m Ipl_ INSTITUTO POLITECNICO DE LISBOA

DE LISBOA

ISEL escoasuperioRoE | nstituto Superior de Engenharia de Lisboa

Escola Superior de Tecnologia da Saude de Lisboa

Simulagcao do movimento humano condicionado por
ortoteses

Daniela Filipa Silva Teixeira
(Licenciada em Ortoprotesia)

Trabalho Final de Mestrado para obteng&o do grau de
Mestre em Engenharia Biomédica

Orientador
Joé&o Milho (ISEL)

Dezembro de 2018



m Ipl_ INSTITUTO POLITECNICO DE LISBOA

DE LISBOA

N ' ISEL esconsupeRoRDE  [nstituto Superior de Engenharia de Lisboa

Escola Superior de Tecnologia da Saude de Lisboa

Simulacdo do movimento humano condicionado por
ortoteses

Daniela Filipa Silva Teixeira
(Licenciada em Ortoprotesia)

Trabalho Final de Mestrado para obteng&o do grau de
Mestre em Engenharia Biomédica

Orientador
Joao Milho (ISEL)

Juari

Presidente: Maria Margarida Ribeiro (ESTeSL)

Vogais: Marta l. P. Verdete S. Carvalho (Faculdade
Ciéncias e Tecnologia, Univ. Nova Lisboa)
Joé&o Milho (ISEL)

Dezembro de 2018



indice Geral

AGTATECIHTIENTOS ...ttt iii
RESUMO ... e v
AADSITACT ... e s vii
1Yo [To=Yo [ = To U= YR iX
INICE & TADEIAS .....c.eviviieicicie ettt Xiii
LiSta de @abreVIAtUIAS. ......cco oo XVii
I 1 10T [V o= To TP 1
1.1. ContextualizZaGao dO tEMA .......cevviiiiiiiiiiiiiiieeeeee e 1
O @ o113 (1Y 01 USSP 2
1.3.  PrinCipais CONtHDUIGOES .....ccvvviiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeee ettt 2
1.4.  EStrutura € OrganiZaG8ii ..........ceeviiiiiiiiiiiiiiiiiiiieiiee ettt 3
N =1 a1 [V E=To = T [=T 1 (o T =T £ ol o RO 5
2.1, MArCNa HUMANA .....euiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiie i nnnnnnne 5
2.1.1.  CiclodaMarCha........cccccoiiiiiiiiiii 7

2.2, OFIOUESES ... .ottt a e 10
2.2. 0 AR D 10
2.2.1. 1. AFO PASSIVAS ...eveiiiiiiiiiiiiiieie ettt 12
2.2.1.2. AFO ALIVAS....cc i 13
2.2.2. Propriedades mecéanicas das AFO .........cccccooiiiiiiiiiiii 14

2.3.  Lesao por inversao do tOrN0ZEI0 ..........ouuuiiiiiiiiiiiecee e 16
2.4. Simulagdo computacional do movimento hUMaNO0...............uuvvviiiiiiieniiiiiiiiiiinnns 19
2410 O OPENSIM..cciiiiiiiiii 19
24.1.1. MOAEIO SIMM ... 21
2.4.1.2.  SIMTIACK.....cciiiiiiiii 21
24.1.3. SIMBDOAY .. e 25
2.4.2. Modelo biomecanico do cOrpo NUMANO...........uuuurereeiieiiiiiiniieeieeneeenennennnanes 27

2.4.3. Avaliacéo do risco de les&o por inversdo do tornozelo com modelos passivos



2.4.3.2. Cenario de simulagdo “Sem Assisténcia” ............ccccccvvvvvvviiiieiieeeeee, 42
2.4.3.3.  Cenario de simulagcdo com uma AFO semi-rigida passiva ................. 43
2.4.3.4. Cenéario de simulacdo com uma AFO rigida passiva...............cceceeuui. 45

2.4.4. Avaliacao do risco de leséo por inversédo do tornozelo com modelos ativos

................................................................................................. 47

2.4.4.1. Cenéario de simulacdo com uma AFO ativa ............cceeevvviiiiiiiieeeeeennnn, 47
2.4.4.2.  Cenéario de simulagdo com co-ativagdo muscular............cooccvvvveeeennn. 51
2.4.5.  Design of EXPErMENTS .....cccieiiiiieicce e 55
2.4.6. Beneficios da integra¢éo da simula¢édo biomecanica com programa de saude

e condiCioN@mMENTO FISICO ......oiiiiiiiiii i 58

G T Y/ 1=1 (oo (o] (oo = USSP 59
4. RESUIAUOS. .....eeieiiiieeiiii ettt e e e e 69
4.1, MASSA A AFO ...cooiiiiiiiiiiiiieiee et 69
4.2. RIQIdezZ TranslaCioNal.........cccoiiiiiiiiiiiiiiie e e 70
4.2 1. MOAEIO AFO PASSIVA.......uuuuuuiiiiiiiiiiiiiiiiiiii e 70
4.2.2.  MOAEIO AFO ALIVA ...ttt 73

v T o (or= W o [0 11 1Y (o) (o] PP 75
4.4, NIVEl de EXCITAGAD ...c.uvvveeiiiiiee ettt ettt e e e eeae s 77
4.5. Constantes de ativag8o MUSCUIAN.............coevvvviiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeee e 81
4.6. Massa e Rigidez translacional............cccooieeeiiiiiiiiiii e 83
4.7. Otimizacdo Massa e Rigidez Translacional ............cccccccvvviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiene, 87
A.7. 1. DOE L. e 87

A 7.2, DOE 2. e 90
A.7.3.  DOE S e 92
4.8.  Angulos do modelo durante a queda IVIe ............ccceecueieeieeeeeceeee e 95
5. DISCUSSAD .....cceiiiiiiiieii e 97
6. CONCIUSEO.....ccoiiiiiiiiiei 103
A B = o = 11 o RS {11 (o PR 107
8. Referéncias bibliografiCas...........coouiiiiiiiiiiiii e 111



Agradecimentos

Ao Professor Doutor Jodo Milho, o meu profundo agradecimento pela orientagéo,
disponibilidade e apoio que muito elevaram os meus conhecimentos cientificos e, sem
duvida, fomentaram o desejo de saber mais bem como a vontade constante de querer
fazer mais e melhor. Foram estas bases fortes que conduziram a uma orientacdo
cientifica criteriosa e critica, estimularam e permitiram para vencer quaisquer

insegurancas durante 0 processo.

Ao ISEL, por ter sido a minha “casa” durante estes dois anos e ter-me proporcionado

todas as condi¢des necessarias para o culminar deste momento.

Finalmente, a minha familia a minha imensa gratidao pelo carinho, incentivo, paciéncia

e por toda a ajuda moral e monetéria. Sem vocés nada disto teria sido alcangado!






Resumo

A modelagéo e simulacdo do movimento humano tem o potencial de melhorar o
processo de reabilitacéo ao possibilitar a observacao e identificacéo das relagdes causa-
efeito em individuos com problemas neurolégicos e musculoesqueléticos, a prescricao
de tratamentos cirirgicos e de reabilitagédo eficazes, a identificacdo dos elementos que
estao a causar a deformidade ou lesédo com realizacéo de estudos para testar hipéteses,

prevendo resultados funcionais e comportamentos emergentes.

