da condi¢dao com reducio de 40% do TS e 30%
do TA € representada na Fig. 34 e da Referéncia. Nessa comparacdo, a simulacdo modificada

também apresenta um comprimento de passo menor.



Figura 34 — Representacdo esquematica da simulagdo preditiva da marcha no Caso B
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Fonte: Autor
Legenda: representagdo esquematica da simulagdo preditiva da marcha na condi¢@o de referéncia e com redugao de forga
isométrica maxima de 40% no triceps sural (TS) e 30% no tibial anterior (TA) Caso B
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6 DISCUSSAO

Esse estudo teve como principal objetivo investigar o padrao de marcha de diabéticos.
Para isso, o sistema musculoesquelético humano foi modelado e um problema de controle 6timo
foi formulado para se obter uma simulagdo preditiva da marcha. Dois dos principais acometi-
mentos da diabetes foram simulados para representar o efeito da doenca sobre o sistema mus-
culoesquelético: o aumento da rigidez da articulagdo do tornozelo e a perda de capacidade de
producdo de for¢a dos musculos distais. Para tanto, foram realizados dois conjuntos de simula-
coes. No Caso A, o enrijecimento da articulacdo do tornozelo foi implementado no modelo por
meio da manipulagdo de um pardmetro que causa um aumento de rigidez da curva de momento
passivo do tornozelo em flexdo. Ja no Caso B, a redu¢do da capacidade de producdo de forca
muscular do gastrocnémio, séleo e tibial anterior foi representada pela reducdo gradativa da
forca isométrica maxima desses musculos nas simulagdes. De acordo com o conhecimento do
autor, este € o primeiro estudo na literatura que investiga o efeito da diabetes sobre a marcha

por meio de simulacdes preditivas.

6.1 DISCUSSAO DO CASO A - AUMENTO DA RIGIDEZ DO TORNOZELO

Para os primeiros trés niveis de rigidez (Rigidez 1, 2 e 3), a poténcia negativa na articu-
lagcdo do tornozelo nas fases de apoio médio indica o armazenamento de energia nas estruturas
eldsticas, que posteriormente € utilizada na fase de propulsdo, o que é evidenciado por poténcias
positivas maiores nesta fase. Esse mecanismo evidencia o papel de mola exercido pelas estrutu-
ras articulares passivas nas simulagdes. Isso indica que uma certa de rigidez do tornozelo pode
ajudar na marcha, como reportado na literatura (COLLINS; WIGGIN; SAWICKI, 2015). Para
o maior nivel de rigidez investigado (Rigidez 4), no entanto, observa-se uma redu¢do da im-
portancia deste mecanismo ja que a mola se torna excessivamente rigida e capaz de armazenar
menos energia potencial eldstica.

A estratégia empregada pelo sistema musculoesquelético para executar a marcha de ma-
neira otimizada diante das modificacdes impostas depende da intensidade da mudanga. Até o
nivel 3 de aumento de rigidez do tornozelo, o modelo apresenta uma amplitude de movimento
do tornozelo maior em comparacdo com a referéncia. J4 para a maior rigidez do tornozelo,
a mobilidade do tornozelo foi reduzida. A literatura reporta uma redu¢do da mobilidade do
tornozelo para diabéticos (SAUSENG; KASTENBAUER, 1999; FERNANDO et al., 2013) e
diabéticos neuropatas (SACCO et al., 2009; MUELLER et al., 1994). Portanto, as simula-
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¢oes de maior rigidez no tornozelo sao mais condizentes com os dados sobre marcha diabética
disponiveis na literatura.

A mudanca da curva de momento passivo do tornozelo permite que menores angulos
de flexdo causem maiores momentos passivos de extensdo, o que ajuda na fase de propulsdo
da marcha. O maior uso do momento passivo € descrito na literatura como consequéncia de
uma limitac@o na articulacio do tornozelo (SIEGLERG; MOSKOWITZ; FREEDMAN, 1984;
HAJRASOULIHA et al., 2005). Os resultados mostram claramente uma substituicdo do uso
do momento ativo dos musculos pelo momento passivo para compor 0 momento total por meio
do aumento da flexdo do tornozelo para os primeiros valores de rigidez. Para as simulacdes
com maiores niveis de rigidez, é possivel obter um elevado momento passivo de extensdo, sem
necessariamente aumentar a flexdao do tornozelo. Como o momento passivo de uma articulacao
depende também do angulo da articulacdo adjacente, é possivel que mudangas no momento
passivo do tornozelo sejam causadas por alteracoes no angulo do joelho. Uma maior extensao
do joelho causa maior momento passivo no tornozelo, o que foi observado na fase de propulsao
das simulacdes com rigidez de tornozelo menos expressivas.