O principal objetivo consiste na caracterizacdo do movimento humano recorrendo
ao Software OpenSim, especificamente, o risco de uma entorse por inversao durante a
aterragem em queda livre e, com isso, projetar uma ortétese e/ou treino que possa
ajudar a prevenir e a mitigar este tipo de lesdo que € possivel quando se atingem

angulos de inversao inferiores a 25 graus.

Foram executadas 216 simulacbes com os modelos com e sem uma ortétese de
tornozelo e pé, ou AFO, tendo sido realizadas analises de sensibilidade sob o valor base
dos parametros Massa, Rigidez Translacional, Forca Motor, Nivel Excitagdo e

Constantes de ativagdo muscular e utilizado o método Design of Experiments (DoE).

Nos modelos com a AFO, o angulo de inverséao foi inferior a 25 graus quando eram
utilizados valores cada vez maiores de rigidez, afirmagédo comprovada pela otimizagéao
com o DoE, tendo este parametro sido Unico que se revelou influenciar o angulo de
inversdo. No modelo sem a AFO, os angulos obtidos mostraram que a premissa de que
guanto maior os valores das contantes menor é o angulo de inversdo ndo pode ser
sempre regra pois ao serem ativados em demasia os musculos inversores, 0S eversores
n&o conseguirdo contrariar o seu movimento e ndo sera alcangado o objetivo de prevenir

uma lesao.

Assim, 0 OpenSim mostrou ser uma ferramenta muito Util e eficaz que forneceu
informacg®es cruciais sobre o angulo de inversdo e dados cientificos que podem ser

usados para comparar os diferentes parametros de uma ortotese e treino muscular.

Palavras-chave: orttese; AFO; angulo de inversao; OpenSim; rigidez translacional.
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Abstract

The modelling and simulation of human movement has the potential to improve the
rehabilitation process by enabling the identification of cause-effect relationships in
individuals suffering from neurological and musculoskeletal issues. The prescription of
medical intervention and effective rehabilitation, the identification of elements that are
causing the deformity or injury, resulting on the realisation of studies developed to test

this hypothesis, predicting functional results and emerging behaviours.

The main goal is to characterise the human movement using the OpenSim,
especially when it comes to the risk of a sprain by inversion during the landing in freefall
and, with it, designing an orthosis and/or training that can help to prevent and mitigate
this type of lesion that is once you reach possible when you reach reverse angles of less

than 25 degrees.

216 simulations were performed using models with and without an Ankle Foot
Orthosis, or AFO, sensitivity analysis have been carried out under the base value of the
Mass, Translational Stiffness, Motor Optimal Force, Excitation and Constant Level of

Muscle Activation parameters and used the method Design of Experiments (DoE).

On models with the AFO, the inversion angle was less than 25 degrees when they
were used increasingly larger values of translational stiffness, statement proven by
optimizing with the DoE, taking this parameter was only revealed to influence the
inversion angle. On models without the AFO, the obtained angles show that the bigger
the values of the constants the smaller is the inversion angle should not be the taken as
a rule, in a sense that the invertor muscles and the evertor will not be able to contract its

movement and will not reach the main objective. That is, to prevent an injury.

Thus, the OpenSim proved to be a very useful and effective tool which provided
crucial information about the reverse angle and scientific data that can be used to

compare the different parameters of the orthosis and muscle training.

Keywords: orthesis; AFO; inversion angle; OpenSim; translational stiffness.
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1. Introducao

1.1. Contextualizacdo do tema

A modelacao e simulacdo do movimento humano tem o potencial de melhorar o
processo de reabilitacdo dos pacientes ao possibilitar a observacao e identificacdo
das relacbes causa-efeito em individuos com problemas neurolégicos e
musculoesqueléticos e prevendo tratamentos cirlrgicos e de reabilitacdo eficazes
(Seth, Sherman, Reinbolt, & Delp, 2011).

As simulagBes musculoesqueléticas dindmicas estdo a tornar-se uma
abordagem cada vez mais viavel para determinar como é que 0s componentes do
sistema musculoesquelético interagem na producdo do movimento. Para tal sdo
necessarias simulagdes tridimensionais (3D), ativadas por musculos que
reproduzem com precisao o0s varios passos do movimento da marcha e de outras
dindmicas de movimento de individuos singulares. Estas simula¢cdes permitirdo
identificar quais os elementos que estdo a causar a deformidade, por exemplo,
deformidades 0sseas, excitagfes musculares anormais ou fragueza muscular (Seth
et al., 2011).

Nos ensaios clinicos tradicionais, embora possamos mensurar algumas
variaveis responsaveis por um movimento, como €é o caso das forcas de reacdo ao
solo e eletromiografia, é bastante dificil medir variaveis importantes como as forcas
musculares e articulares internas e estabelecer relacbes de causa-efeito que

fornecam uma vis@o sobre a fun¢cdo muscular (Reinbolt, Seth, & Delp, 2011).

Os modelos do sistema neuro musculoesquelético fornecem informacéao sobre
forcas musculares internas e cargas conjuntas para uma ampla variedade de
cenarios, tais como, caminhar, corrida e salto. Compreender como € que as forgas
musculares coordenam 0 movimento € muito importante para aplicacdo de
dispositivos de apoio, planear tratamentos de reabilitacdo e compreender os
principios fundamentais da locomoc¢édo humana. O recurso a simulacdes permite,
portanto, a realizacéo de estudos para testar hipéteses, prever resultados funcionais
e identificar comportamentos emergentes (Hicks, Uchida, Seth, Rajagopal & Delp,
2015; Reinbolt et al., 2011).

As ortoteses e as proteses sdo dispositivos médicos auxiliares para ajudar as
pessoas com deficiéncia. As ortéteses sdo dispositivos biomecéanicos prescritos

frequentemente para suportar, realinhar ou redistribuir pressdes e modificam



caracteristicas estruturais e funcionais dos sistemas neuromuscular e
musculoesquelético humano. Estes dispositivos aplicam forcas sobre o corpo, cuja
guantidade, local de aplicacdo e controlo contribuem para a eficacia das mesmas
(Jin, Plott, Chen, Wensman, & Shih, 2015; Pallari et al., 2010).

A producéo deste género de dispositivos ortopédicos baseia-se, ainda hoje, em
habilidades artesanais, na qual os processos envolvidos sdo demorados e exigem
profissionais experientes que, em geral, tomam as suas decisbes com base na
experiéncia e na tentativa-erro, em vez de recorrerem a principios baseados na

evidéncia cientifica e de engenharia (Pallari et al., 2010).

Para além deste aspeto, as propriedades mecanicas dos aparelhos produzidos
tradicionalmente séo estimadas apenas de uma forma grosseira, o que pode resultar
em designs e processos de reabilitagdo inconscientes para o paciente em questao
(Pallari et al., 2010).

1.2. Objetivos

O objetivo principal deste trabalho é a caracterizacdo do movimento humano
aquando do seu condicionamento por ortoteses. O trabalho assenta na modelagéo
e simulacdo computacional com recurso ao software OpenSim desenvolvido na
Universidade de Standford, Estados Unidos da América, reconhecido mundialmente

na area da Engenharia Biomédica.

Recorrendo a este software, irdo ser analisados que parametros dos
componentes de uma ortétese contribuem para que seja possivel prevenir uma
lesdo por invers@o da articulacdo do tornozelo, que € possivel quando se atingem

angulos de inversao inferiores a 25 graus.