Durante a fase de propulsdo da marcha, foi observado um aumento do momento de
flexdo do quadril como resultado das mudancas na articulagcdo do tornozelo. A estratégia do
quadril indica uma substituicdo do uso dos musculos extensores do tornozelo pelos flexores do
quadril para levar o membro inferior a frente na fase de apoio final da marcha de diabéticos
(SACCO et al., 2015; MUELLER et al., 1994). Em conformidade com esse efeito, todas as
simulacdes com o enrijecimento da articulagdo do tornozelo, apresentaram uma menor forca
muscular tanto no séleo quanto no gastrocnémio (flexores plantares) em conjunto com um au-
mento da a¢do do musculo iliopsoas (flexor do quadril). O aumento da ativacio do iliopsoas
¢ mais notdvel quando esse musculo tem uma acao excéntrica, ou seja, quando o quadril estd
em movimento de extensdo. Nesse caso, hd uma dissipacdo de energia, representada por um
aumento da poténcia total negativa no quadril. Porém, para os 3 primeiros padrdes de rigidez
(Rigidez 1, 2 e 3), também hd um aumento de poténcia positiva no final da fase de apoio. Desta
forma, a estratégia do quadril ainda precisa ser melhor discutida e estudada.

Os dois valores de rigidez no tornozelo (Rigidez 1 e 2) causaram uma ativacio pro-
longada dos vastos na fase de apoio da marcha, também observada em estudo experimental
de ativacdo eletromiogréifica na marcha de diabéticos neuropatas conduzido por Kwon et al.
(2003) (KWON et al., 2003). Dentre as poucas mudancgas apresentadas pelo tibial anterior, ndo
foi observado nenhum efeito em relagdo ao tempo de ativacdo, como previamente discutido na

literatura (KWON et al., 2003; SACCO; AMADIO, 2003; ABBOUD; ROWLEY; NEWTON,
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2000), o que € consistente com os achados da revisao sistemdtica de Fernando et al. (2013), em
que nao foi observado ativacao prolongada deste musculo (FERNANDO et al., 2013).

Para a condi¢do com maior rigidez do tornozelo, a ativacdo muscular do gastrocnémio
foi adiantada. Por volta de 25% do ciclo da marcha, foi necessario usar a parcela de momento
ativo para completar o momento total de extensdo. Alguns autores observaram resultados seme-
lhantes (KWON et al., 2003). Entretanto, em todas as outras simulacdes do Caso B, a ativacao
do gastrocnémio foi atrasada durante a fase de propulsdo, corroborando com resultados da li-
teratura (SAWACHA et al., 2012; AKASHI et al., 2008; GOMES et al., 2011). O musculo
sOleo apresentou a mesma tendéncia de atraso na ativagcdo para todas as curvas de rigidez do
tornozelo.

O resultado da for¢a de reacdo no solo vertical observado no presente trabalho ficou
préximo dos valores descritos na literatura, contudo em algumas simulacdes o perfil de forca
afastou-se dos resultados experimentais (WINTER, 1991). Além dos dois picos de for¢a inter-
calados pelo vale, outros picos de forca podem ser observados nos padrdes de forca de reacao
do solo. Outros trabalhos de simulagdao de marcha preditiva obtiveram resultados semelhantes

(ACKERMANN; BOGERT, 2010; ACKERMANN; BOGERT, 2012).

6.2 DISCUSSAO DO CASO B - REDUCAO DA FORCA ISOMETRICA MAXIMA DOS
MUSCULOS DO TORNOZELO

No Caso B, os efeitos causados pela reducdo da for¢ca isométrica méxima do triceps
sural e do tibial anterior seguiram a mesma tendéncia para todos os niveis de enfraquecimento
investigados no presente trabalho. Ou seja, a reducdo gradativa da for¢ca isométrica méxima dos
musculos distais causou mudancas gradativas nos padrdes simulados.

Houve uma reduc¢do da flexdo do joelho em relagdo a versdao de Referéncia e um au-
mento da flexdo do tornozelo na propulsdo. Apesar da literatura revelar uma flexdo menor do
tornozelo em diabéticos (FERNANDO et al., 2013; SAUSENG; KASTENBAUER, 1999), essa
estratégia do modelo pode ser interpretada como uma tentativa de explorar o momento pas-
sivo para compensar a perda de for¢ca muscular distal. De fato, as versdes modificadas atingem
maiores valores de momento passivo de extensao no tornozelo na fase propulsao. Autores reco-
nheceram a importancia da propriedade passiva dos flexores plantares quando esses musculos
perdem capacidade de producgdo de forca devido a diabetes (SALSICH; MUELLER, 2000). A

redistribuicdo de momento total na simulagdes, com maior contribui¢do do momento passivo
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na fase de propulsio, também € reportada na literatura como efeito de limitagcdes no tornozelo
(SAUSENG; KASTENBAUER, 1999; HAJRASOULIHA et al., 2005).