1.3. Principais contribuicbes

O corpo humano é um dos grandes objetos de estudo do Homem. Poder estudar
0 seu movimento, com a sua complexidade, ao pormenor, tornou-se um objetivo
bastante aliciante para a comunidade cientifica, e € possivel de alcancar através da

Biomecanica.

Quando aplicada ao desporto, a biomecénica possibilita a melhoria do
desempenho e a prevencdo e reabilitacdo de lesdes. O método mais comum de
promover o desempenho em varios desportos é melhorar a técnica do atleta
visando, sempre, o desenvolvimento de técnicas novas e mais eficientes (P.

McGinnis, 2013).



O recurso a programas de simulacdo e modelacdo do movimento faz com que

seja possivel analisar os diferentes parametros que compdem o movimento humano,

através da realizacdo de inUmeras simulacbes que ndo requerem a presenca

assidua de individuos para a angariacdo de resultados para estudos cientificos, ao

mesmo tempo que fornecem informacéao para alterac@es benéficas e especificas em

dispositivos biomecanicos.

Assim, este trabalho pretende mostrar que possuindo um bom software e um bom

modelo musculoesquelético é possivel alcancar resultados que estudam um

movimento em especifico ou um conjunto de movimentos, cujo foco pode passar por

angulos articulares, forgcas musculares, momentos de forga, entre outros.

1.4.

Estrutura e Organizacao

Este trabalho esté divido em sete capitulos, sendo cada um constituido por:

1 - Introducédo, onde é realizada uma introducédo ao trabalho e tema
desta tese e sdo apresentadas as principais motivacdes, objetivos e
grandes contribui¢des cientificas da mesma,;

2 - Enquadramento teorico, onde sdo focados os tépicos de marcha
humana, com explicacdo da sua terminologia e conceitos; definicdo e
nocdes de ortétese, mais propriamente, das Ortéteses de Tornozelo e Pé
(AFO); foco na lesdo por inversdo do tornozelo que constitui a lesao
estudada neste trabalho; e a explicagcdo detalhada do software OpenSim,
com descricdo das suas propriedades e pormenorizagdo do modelo
musculoesquelético “ToyLandingModel’;

3 - Metodologia, que contém os passos seguidos para a realizagéo e
obtencao dos resultados deste estudo;

4 - Resultados, onde sdo apresentados, com recurso a tabelas e
gréficos, os resultados obtidos apés as simulacdes efetuadas;

5 e 6 - Discusséao e Concluséo, respetivamente, no qual sdo explicados
os valores alcancados, relatando o conhecimento que foi adquirido ao
longo do trabalho e quais as possibilidades que o software fornece para
a realizacdo de estudos de analise de movimento, bem como destaca a
utilidade do tema e os tGpicos mais importantes do trabalho;

7 - Trabalhos Futuros, onde sdo abordadas questbes que enfatizam
trabalhos futuros sobre o tema, com abordagem de um outro modelo

musculosquelético que, nesse caso, possui uma protese;



o 8- Referéncias Bibliogréficas, no qual séo apresentados o conjunto de
fontes bibliograficas que serviram de base a este trabalho, ordenadas por

ordem alfabética.



2. Enquadramento Teérico

2.1. Marcha Humana

O conceito de “Marcha” pode ser definido como um método de locomocao que
envolve o uso das duas pernas, alternadamente, para fornecer suporte e propulséo.
O ato de “Caminhar” usa uma sequéncia repetitiva de movimento dos membros para
mover o corpo para a frente enquanto mantém simultaneamente a estabilidade
postural (Kharb, Saini, Jain, & Dhiman, 2011).

Ao longo das ultimas décadas, a evolucdo do estudo da marcha produziu um
conjunto de termos e conceitos relacionados com a andlise observacional da
mesma, sendo esta utilizada diariamente pelos profissionais de saiude como uma
parte importante dos cuidados clinicos na reabilitacdo. Quando os principios basicos
da marcha normal sdo entendidos, torna-se possivel uma compreensdo mais

aprofundada da marcha patoldgica (Ayyappa, 1997).

No inicio do século XX, A.A. Marks (Marks, 1908) descreveu de uma forma
precisa e qualitativa a locomoc¢&o humana normal ao ilustrar e analisar o processo
de marcha em oito fases (Figura 1) e discutir as implicagdes do design protésico
sobre a fung&o da marcha em amputados (Ayyappa, 1997).

Cut A 8.

Figura 1- As oito fases da marcha descritas por A. A. Marks. Retirado de (Ayyappa, 1997).



Ao longo dos anos, a terminologia e os conceitos relacionados com a marcha
tém vindo a evoluir, muito gracas aos trabalhos desenvolvido por diversos autores,
como é o caso de Saunders et al. (1953), Sunderland (1988), Sunderland et al.
(1994) e Perry (1992), que estudaram a marcha normal e a marcha patolégica, o

seu ciclo e as diferentes fases que o compdem (Ayyappa, 1997).

Existe mais do que uma classificacdo para as fases e sub-fases da marcha, tais
como as descritas por Perry (1992), Whittle (2003), ou por Vaughnan et al. (1999).
No entanto, todas elas referem que o ciclo da marcha esta divido em duas fases: a
fase de apoio e a fase de balanco. Por sua vez, cada fase pode ser dividida em sub-
fases, tendo em conta pontos especificos da marcha que sédo considerados

relevantes.

Segundo Perry, as fases da marcha podem ser divididas em: Contacto inicial
(Inicial contact), Resposta a carga (Loading response), Apoio terminal (Terminal
stance), Pré-balango (Pre-swing), Balanco inicial (Inicial Swing), Balanco médio
(Midswing) e Balango Terminal (Terminal Swing) (Allen, Waerlop, & Lardner, 2007;
Ayyappa, 1997; Perry, 1992). No seu livro “Gait analysis - an introdution” Whittle,

subdivide as fases da marcha seguindo a mesma classificagéo (Whittle, 2003).

Vaughnan et. al (1999) classifica as subdivisdes das fases da marcha em:
Contacto do calcanhar (Heel strike), Apoio Total (Foot-flat), Levantamento do
Calcanhar (Heel-off), Propulsdo (Toe-off), Acelaragéo (Acceletarion), Balango médio

(Midswing) e Desaceleracado (Deceleration) (Vaughan, Davis, & O’Connor, 1999).

Ambas as classificacdes podem ser usadas para descrever a marcha e as suas
sub-fases num individuo normal, mas a classificacdo de Perry é a geralmente

utilizada para descrever qualquer tipo de marcha (Figura 2) (Vaughan et al., 1999).
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Figura 2- Fases e sub-fases da Marcha por Perry. Retirado de (Vaughan et al., 1999)



2.1.1.Ciclo da Marcha

As caracteristicas da marcha séo influenciadas pela forma, posi¢éo e funcao das
estruturas neuromusculares e musculoesqueléticas, bem como pelas restricbes
ligamentares e capsulares das articulagbes. O objetivo primario é a eficiéncia
energética na progressdo usando uma cadeia cinética estavel de articulacdes e

segmentos de membros que funcionam de forma congruente (Ayyappa, 1997).