Semelhante aos achados do Caso A, a reducdo de for¢ca isométrica méxima estudada
no Caso B gerou aumento progressivo do momento de flexdo do quadril e uma redugdo do
momento de extensdo do tornozelo, ambos na fase de propulsao, o que é descrito na literatura
como estratégia do quadril (MUELLER et al., 1994; SACCO et al., 2015). O aumento na pro-
ducdo de forca no iliopsoas juntamente com o atraso da ativagdo do triceps sural e diminuicao
de forca do gastrocnémio, como resposta a reducdo de forca muscular, apenas nos musculos
distais, confirma a adocd@o da estratégia do quadril. Porém, é preciso observar que a acdo do
iliopsoas nessa fase € excéntrica, pois hd uma extensdao do quadril. Desta forma, o aumento
na ativagao significa uma maior dissipacdo de energia, como pode ser observado no gréafico de
poténcia total do quadril, onde hd um aumento da poténcia negativa. Apenas para a primeira
modificacdo de forca isométrica, hd um aumento da poténcia positiva total no quadril no final
da fase de apoio. Por isso, como no Caso A, a estratégia do quadril deve ser melhor investigada.

A ac¢do prolongada do reto femoral e dos vastos na fase de apoio médio é um efeito con-
sistente com os achados da literatura (KWON et al., 2003). O atraso do gastrocnémio também
¢é evidenciado na literatura (GOMES et al., 2011; AKASHI et al., 2008) e, junto com o atraso
na ativacdo do séleo entre 20 e 40% do ciclo da marcha, indicam um comprometimento da
propulsdo, exigindo assim a ativacdo maior do iliopsoas e o envolvimento de tecidos passivos.

Alguns autores na literatura ndo mostraram diferencas no padrdo de ativagc@o do tibial
anterior (FERNANDO et al., 2013). Outros autores apontaram uma a¢ao prolongada desse mus-
culos (KWON et al., 2003) ou atrasos na sua ativagdo (SACCO; AMADIO, 2003; ABBOUD;
ROWLEY; NEWTON, 2000). O padrao de for¢ca muscular do tibial anterior no inicio da fase de
apoio nao sofreu alteracdo, as custas de maiores ativacdes na medida em que a forca isométrica
maxima deste musculo foi reduzida.

O pico de for¢a de reacdo no solo horizontal nas condi¢des estudadas foi menor, o que é
consistente com observagdes reportadas por Savelberg et al. (2009), segundo as quais diabéticos
neuropatas apresentam menor pico de for¢ca de reacao do solo horizontal (SAVELBERG et al.,
2009).

As condi¢des simuladas com redugdo de forca isométrica maxima nos musculos dis-
tais apresentaram uma poténcia no tornozelo mais negativa durante a fase de apoio médio em
comparacdo com a Referéncia. Este fato indica a utiliza¢do do tecido passivo como mola que
armazena energia no apoio médio e a libera posteriormente na fase de propulsao para compen-

sar, pelo menos em parte, o déficit de forca do triceps sural. Mesmo assim, as duas condi¢des
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com maiores reducdes da forca isométrica apresentaram uma reducdo da poténcia positiva no
tornozelo na fase de propuls@o, o que a literatura aponta como um possivel efeito da perda de

for¢a dos musculos atuantes no tornozelo (HILTON et al., 2008).

6.3 LIMITACOES DO ESTUDO E TRABALHOS FUTUROS

No modelo sistema musculoesquelético, foram adotadas algumas simplificagdes. O mo-
vimento do modelo foi limitado ao plano sagital considerando que a progressdo da marcha
ocorre predominantemente plano (ACKERMANN; BOGERT, 2010; SACCO et al., 2015). Essa
simplificagdo nio permite investigar as alteracdes nos planos frontal e transverso, incluindo
movimento da pelve, a acdo dos musculos adutores, abdutores e intrinsecos do pé e alteracoes
nas trajetérias do centro de pressao (CoP), os quais podem sofrer alteracdes devido a diabetes
(ZIMNY; SCHATZ; PFOHL, 2004; SAVELBERG et al., 2009). Além disso, o pé foi modelado
como um tunico corpo rigido, o que nao permite investigar a acdo dos musculos intrinsecos, por
exemplo. Trabalhos futuros que investiguem os efeitos do diabetes sobre estas varidveis, devem
considerar a utilizacdo de modelos 3D e modelos de pé mais segmentados e detalhados.

Outra limitagdo do modelo € a ado¢do de um tendao rigido no modelo muscular, a fim
de facilitar a convergéncia do problema de controle 6timo. O efeito dos tenddes e de outros
elementos eldsticos foi representado de maneira aproximada por curvas totais de momento pas-
sivo nas articulagdes, mas isto pode potencialmente gerar erros. Millard, Uchida e Delp (2013)
reportou que o tenddo inextensivel diminui consideravelmente o tempo de simulagdo, porém o
erro do perfil de forca por ele produzido aumenta rapidamente para comprimentos de tenddes
acima do comprimento 6timo das fibras (MILLARD; UCHIDA; DELP, 2013). Isto indica a
necessidade de mais estudos futuros considerando as fungdes e efeitos distintos dos tenddes e
de outras estruturas articulares passivas.

Outros trabalhos que adotaram modelos similares do contato entre o pé e o solo, utili-
zaram 10 elementos visco-eldsticos distribuidos ao longo da sola do pé¢ (ACKERMANN; BO-
GERT, 2010). No presente estudo, foram utilizados apenas 2 elementos nas extremidades do
pé. Porém, consideramos os dois elementos suficientes a partir da comparagdo com resulta-
dos de simula¢des com 3 elementos, apresentados na secao C.2 do Apéndice C. Os resultados
seguiram a mesma tendéncia das simulagdes com 2 elementos.

As curvas de momento passivo utilizadas no modelo foram alteradas de maneira progres-
siva por falta de dados precisos sobre os momentos passivos durante a marcha de diabéticos. Por

isso, € possivel que a alteracao da curva de momento passivo adotada ndo represente fielmente o
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que ocorre na realidade com diabéticos. Além disso, esse modelo de rigidez articular substituiu
os efeitos do tecido passivo em paralelo e em série as fibras musculares, pois o modelo de Hill
foi simplificado. Assim, ndo sdo considerados os papeis distintos dessas propriedades durante
a marcha (ISHIKAWA et al., 2005).

Mais informagdes na literatura quanto as alteragdes dos parametros do sistema muscu-
loesquelético do diabético, tais como perfis de momento passivo articular, contribuiria muito
para melhor fundamentar e descrever as alteragdes apresentadas pelos diabéticos, tornando as
simulagdes da marcha diabética mais realistas.

Outro ponto que pode causar divida € a funcdo objetivo adotada durante a formulacio
do problema de controle 6timo. No presente estudo, foram realizadas simulacdes com diversas
modificacdes dos parametros da funcido objetivo. Foram usados diferentes fatores de volume
muscular ,,, expoentes da ativacdo muscular p e fatores do tracking Wrg. Todos esses resul-
tados, contidos no Apéndice C, apresentaram as mesmas tendéncias das discutidas no trabalho.
Estes resultados indicam que os efeitos e tendéncias observados sdo insensiveis a escolha da

funcao custo, considerando o grupo de func¢des custo testadas.
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7 CONCLUSAO

O aumento do momento passivo na articulacdo do tornozelo, representando o aumento
da rigidez dos tecidos conjuntivos, desencadeou uma clara estratégia de utilizacdo das estruturas
eldsticas como molas que armazenam energia potencial eldstica na fase de apoio médio e a
liberam na fase de propulsao, o que contribuiu para uma redugdo considerdvel de agao muscular,
principalmente na propulsdo. De fato, o aumento da rigidez causou atraso e reducao consistente
da ativacdo do séleo. Por outro lado, o efeito desta alteracdo na amplitude de movimento do
tornozelo e no padrdo de ativacdo do gastrocnémio depende da rigidez adotada. Aumentos
menores na rigidez levaram a um aumento da amplitude do tornozelo, além de um atraso e
reducdo da ativacdo do gastrocnémio. Esse atraso do triceps sural é observado na literatura
(AKASHI et al., 2008). Um aumento maior da rigidez no tornozelo, por sua vez, diminuiu a
amplitude de movimento do tornozelo.

O aumento do momento passivo no tornozelo levou também a um aumento discreto da
ativacdo do iliopsoas. H4 uma estratégia de compensagao que utiliza mais os flexores do quadril
na fase de propulsdo e no inicio da fase de balanco e esta foi adotada pelo modelo, o que pode
ser interpretado como a ado¢do de uma estratégia do quadril na marcha, embora este efeito
seja bastante discreto no caso do aumento da rigidez no tornozelo e nio esteja associado a uma
diminui¢cdo do momento total de extensdo no tornozelo (SACCO et al., 2015; MUELLER et al.,
1994).