Estédo identificadas trés abordagens basicas para a analise de marcha. O sistema
mais simples dos trés divide o ciclo de acordo com as variacbes do contacto dos
dois pés no solo. Por sua vez, o segundo método usa as qualidades de tempo e 0
comprimento do passo. Por fim, a terceira abordagem identifica o significado
funcional dos eventos que ocorrem dentro do ciclo de marcha, designando-os como

as fases funcionais da marcha (Perry, 1992).

A medida que o corpo avanca, um dos membros inferiores atua como a fonte de
suporte, enquanto que 0 outro avanca progressivamente até um novo local de
suporte, revertendo, assim, 0s seus papé€is ao longo da marcha. Esta série de
eventos € repetida pelos membros até que a pessoa péara (Kharb et al., 2011).

Cada ciclo da marcha esta dividido em duas fases: a fase de apoio e a fase de
balanco, conforme Figura 3. A fase de apoio designa o perido durante o qual o pé
esta apoiado no chao, enquanto que a fase de balanco aplica-se ao periodo em que
0 membro esta no ar e ha progressdo do mesmo, comecando com a propulsao
(Kharb et al., 2011). A fase de apoio dura, normalmente, 60% do ciclo, ficando os
restantes 40% do ciclo a cargo da fase de balango (Kharb et al., 2011; Perry, 1992).

Cop

Figura 3- Divisdo do ciclo da marcha. Retirado de (Perry, 1992)

Stance

Qualquer evento pode ser selecionado como o inicio do ciclo de marcha, pois 0s
Varios eventos seguem-se e repetem-se de forma continua. No caso de individuos
normais, a fase inicial da marcha foi definida como o momento do contacto com o
calcanhar (inicio da fase de apoio), mas este aspeto ndo se aplica a pessoas com

determinadas patologias. Para tal, nesse caso, foi definido o termo “Contacto inicial”



para registar o inicio da fase de apoio da marcha (Ayyappa, 1997; Vaughan et al.,
1999).

Assim, o ciclo da marcha pode ser definido como o periodo de tempo entre duas
ocorréncias sucessivas de um dos eventos repetitivos da marcha (Ayyappa, 1997).
Quando se pensa em alguém a caminhar € imaginado um padrdo ciclico de
movimento que se repete, passo a passo. A analise e descricdo da marcha séo
normalmente limitadas a um Unico ciclo, com a suposicdo de que os ciclos
sucessivos sdo quase iguais, sendo uma aproximagao razoavel para a maioria das

pessoas (Vaughan et al., 1999).

O contacto inicial do membro direito ocorre enquanto o pé esquerdo ainda esta
no chao e existe um momento de duplo apoio composto pelo contacto inicial do
calcanhar no lado direito e os dedos no lado esquerdo. Durante a fase de balango
no membro esquerdo, apenas o pé direito esta em contacto com o solo havendo,
assim, um periodo de apoio unipodal que termina com o contacto inicial do pé
esquerdo. Volta, assim, a existir um periodo de duplo apoio até que ocorra a
propulsédo no membro direito. O ciclo termina com o préximo contacto inicial do pé
direito (Figura 4). Desta forma, em cada ciclo de marcha ocorrem dois periodos de

duplo apoio e dois de apoio unipodal (Kharb et al., 2011).
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Figura 4- O ciclo da marcha. Retirado de (Kharb et al., 2011)




Para descrever a progressao do pé no solo sdo utilizados termos como o
comprimento do passo e da passada, a largura do passo e base de apoio e 0 angulo
de progresséo (Figura 5) (Kharb et al., 2011; Vaughan et al., 1999).

O comprimento da passada consiste na distancia entre duas colocacdes
sucessivas do mesmo pe€, correspondente a um ciclo de marcha e, pode ser medido
como o comprimento entre 0s calcanhares do mesmo lado. Em individuos normais,
dois comprimentos do passo correspondem ao comprimento da passada, sendo a
duragéo de um passo o intervalo entre dois contatos iniciais sequenciais do chao
pelo mesmo membro (Kharb et al., 2011; Perry, 1992; Vaughan et al., 1999).

A largura do passo é a distancia mediolateral entre os pés, e também pode ser
referida como a base de apoio (Kharb et al., 2011; Vaughan et al., 1999).

O angulo de progessao corresponde ao angulo do pé em relacdo a linha de
progressao e fornece informacdo acerca da rotacdo interna ou externa do pé,

principalmente na fase de apoio (Perry, 1992; Vaughan et al., 1999).

Ii Left step length i Right step length 4|
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Figura 5- Representacéo do comprimento do passo, da passada, largura do passo e angulo
de progresséao. Retirado de (Vaughan et al., 1999)

Os parametros temporais usados para analise de marcha sao a cadéncia e a
velocidade. A cadéncia da marcha refere-se ao nimero de passos por minutos. A
velocidade corresponde a distancia percorrida durante um determinado periodo de
tempo, combinando, assim, o comprimento do passo e a cadéncia, sendo expressa
em metros por segundo, e constitui um bom indicador da habilidade para a marcha
(Ayyappa, 1997; Kharb et al., 2011).



2.2. Ortéteses

As Ortéteses sao dispositivos biomecéanicos utilizados para auxiliar e modificar
caracteristicas estruturais e funcionais dos sistemas neuromuscular e
musculoesquelético, aplicando forcas ao corpo com o intuito de colmatar
necessidades biomecanicas dos pacientes, cuja quantidade, local de aplicacédo e

meios de controlo contribuem para a eficacia da ortétese (Jin et al., 2015).

Os objetivos de uma ortétese sao prevenir ou corrigir o alinhamento de um
segmento corporal, permitir ou bloquear um movimento articular durante as
principais fases da marcha, aliviar ou distribuir forcas, proteger segmentos de
estimulos externos, restaurar/melhorar funcbes e mitigar o risco de lesdes ou
deformidades (Jin et al., 2015; Seymour, 2002).

As ortoteses de Membro Inferior séo classificadas de acordo com a regido ou

regibes anatomicas que envolvem (Soares, 2008).

A terminologia universal, utilizada para a denominacdo das ortéteses para esta
area anatomica, foi designada pela International Organization for Standardization
(ISO), sendo a seguinte (Hsu, Michael, & Fisk, 2008):

— FO- Foot Orthosis: ortoteses plantares;

— AO- Ankle Orthosis: ortoteses para o tornozelo;

— KO- Knee Orthosis: ortéteses para o joelho;

— HO- Hip Orthosis: ortteses para a anca;

— AFO- Ankle-Foot Orthosis: ortéteses para o tornozelo e pé;

— KAFO- Knee-Ankle-Foot Orthosis: ortéteses para o joelho, tornozelo e pé;

— HKAFO- Hip-Knee-Ankle-Foot Orthosis: ortoteses para a anca, joelho,

tornozelo e pé.
2.2.1.AFO

As ortéteses para tornozelo e pé, ou AFO, sao o dispositivo biomecénico prescrito

com maior frequéncia para controlar a extremidade inferior durante cada fase do ciclo

da marcha em individuos com deficiéncias neuromusculares ou musculoesqueléticas

gue dificultam a deambulacdo (Lusardi, Jorge, & Nielsen, 2013). Na figura 6 € ilustrado

um exemplo de uma AFO genérica.

A base de atuacdo das AFO consiste num sistema de trés forcas que atuam na

regido posterior da perna, na regido plantar junto as cabecas metatarsicas e na regido

distal do pé préximo da articulacao tibiotarsica (Lusardi et al., 2013).