A reducdo da forca isométrica méxima do gastrocnémio, séleo e tibial anterior aumen-
tou a amplitude de movimento do tornozelo, ndo observado na literatura, e causou atraso na
ativacdo do gastrocnémio e séleo no final da fase de apoio, consistente com observacdes na lite-
ratura (AKASHI et al., 2008; GOMES et al., 2011; SAWACHA et al., 2012). Pode-se observar
ainda que a diminui¢do da capacidade de geracdo de forca destes muisculos exigiu um aumento
da ativacdo para evitar queda substancial das forcas do triceps sural na fase de propulsdo. Esta
reducdo causou ainda um aumento do momento de flexdo no quadril através de maior ativagao
e forca do iliopsoas nesta fase, acompanhada do atraso do momento de extensio do tornozelo,
evidenciando novamente a estratégia do quadril (SACCO et al., 2015; MUELLER et al., 1994).
Nao foi possivel observar nenhuma mudancga consideravel no padrao de forca do tibial anterior,
apesar da inclusdo da reducdo de for¢a deste miisculo no modelo . Sua ativacdo aumentou para
manter a forca muscular, mas as modificacdes impostas pelo diabetes no sistema musculoes-

quelético ndo causaram uma ativac¢ao prolongada, como ja descrito na literatura (FERNANDO

et al., 2013).
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Outro ponto importante € que todas as alteragdes impostas no estudo, modificaram a
distribui¢cao de momento no tornozelo. No inicio da fase de propulsdo, o aumento da rigidez do
tornozelo fez com que aumentasse a contribui¢do do momento passivo de extensdo a0 momento
total no tornozelo na fase de propulsdo. Uma estratégia similar foi empregada pelo sistema
como resposta a reducao da forca isométrica maxima dos musculos atuantes no tornozelo. Neste
caso, para compensar o déficit de forca nos extensores do tornozelo, ocorre um aumento da
flexdo do tornozelo, o que aumenta 0 momento passivo de extensdo do tornozelo e auxilia a
fase de propulsao.

De modo geral, abordagem desenvolvida demonstrou potencial para auxiliar estudos nas
areas da biomecanica e da saude, contribuindo para a expansdo do conhecimento sobre 0 movi-
mento humano em diferentes situagdes. Em particular, o estudo realizado mostra a tendéncia de
adocdo da estratégia do quadril e a utilizacdo das estruturas eldsticas passivas para armazenar
energia como mecanismo de adaptag@o aos dois principais acometimentos do sistema musculo-
esquelético devido a diabetes.

A compreensdo da relacdo de causa e efeito no padrdo de marcha dos diabéticos pode
ajudar a dissolver as contradi¢cdes presentes nos resultados da literatura, além de auxiliar a
formulagdo de novas intervengdes terapéuticas apropriadas para essa populacdo, com possivel

contribuicdo para a manutencdo da funcionalidade dos pacientes diabéticos.
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APENDICE A - DERIVACAO DAS EQUACOES DO MOVIMENTO
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Os sete segmentos inferiores estudados e seus respectivos angulos de rotacdo foram

nomeados da seguinte forma:
a) Corpo 1: HAT. Angulo: |
b) Corpo 2: coxa direita. Angulo: -
¢) Corpo 3: perna direita. Angulo: 3
d) Corpo 4: pé direito. Angulo: 4
e) Corpo 5: coxa esquerda. Angulo: s
f) Corpo 6: perna esquerda. Angulo: ¢

g) Corpo 7: pé esquerdo. Angulo: 7

A relacdo entre os deslocamentos angulares das articulacdes e os dngulos dos corpos sdo

as seguintes:

2 43 44

3 493 44 g5

4 493 44 45 (Y6

5 493 47

6 43 47 48

7 493 491 48 49 .

(39)

(40)

(41)

(42)

(43)

(44)

(45)

O vetor de posi¢des x,, do sistema inclui as posi¢des horizontal e vertical de cada corpo

do sistema multicorpo, respectivamente e o angulo de cada corpo, como representado na Eq. 46.
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Xeml
Yeml
Xem?2
Yem2
Xp Yem3 - (46)

5
6

7

A derivada do vetor de posi¢cao em relacdo ao tempo pode ser calculada utilizando a

matriz Jacobiana J e o vetor de velocidade generalizadas ¢ como segue:

X, Jq. 47
Derivando novamente o vetor de velocidades x,, obtém-se o vetor de aceleragdes :
X, J§ Jq. (48)

A matriz Jacobiana J pode sr calculada da seguinte forma:

Xeml Xeml
q1 q9

Yeml Yeml
q1 q9

J Xem2 Xem2 . (49)

q1 q9
1 1
q1 q9

A derivada da matriz Jacobiana € a seguinte:

. J
J —q. (50)
q

Através da aplicacdo do Teorema do Movimento do Baricentro (TMB) e do Teorema do
Movimento Angular (TMA) para cada corpo, pode-se calcular a seguinte equagao:
Mi, F¢ F'. (51)

A substituicdo de 47 em 51 resulta em:
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Ml Kq F¢ F. (52)

O sistema € esclerbnomo, ou seja, suas equacdes de restricdo ndo possuem O tempo

como uma varidvel explicita. Assim, a segunda derivada parcial das coordenadas generalizadas
em func¢do do tempo da Eq. 52 é:

0 0. (53)

A matriz de massa e inércia M para do sistema com os 7 corpos k € a seguinte:

m 0 0 0 O

0 m O 0 O

— 0 0 m 0 0
(54)

0 0 0 je 0

0 0 0 0 s

A matriz K é a seguinte:

K MJ. (55)

O vetor de forcas e momentos externos (nao vinculares) aplicados no sistema F¢ € for-
mado pelas componentes horizontal e vertical das forcas (aplicadas no centro de massa) Fy ;. €

Fycmi € momentos aplicados em cada corpo M, ry:

F, xeml
F yeml
F xcem?2

F yem?2
F¢ Feemz - (56)

M0T5
M0T6
M0T7
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Segundo o principio do trabalho virtual, o vetor de forcas e momentos vinculares F” ndo

precisa ser calculado, pois a seguinte equagao € valida:

JIFY 0. (57)

Assim, as equacdes do movimento podem ser calculadas da seguinte maneira:

JTMiG J"Kg JTFe. (58)
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APENDICE B - ANALISE DE REFINAMENTO DE MALHA
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Foram feitas varias simulacdes da condicdo de referéncia, ou seja, W, 1, Wrp 0,1,
p 2e , 1 e valores normais de rigidez do tornozelo e forca isométrica maxima dos
musculos distais. Foi modificado apenas o nimero de pontos de colocacdo n, com valores entre
10 e 80. Todas as simulacdes tiveram a mesma simulacdo com chute inicial. A Fig. 35 mostra

o valor obtido da fung¢ao objetivo em func¢do do nimero de pontos de colocagao.

Figura 35 — Valor da fungio objetivo em fun¢@o do nimero de pontos de colocagdo

0.24 T T T T T T T T

0.238 4

0.236 - 4

0.234 - b

Fungéo Objetvio
o
N
w
N
T
1

0.23 4

0.228 - 4

0.226 4

0224 | | | | | | | |
10 20 30 40 50 60 70 80

Numero de pontos de colocagédo

Fonte: Autor

E possivel observar que a partir de 7 50 ocorre uma estabilizacdo do valor da funcdo
objetivo. A Tab. 7 mostra o nimero de pontos de colocacdo, o valor da fungdo objetivo e o

tempo gasto nas simulacdes da Fig. 35.
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Tabela 7 — Resultado da andlise de refinamento de malha

n | Valor Fungdo Obj. | Tempo Simulac¢do (mim)
10 0,2274 15,98

15 0,2255 16,47

20 0,2375 19,70

25 0,2279 13,86

30 0,2284 21,91

35 0,2282 31,12

40 0,2319 36,80

45 0,2294 32,79

50 0,2309 22,31

60 0,2309 67,23

70 0,2302 139,24

80 0,2302 160,08

Fonte: Autor
A partirden 50, o tempo de simulacdo cresce consideravelmente e o valor da funcao

objetivo varia pouco. Desta forma, foi escolhido esse valor de n para as simulagdes utilizadas

na discussio do trabalho.

A Fig. 36 mostra o angulo da articulagdo do tornozelo para diferentes n. Apenas um

resultado (n

70) apresentou maiores desvios em relagdo aos outros.
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Figura 36 — Angu]o do tornozelo para diferentes niumeros de ponto de colocagdo

30 T T T T
* Flex Apoio | Balanco
|
m Referéncia n = 40
— Referéncia n = 50
Referéncia n = 60
151 Referéncian=70| 4
Referéncia n = 80

Angulo tomozelo (%)

+ Ext
-30 I |

0 25 50 75 100
Ciclo da marcha (%)

Fonte: Autor

Legenda: dngulo do tornozelo simulado para diferentes niimeros de ponto de colocagio. A drea sombreada do grifico
representa a média + 1 desvio padrio dos dados usados como referéncia no termo de rracking (WINTER, 1991). Setas
indicam as dire¢es do movimento de flexdo (Flex) e extensdo (Ext)



APENDICE C - RESULTADOS PARA DIFERENTES PARAMETROS
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Sao apresentados a seguir diferentes Casos de modificagdes de parametros. Todas as
simulacdes foram realizadas com n 40 e sdo comparadas uma condi¢@o de referéncia, uma
modificacdo da forca isométrica mdxima dos musculos do tornozelo e trés modificacdes de

rigidez do tornozelo. A Tab. 8 resume as modificagdes dos Casos C, D, E, Fe G.