10



Inicialmente, as ortéteses eram construidas em varios materiais, como 0 metal ou o
couro, mas o desenvolvimento dos materiais termoplasticos provocou um grande
impacto no design e fabrico das mesmas. Os termoplasticos permitem produzir
ortéteses mais leves, mais agradaveis esteticamente, mais confortaveis e podem ser

usadas em diferentes tipos de calcado (Lusardi et al., 2013).

As AFO podem ainda ser pré-fabricadas ou realizadas por medida. As primeiras sdo
produzidas em grandes quantidades, diferentes tamanhos e véarios materiais, e
possuem diferente contornos. No entanto, a qualidade do material e o facto de néo ser,
desde o inicio, ajustada ao paciente, podem interferir na capacidade de atingir um
determinado controlo e na sua durabilidade. As segundas séo realizadas mediante a
tiragem de um molde negativo do membro do paciente, a partir do qual se obtém um
molde positivo. E a partir deste molde positivo que sdo realizadas as correcdes
necessarias, no qual se aplicam forcas estabilizadoras ou corretivas, de modo a obter o

melhor alinhamento e resultados possiveis (Lusardi et al., 2013).

As ortéteses realizadas por medida podem ainda ser construidas em metal ou em
termoplastico. As realizadas em metal, chamadas de ortéteses convencionais, sdo
compostas por duas hastes verticais, normalmente em aluminio, que se unem a um
sapato, através de um estribo colocado entre a sola do sapato e o calcanhar. Estas
permitem manter o membro na posicdo e pode conter articulacdes, que assistem ou

impedem o movimento (Seymour, 2002).

As AFO em termoplastico sdo, normalmente, mais leves e requerem uma
manutencdo bastante reduzida. Na sua maioria, s&o compostas por uma pecga posterior
que contacta com a parte posterior da perna que é fixada ao membro através de uma
tira anterior. A pecga plantar contacta com a planta do pé, sendo uma parte integral deste
sistema (Eldestein & Bruckner, 2002).

As AFO podem ser englobadas em duas categorias: as ortéteses passivas ou
estaticas, que impedem o movimento em qualquer plano no tornozelo, como por
exemplo, as AFO rigidas e nao articuladas; e as ortéteses dindmicas que possibilitam
certos graus de movimento no plano sagital, tais como as AFO articuladas ou as DAFO.
Quer sejam passivas ou ativas, 0 objetivo principal de uma AFO ¢é fornecer suporte
externo suficiente para possibilitar estabilidade durante a fase de apoio e o afastamento
do membro na fase de balango, com 0 minimo comprometimento da progressao para a

frente através do calcanhar, tornozelo e dedos (Lusardi et al., 2013).

Os principios biomecanicos das AFO sao baseados na anatomia funcional do

complexo tornozelo-pé (Lusardi et al., 2013).
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Os movimentos de dorsiflexao e flexdo plantar do tornozelo ocorrem nos trés planos
de movimento. A superficie proximal da ortétese é moldada pela articulacédo fibrosa
entre a tibia e o perdnio. A parede medial da articulacdo talocrural é formada pelo
maléolo interno, uma extensdo para baixo da tibia. A parede lateral, formada pelo
maléolo lateral do perdnio, é mais longa e deslocada posteriormente. Devido a forma
das superficies articulares do astragalo e a posicao deslocada dos maléolos, o eixo da
articulacédo do tornozelo € ligeiramente obliquo, correndo na direcdo antero-medial a
péstero-lateral. Como resultado, a flexao dorsal € acompanhada por um certo grau de
pronacao e abducao do antepé e valgismo do retropé e a flexdo plantar € acompanhada
de supinagdo do antepé com aducdo e varismo do retropé. Durante o apoio, 0
movimento ocorre numa “cadeia fechada” pois o pé esta fixo ao solo por for¢cas de
sustentacdo de peso, de modo que a ortétese desliza sobre a cabeca do astragalo
(Lusardi et al., 2013).

Se a ortétese for articulada, o eixo do mecanico da mesma deve estar alinhado o
mais possivel com o eixo anatomico do movimento. As articulagdes mecéanicas sdo
colocadas, aproximadamente, na linha média dos maléolos no plano sagital. Essa
estratégia reduz a probabilidade de torcdo e torque anormais entre a ortotese e o
membro durante a marcha. Quando ha incongruéncia entre 0s eixos anatémico e
mecanico, ocorre movimento excessivo do membro dentro da ortétese e ha

comprometimento da agdo da articulagdo mecéanica (Lusardi et al., 2013).

2.2.1.1. AFO Passivas

As AFO passivas consistem em dispositivos biomecanicos (ndo articulados ou
articulados) que nao possuem nenhum tipo de controlador eletrénico, mas que podem
conter elementos mecanicos como molas ou amortecedores para controlar o movimento
da articulagcdo do tornozelo durante a marcha. Este é o tipo de AFO frequentemente
prescrito para tratar questdes relacionadas com lesdes no complexo do tornozelo,
porém a sua natureza passiva limita o beneficio funcional que sao capazes de fornecer
(Shorter, Xia, Hsiao-Wecksler, Durfee, & Kogler, 2013).

As AFO passivas néo articuladas ou fixas sdo dispositivos que restringem o
movimento do tornozelo e do pé em todos os planos com o objetivo de fornecer uma
maior estabilidade na fase de apoio, promovendo suporte e posicionamento correto ao
tornozelo e a articulag@o subtalar. Devido a sua rigidez estas ortoteses comprometem
as transicbes da marcha entre o calcanhar, tornozelo e os dedos. A decisdo de
recomendar uma AFO estatica deve ser tomada com cuidado, ponderando o beneficio

de uma maior estabilidade contra o custo da mobilidade perdida (Lusardi et al., 2013).
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As AFO passivas articuladas possuem nha sua constituicdo uma articulacdo
mecéanica ha regido do tornozelo, colocada entre a base para o pé e a sua face posterior
para a perna, e existem varios tipos de articulacBes disponiveis, promovendo ou
assistindo o movimento numa dire¢cao enquanto previne o movimento noutra (Lusardi et
al., 2013).

Assim sendo, este tipo de ortétese permite a dorsiflexdo e/ou a flexdo plantar do

tornozelo, estando a amplitude de movimentos limitada. A maioria bloqueia a flexdo

plantar enquanto permite a dorsiflexdo (Seymour, 2002).

2.2.1.2. AFO Ativas

As AFO ativas possuem uma fonte de energia incorporada, um ou mais atuadores
para movimentar a articulagdo e um componente que controla a aplicagcdo do torque
durante a marcha, e podem resolver as limitagdes funcionais das ortéteses passivas
uma vez que conseguem responder a mudancas das condi¢cdes de marcha e de tarefas
funcionais, melhorando, assim, a qualidade da marcha. Estas AFO tém o potencial para
serem utilizadas como um dispositivo de uso diario ou destinado ao diagndstico e

reabilitacdo do paciente (Shorter et al., 2013).

Uma AFO ativa deve possuir um design leve e compacto, sendo este requisito
conseguido através da integracdo de pelo menos um dos seguintes elementos: a)
materiais durdveis, leves e flexiveis, atuadores pequenos e potentes e fonte de
alimentacdo leve e duradoura; b) ndo deve afetar o centro de massa e a massa do
membro, nem causar movimento assimétrico entre o pé o tornozelo sao e o lesionado;
c) ndo deve afetar o movimento natural durante os exercicios de reabilitacéo; d) a fonte

de energia utilizada pode ser elétrica ou pneumatica.