Tabela 8 — Parametros das simula¢des para os Casos C, D, E, F e G de acordo com Eq. 5

Versao c3 do M,,; do Tornozelo | Triceps Sural | Tibial Anterior
Referéncia Valor normal Valor normal Valor normal
Frax -30% TS -20% TA Valor normal 30% de Fqx 20% de F ¢
Rigidez 1 50% de c3 Valor normal Valor normal
Rigidez 3 150% de c3 Valor normal Valor normal
Rigidez 4 300% de c3 Valor normal Valor normal

Fonte: Autor

No Caso C, as simulacdes foram realizadas com os mesmos parametros das simulagcdes
que foram apresentadas nos resultados do trabalho, exceto o niimero de pontos de colocagdo.
O Caso D apresenta o resultado das simulacdes com 3 pontos de reacdo do solo em cada pé
(Fr  3). Jano Caso E, estdo descritas as simulagcdes com ,, V), considerando o volume
muscular e Wrp  0,005. No Caso F, foi utilizado o p 3. E no Caso G, foram utilizados na
simulacioop 3eWrr 0,05.

A Tab. 9 resume todas as modificacdes de parametros apresentadas no trabalho.

Tabela 9 — Parimetros modificados em cada Caso estudado

Casos | Fr| n | p| Wrg m
CasoA | 2 |50 2| O,1 1
CasoB | 2 |50]|2]| 0,1 1
CasoC | 2 |40 2] 0,1 1
CasoD | 3 |40 2| O,1 1
CasoE | 2 |40 |2 | 0,005 ]|V,
CasoF | 2 (40 |3 | 0,1 1
CasoG | 2 (403|005 | 1

Fonte: Autor



C.1 PARAMETROS E RESULTADOS DO CASO C
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No Caso C, foram feitas simulacdes com dois pontos de reacao do solo em cada pé,
n=40,p=2,Wrp=0,le o, = 1.

Figura 37 — Angulo do tornozelo do Caso C

30 T T T T
* Flex Apoio | Balanco
15
°
[ =
8 0
o
=]
2
=4
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-15r e FrriaX ~30%TS ~20%TA 1
s Rigidez 1 L
Rigidez 3 '
— Rigidez 4 :
|
« Ext |
-30 1 1 | 1
0 25 50 75 100
Ciclo da marcha (%)
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Legenda: dngulo do tornozelo simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéio da

forca isométrica maxima dos misculos distais do Caso C. A drea sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padrio
dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexdo

(Flex) e extensdo (Ext)
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Figura 38 — Forga de reacdo no solo vertical do Caso C
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Legenda: forga de reag@o no solo vertical para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducédo da

forca isométrica médxima dos musculos distais do Caso C. A 4rea sombreada do gréfico representa a média

dos dados usados no termo de fracking (WINTER, 1991)

1 desvio padrdo



Figura 39 — Forca de reagdo do solo horizontal do Caso C

200

150

T T
Apoio | Balango

Ciclo da marcha (%)

100 -
=
S
[
& 50 i
S
ey
o
e}
w
o 0 w"
©
o |
18 |
(]
3 |
(0] -50 | .
©
© |
o |
2 |
-100 Referéncia | b
Fmax —30%TS -20%TA| |
Rigidez 1 ‘
-150 Rigidez 3 : 4
Rigidez 4 |
|
-200 I I | I
0 25 50 75

100

Fonte: Autor

113

Legenda: forga de reagdo do solo horizontal para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéo

da for¢a isométrica mdxima dos musculos distais do Caso C. A drea sombreada do grifico representa a média

padrio dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991)

1 desvio
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Figura 40 — Forcas musculares do Caso C
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Legenda: for¢as musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10
e reducéo da forca isométrica maxima dos miisculos distais do Caso C



Figura 41 — Momento passivo no tornozelo do Caso C
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Legenda: momento passivo no tornozelo em funcio do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para as
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diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducfo da forca isométrica méxima dos misculos distais do

Caso C
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C.2 PARAMETROS E RESULTADOS DO CASO D

No Caso D, foram feitas simulagdes com trés pontos de reacdo do solo em cada pé,

n=40,p=2,Wrg=0,1e o, = 1.