A AFO ativa com recurso a energia elétrica pode ser acoplada ao motor elétrico e
ao mecanismo de acionamento para melhorar o torque, o controlo e a capacidade de
carga. Por sua vez, a fonte pneumatica € frequentemente usada para alimentar um
atuador giratério, um atuador linear ou um musculo pneumaético artificial, devendo conter
elevada forca e velocidade de forma a fornecer uma resposta rapida e melhorada
durante a marcha e equilibrio para evitar quedas; a escolha dos sensores varia com o
design da ortétese, sendo usados para manipular o movimento dos atuadores. Estes,
por sua vez, podem ser sensores baseados em deslocamento ou em forca que séo
usados, simultaneamente, como feedback para o controlador, sinais de eletromiografia

ou movimentos do pé (Khalid, Gouwanda, & Parasuraman, 2015).
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2.2.2.Propriedades mecanicas das AFO

Na prética clinica € inconveniente encontrar a AFO ideal para determinado paciente
testando varias ortoteses com diferentes caracteristicas, nomeadamente a rigidez e a
flexibilidade. Desta forma, atualmente, j& sdo usados modelos de simulagdo para
explorar a influéncia deste parametro sem que seja necessaria a presenca constante do

individuo (Bregman et al., 2011).

As AFO séo, assim, utilizadas com o objetivo de melhorar a marcha compensando
mecanicamente a fraqueza dos mausculos flexores plantares e dorsiflexores, a
progressao e/ou o equilibrio medio lateral. Ao serem prescritas, 0os desvios especificos
da marcha e os déficits funcionais do paciente devem ser claramente identificados para
gque possam ser tratados de forma ideal pelo design e propriedades mecénicas da AFO
(Harper, Esposito, Wilken, & Neptune, 2014; Kerkum et al., 2015; Sheehan & Figgins,
2017).

E importante referir que, a flexibilidade de uma ort6tese de tornozelo e pé depende
das caracteristicas do seu design, como a espessura da parede da AFO, os
componentes que estao ao redor do tornozelo, a rigidez, 0s seus contornos, etc. Sendo
assim, para melhorar a performance do movimento de marcha estas incorporam uma
ampla gama de caracteristicas mecanicas que dependem tanto da selecdo dos
materiais como da sua geometria (Harper et al.,, 2014; Hegarty, Petrella, Kurz, &
Silverman, 2017).

As propriedades mecénicas podem ser alteradas durante o processo de fabrico e
adaptacao da ortotese, por exemplo, podendo existir alteracdes nas linhas de corte ou
na definicdo da posigcao “neutra” da mesma, mas sempre com o intuito de ir ao encontro

das necessidades individuais de cada individuo (Hegarty et al., 2017).

Por exemplo, no caso de uma crianga com Paralisia Cerebral, a rigidez da AFO €&
definida para melhorar os requisitos de momento articular do tornozelo durante as
atividades diarias e é tipicamente controlada pela alteracdo dos contornos da ortétese.
Alguns tipos de AFO possibilitam o projeto de diferentes quantidades de rigidez em
diferentes partes da ortétese de forma a conseguirem impedir ou impulsionar um

determinado movimento (Hegarty et al., 2017).

Neste caso especifico, as AFO ndo-articuladas tém mostrado serem eficazes na
reducdo da flexdo do joelho, mas a sua elevada rigidez impede uma amplitude de
movimentos do tornozelo satisfatéria, fator que se demonstra ser bastante importante

para a cinemética articular, o que ndo permite a progressao normal do pé e a reducao
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do consumo energético da marcha para valores razoaveis (Kerkum et al.,, 2015;
Waterval, Nollet, Harlaar, & Brehm, 2017).

Por outro lado, as AFO articuladas conseguem proporcionar uma progressao normal
do pé, permitindo ou blogueando determinado movimento de acordo com as
necessidades do paciente e assim aumentar a eficiéncia da marcha. No entanto, a
eficacia deste tipo de ortdtese, entre outros fatores, depende da sua rigidez. Por esse
motivo, foram utilizados modelos de simulacdo em diferentes estudos com individuos
saudaveis e individuos com determinada patologia, tendo os seus resultados indicado
gue variacdes na rigidez da AFO afetaram, significativamente, a cinética e cinematica

do tornozelo, bem como o custo energético (Kerkum et al., 2015; Waterval et al., 2017).

Quando usada na prevengdo ou apO0s uma lesdo por inversdo do tornozelo
moderada a severa, 0 objetivo de uma ortdtese de tornozelo e pé é prevenir movimentos
médio-laterais excessivos, dando suporte e apoio ao tornozelo e reduzindo potenciais
complicacdes residuais a longo prazo. Alguns estudos ja realizados afirmam que, para
esta condicdo, as ortéteses semirrigidas sao mais eficazes na prevencao de lesdes,
uma vez que permitem restringir o movimento do tornozelo, mas ndo afetam
negativamente o desempenho em tarefas como o salto vertical, corrida e exercicios de
agilidade. Em alguns casos, o uso de uma AFO pode produzir um efeito positivo sobre
o desempenho funcional do utilizador caso este seja capaz de produzir esforcos mais
robustos devido a melhoria sentida ou real em relacdo a estabilidade do tornozelo
(Boyce, Quigley, & Campbell, 2005; Gross et al., 1997; Gunay, Karaduman, & Oztiirk,
2014).

Assim sendo, a pesquisa bibliografica realizada para este ponto mostrou que, na
generalidade, a rigidez é uma propriedade mecéanica das ortéteses de tornozelo e pé
bastante importante e influenciadora para o normal desempenho da marcha e na

obtencao de resultados cinéticos e cinematicos favoraveis para o individuo.

Figura 6- Exemplo de ortétese de tornozelo e pé. Retirado de (Seymour, 2002).
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2.3. Les&o por inverséo do tornozelo

O tornozelo € composo por trés articulagdes principais: a tibiotarsica, a subtalar
e a tibio-peronial distal (Fong, Chan, Mok, Yung, & Chan, 2009).

A articulacdo do tornozelo, ou tibiotarsica, € formada pela extremidade distal da
tibia e do peroénio e a face superior do astragalo, na qual os maléolos interno e
externo da tibia e do perénio formam os limites interno e externo do tornozelo,

respetivamente (Seeley, Stephens, & Tate, 2008).

De forma isolada, a articulacao tibiotarsica comporta-se como uma articulagéo
que permite, sobretudo, os movimentos de flexdo plantar (extenséo) ou dorsiflexdo
(flex&do) (Fong et al., 2009).

A articulagdo subtalar é formada pelo bordo superior do astragalo e pelo
calcaneo, criando duas cavidades articulares separadas. Esta articulagdo permite
0s movimentos de inversao e eversao, ou de supinacao e pronacgao, e é suportada
por trés grupos de ligamentos - profundos, periféricos e retinaculo - que a estabilizam
e forma uma barreira entre as capsulas anterior e posterior, fornecendo, assim, uma
defesa estatica. Além desta protecao, existe uma defesa dindmica que é composta
por musculos ativos guiados por reflexos e estratégias centrais mediadas por
centros espinhais ou corticais. Os principais musculos que intervém nesta protecao
sdo o longo e curto peroneal, que constituem os principais evertores do complexo

pé-tornozelo (Fong et al., 2009; Konradsen, Voigt, & Hojsgaard, 1997).

Além dos peroneiais, os musculos do compartimento anterior da perna,
nomeadamente, o tibial anterior, o extensor longo dos dedos e extensor curto dos
dedos, podem igualmente contribuir para a estabilidade dindmica do complexo
lateral do tornozelo, contraindo-se excentricamente durante a supinacdo forgada.
Estes musculos podem ser capazes de retardar a componente de flexao plantar do
movimento de supinacdo e, assim, prevenir lesdes nos ligamentos laterais (Hertel,
2002).

Uma vez que o perdnio se estende mais para o maléolo externo do que a tibia
para o interno, é criado um bloqueio a everséo do tornozelo, resultando numa maior
amplitude de movimento em inverséo do que em eversao, e, como tal, que as lesdes
por inversdo do tornozelo sdo mais comuns do que as por eversédo (Fong et al.,
2009).

A lesdo traumatica dos ligamentos laterais do tornozelo, principalmente, do

ligamento peronio-astragaliano anterior e do ligamento perénio-calcaneo, € uma das
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lesBes mais comuns que ocorrem no membro inferior, cerca de 77% dos casos, € é
causada por excessiva inversdo ou supinacdo. Estas lesbes ocorrem com mais
frequéncia durante atividades desportivas, particularmente naquelas que envolvem
correr ou caminhar em terreno irregular. Dado o elevado nimero de participantes
neste tipo de atividades, existe a necessidade crescente de desenvolver estratégias
de diagnéstico e tratamento melhoradas para tais lesdes (Fong et al., 2009; Siegler,
Chen, & Schneck, 1990).

Na entorse por inversdo ocorre a inversao do tornozelo (Figura 7) juntamente
com torcao interna do pé, flexdo plantar, aducéo e inverséo da articulagéo subtalar,
podendo ocorrer, também, rotacdo externa da perna em relacdo ao tornozelo.
Quando o pé estd em flexdo plantar, o ligamento perénio-astragaliano anterior é o
mais lesado; por outro lado, quando est4 em dorsiflexdo, o ligamento lesado com
maior frequéncias é o ligamento perénio-calcaneo (Fong et al., 2009). Por sua vez,
a lesdo no ligamento peronio-astragaliano posterior é rara, estando este ligado a
lesbes severas que envolvem fraturas, luxagdes, ou ambas (Hertel, 2002; Hutson &
Speed, 2011).

O contacto inicial do retropé durante a marcha associado a elevada flexao plantar
ou a aterragem apOs um salto, em conjunto com a rotagéo externa da perna, resulta
numa tensdo sobre os ligamentos laterais do tornozelo. Caso esta tenséo exceda a

forca dos tecidos entdo ocorre lesdo ligamentar.

Tibia

Perdnio

Lesao dos ligamentos
laterais do tornozelo

Figura 7- Mecanismo tipico de uma leséo por inverséo do tornozelo. Adaptado de
(Hutson & Speed, 2011)

O eixo da articulacdo do tornozelo passa distalmente a extremidade inferior de

cada maléolo. Comparando o eixo do pé com o eixo do tornozelo, o pé esta em
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ligeira rotacdo interna, mas em relacdo ao eixo do joelho com o do tornozelo, este
esta rodado externamente cerca de 20 a 30 graus. A amplitude de movimentos da
articulacao tibiotarsica corresponde, passivamente, a 20 graus de dorsiflexdo e 50

graus de flexao plantar (Hsu et al., 2008).

O eixo de rotacdo da articulacdo subtalar é obliquo aos planos sagital e
transversal. No plano transversal, este desvia-se, sensivelmente, 23 graus
medialmente em relagédo ao eixo do pé, ja no plano sagital desvia-se cerca de 40
graus superiormente em relacdo ao plano horizontal (Hsu et al., 2008). A amplitude
articular do movimento de inversdo é de, aproximadamente, 25 a 30 graus e do
movimento de eversao de cerca de 5 a 10 graus (Brantigan, Pedegana, & Lippert,
1977; Hsu et al., 2008).

Tendo por base a amplitude articular correspondente ao movimento de inversao
e estudos realizados anteriormente, pode-se afirmar que angulos de inversdo
superiores a 25 graus podem provocar lesdo por inversdo do tornozelo, sendo este
valor aquele que sera usado como base para a realizacdo desta investigacao
(Lapointe et al., 1997; Siegler et al., 1990).
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2.4. Simulagao computacional do movimento
humano

2.4.1.0 OpenSim

As simulacdes computacionais complementam experiéncias e fornecem
estimativas de variaveis, geralmente, incomensuraveis que fornecem informacdes
sobre a fungdo muscular e controlo do movimento humano, permitindo, igualmente,
estabelecer relacdes causa-efeito, testar hipdteses, prever resultados funcionais e
identificar comportamentos emergentes. Os modelos e simulagdes baseados em
ensaios sdo usados para gerar a dindmica do mdusculo-tenddo, a geometria
musculoesquelética e as transformacdes dindmicas de multicorpos assim como
simulacdes de elementos individuais do movimento humano déo-nos informacdes

sobre forcas musculares ou articulares (Reinbolt et al., 2011).

O OpenSim é um software de livre acesso criado para a realizacdo de
modelacdo, simulacdo e andlise do sistema neuro-musculoesquelético, e inclui
ferramentas computacionais de baixo nivel que séo invocadas por uma aplicacao,
possuindo, ainda, uma interface gréafica do utilizador (GUI) que fornecesse acesso a

sua funcionalidade chave (Figura 8) (Delp et al., 2007).

Este software foi desenvolvido sobre componentes computacionais principais
que permitem derivar equacfes do movimento em sistemas dinamicos, realizar
integracdo numérica e resolver problemas restritos de otimizagdo n&o linear,
oferecendo um conjunto de ferramentas de modelacéo e andlise que completam as
incluidas no SIMM, e o SimTrack que possibilita aos pesquisadores gerar
simulacdes dinamicas de movimento a partir de dados recolhidos

experimentalmente (Delp et al., 2007).

O OpenSim estad a ser desenvolvido e mantido no Simtk.org por um grupo
crescente de participantes, servindo este Simtk.org como um repositério publico
para dados, modelos e ferramentas computacionais relacionadas com a simulagéo

baseada na fisica das estruturas biolégicas (Delp et al., 2007).

O software esta escrito em ANSI C++ e a GUI esta escrita em JAVA, permitindo
que o OpenSim compile e execute em sistemas operativos comuns. As ferramentas
basicas, como a “Xerces Parser” da Apache Foundation, sédo usadas para ler e
gravar arquivos XML (xml.apache.org/xerces-c) e o “Visualization Toolkit” do Kitware
para visualizagdo (www.vtk.org). O uso da tecnologia de plug-in permite que os

componentes computacionais de baixo nivel, como motores quéanticos, integradores
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e optimizadores, sejam atualizados a medida que seja necessario, sem precisar de

uma extensa reestruturagao (Delp et al., 2007).

SimTrack

Edit Analyze e Track Plot
Muscles  Dynamics Motion Results

OpenSim

Controllers
Actuators

E 5
cil s e

Figura 8- Esquema de funcionamento do OpenSim. Retirado de (Delp et
al., 2007).