Figura 42 — Angulo do tornozelo do Caso D
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Legenda: dngulo do tornozelo simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéio da
forca isométrica maxima dos misculos distais do Caso D. A 4rea sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padrio

dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991). Setas indicam as dire¢es do movimento de flexéio
(Flex) e extensdo (Ext)
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Figura 43 — Forca de reag¢do no solo vertical do Caso D
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Legenda: forga de reag@o no solo vertical para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducéo da
forca isométrica médxima dos musculos distais do Caso D. A drea sombreada do grifico representa a média 1 desvio padrdo
dos dados usados no termo de fracking (WINTER, 1991)



118

Figura 44 — Forca de reagdo do solo horizontal do Caso D
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Legenda: forga de reag@o do solo horizontal para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéo
da for¢a isométrica maxima dos musculos distais do Caso D. A drea sombreada do gréifico representa a média 1 desvio
padrio dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991)



Figura 45 — Forcas musculares do Caso D
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Legenda: for¢as musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
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gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10
e reducéo da for¢a isométrica maxima dos musculos distais do Caso D
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Figura 46 — Momento passivo no tornozelo do Caso D
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Legenda: momento passivo no tornozelo em funcio do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para as
diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducéo da forca isométrica méxima dos miisculos distais do
Caso D
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C.3 PARAMETROS E RESULTADOS DO CASO E

No Caso E, foram feitas simulacdes com dois pontos de reagdo do solo em cada pé,

n=40, p =2, Wrg = 0,005 e @y, = V.

Figura 47 — Angulo do tornozelo do Caso E
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Legenda: dngulo do tornozelo simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéio da
forca isométrica maxima dos misculos distais do Caso E. A 4rea sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padriio
dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexdo
(Flex) e extensdo (Ext)
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Figura 48 — Forcas musculares do Caso E
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Fonte: Autor

Legenda: for¢as musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10
e reducdo da for¢a isométrica maxima dos miisculos distais do Caso E



Figura 49 — Momento passivo no tornozelo do Caso E
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Lengenda: momento passivo no tornozelo em fun¢fo do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para as

diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducfo da forca isométrica méxima dos misculos distais do

Caso E
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C.4 PARAMETROS E RESULTADOS DO CASO F

No caso F, foram feitas simulacdes com dois pontos de reacdo do solo em cada pé,

n=40,p=3,Wrg=0,1e o, = 1.

Figura 50 — Angulo do tornozelo do Caso F
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Legenda: dngulo do tornozelo simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéio da
forca isométrica maxima dos misculos distais do Caso E A 4drea sombreada do gréfico representa a média & 1 desvio padrio
dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991). Setas indicam as dire¢es do movimento de flexéio

(Flex) e extensdo (Ext)
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Figura 51 — For¢as musculares do Caso F
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Fonte: Autor

Legenda: for¢as musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10
e reducéio da for¢a isométrica maxima dos miisculos distais do Caso F
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Figura 52 — Momento passivo no tornozelo do Caso F
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Legenda: momento passivo no tornozelo em funcio do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para as
diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducéo da forca isométrica méxima dos miisculos distais do
CasoF



C.5 PARAMETROS E RESULTADOS DO CASO G
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No Caso G, foram feitas simula¢des com dois pontos de reacdo do solo em cada pé,

n=40,p=3,Wrg=005e @, = 1.

Figura 53 — Angulo do tornozelo do Caso G
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Legenda: dngulo do tornozelo simulado para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e redugéio da

forca isométrica maxima dos misculos distais do Caso G. A 4rea sombreada do grifico representa a média + 1 desvio padrio
dos dados usados como referéncia no termo de tracking (WINTER, 1991). Setas indicam as direcdes do movimento de flexdo

(Flex) e extensdo (Ext)
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Figura 54 — Forcas musculares do Caso G
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Legenda: for¢as musculares do iliopsoas (ILI), gliteos (GLU), isquiotibiais (ISQ), reto femoral (RF), vastos (VAS),
gastrocnémios (GAS), séleo (SOL) e tibial anterior (TA) para as diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10
e reducdo da forga isométrica méaxima dos misculos distais do Caso G



Figura 55 — Momento passivo no tornozelo do Caso G
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Legenda: momento passivo no tornozelo em funcio do dngulo do tornozelo ao longo de todo o ciclo da marcha para as
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diferentes curvas de rigidez do tornozelo ilustradas na Fig. 10 e reducfo da forca isométrica méxima dos misculos distais do

Caso G
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