A arquitetura de plug-in do OpenSim incentiva os utilizadores a estender a
funcionalidade desenvolvendo os seus proprios modelos musculares, de contacto,
controladores e analises. Por exemplo, cerca de doze plug-ins de analise, criados
por diferentes usuarios, estdo disponiveis nesta plataforma. As ferramentas de
analise calculam forcas das articulacdes, as aceleracdes induzidas pelos musculos,
as poténcias musculares e outras variaveis e podem ser utilizadas em qualquer
modelo do OpenSim. Desta forma, esta arquitetura de plug-in fornece um meio de
divulgacao rapida de novas funcionalidades para a comunidade biomecéanica (Delp

et al., 2007).

A interface gréfica do utilizador inclui um conjunto de ferramentas para analise
de modelos musculoesqueléticos, gerando simulacdes e permitindo a visualizacao
de resultados. Algumas das funcionalidades basicas do SIMM estdo disponiveis no
software, como por exemplo, a capacidade de editar masculos e tracar variaveis de

interesse. Além disso, os arquivos SIMM de articulacdes e musculos podem ser
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importados, fornecendo recursos de simulacdo e controlo que complementam o SIIM
(Delp et al., 2007).

2.4.1.1. Modelo SIMM

Um modelo SIMM consiste num conjunto de segmentos rigidos conectados por
articulacbes, no qual muasculos e ligamentos as abrangem, desenvolvem forca e
geram movimentos das articulagdes (Delp & Loan, 2000). A partir deste tipo de
modelo é possivel simular movimentos como caminhar (Thelen & Anderson, 2006),
andar de bicicleta, correr, subir escadas, analisar consequéncias biomecéanicas de
procedimentos cirdrgicos, estimar comprimentos musculo-tenddo, velocidades,
momentos de forca e aceleracdes induzidas durante a marcha normal e patologica
(Delp et al., 2007; Kerrigan, Roth, & Riley, 1998).

2.4.1.2. SimTrack

O SimTrack, em particular, € uma ferramenta capaz de gerar simulagbes

musculares de movimentos especificos de uma forma rapida (Delp et al., 2007).

Para criar uma simulagdo muscular de um movimento € necessario, inicialmente,
formular um modelo dindmico do sistema musculo-esquelético e as suas interacdes
com o meio ambiente. Os elementos do sistema musculoesquelético sdo modelados
por conjuntos de equacdes diferenciais que descrevem a dindmica da contracao
muscular, a geometria musculoesquelética e a dinamica segmentar do corpo. Essas
equacles caracterizam o comportamento em relagdo ao tempo do sistema

musculoesquelético em resposta a excitagdo neuromuscular (Delp et al., 2007).

A partir do momento em que o modelo dindmico do sistema musculoesquelético
esta formulado, o passo seguinte é encontrar um padrdo de excitagdo muscular que
produza um movimento coordenado. As excitagbes podem ser descobertas
resolvendo um problema de otimizacdo no qual é definida a tarefa principal (por
exemplo, saltar o mais alto possivel) ou em que o objetivo é dirigir um modelo
dindmico para investigar dados de movimentos experimentais. As simulagdes sao
geralmente avaliadas de acordo com o seu desempenho a nivel cinemético, cinético
e padrdes eletromiogréaficos (EMG), que sdo medidos experimentalmente (Delp et
al., 2007; Neptune & Hull, 1998).

Uma vez criada e testada a sua precisdo, a simulagdo pode ser analisada para
examinar as contribuicbes musculares para os movimentos do corpo e as

consequéncias de um tratamento simulado (Delp et al., 2007).
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Determinar um conjunto de excita¢cdes musculares que produzem um movimento
coordenado € um dos principais desafios na criacdo de uma simulacdo dinamica.
Em termos histdricos, o custo computacional para gerar simulagcbes coordenadas de
movimento muscular foi elevado, exigindo dias, semanas ou meses em frente a um
computador. No entanto, 0s recentes avan¢gos com a aplicacdo de técnicas de
controlo robédtico na simulacdo biomecanica permitiram reduzir drasticamente o
tempo necessério para gerar tais simulagfes. Atualmente, a velocidade permitida
com estes avancos torna a técnica da simulagdo uma aposta valida para gerar
simulac¢des especificas de uma grande variedade de movimentos (Delp et al., 2007,
Thelen & Anderson, 2006).

O SimTrack orienta os utilizadores através de quatro etapas para criar uma
simulacdo dindmica, tal como mostra a Figura 9. Como entrada, o SimTrack possui
um modelo dindmico do sistema musculoesquelético e valores medidos
experimentalmente para cinematica, forcas de reacdo e momentos de forca (Delp et
al., 2007).

Dynamic
Musculoskeletal Experimental Experimental Reaction
Model Kinematics Forces am:lI Moments
L 1 L 1
Step 1 Step 2 it Step 3 Dynamically Step 4 Forwar-d
Scale IK [ Angles™| RRA [~Consistent~| CMC —  Dynamic
Joint Angles Simulation

L Scaled ‘ \ |

Model

Figura 9- Passos utilizados para gerar uma simulagdo muscular do movimento de um individuo
com o SimTrack. Retirado de (Delp et al., 2007).

Na primeira etapa, um modelo musculoesquelético dindmico como, por
exemplo, um modelo SIMM é dimensionado para coincidir com a antropometria de

um suijeito individual (Delp et al., 2007).

As dimensbes de cada segmento do corpo do modelo sao calculadas com bases
nas distancias relativas entre os pares de marcadores utilizados por um sistema de
captura de movimento e os locais do marcador virtual correspondentes no modelo.
As propriedades de massa dos segmentos do corpo sdo dimensionadas
proporcionalmente para que a massa total medida do individuo seja reproduzida. Os
comprimentos das fibras musculares e do muasculo-tend&o, calculados a partir dos
atuadores musculo-tendao, sdo dimensionados de forma a que cada um permaneca

com a mesma percentagem do comprimento total do atuador (Delp et al., 2007).
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Na segunda etapa, é resolvido um problema de cinemética inversa (IK) para
determinar os valores coordenados generalizados do modelo (angulos e
movimentos translacionais da articulacdo) que melhor reproduzem os dados do

marcador obtidos a partir da captura de movimento (Delp et al., 2007).

Este segundo passo € formulado como um problema de minimos quadrados que
minimiza as diferengas entre os locais de marcagéo medidos e os locais do marcador
virtual, sujeitos a restricBes da articulagdo. Se a cinematica experimental incluir um
conjunto de centros ou angulos articulares produzidos por software de captura de
movimento, estes também podem ser incluidos na formulagcdo. Assim, para cada

captura da cinematica experimental, o problema da cinematica inversa é minimizar

— subject — mode

0 erro quadrado ponderado (Equacéo 1), onde x; e x; 'séo as posicoes

tridimensionais do marcador i ou centro da articulagdo do sujeito e do modelo;

— subject — mod
0

el " . a _
; e o, séo os valores do angulo da articulacdo j para o sujeito e o modelo;

e w; € w;sdo fatores que permitem que os marcadores e angulos articulares sejam
ponderados de forma diferente. Devido ao erro experimental e pressupostos da

modelagdo, as forcas e momento de reacdo ao solo sdo com frequéncia

dinamicamente inconsistentes com a cinematica do modelo (Delp et al., 2007).

markers

subject model
Squared Error = Z w; (% — & )2

joint angles (1)
z : - Subject - model 2

i=1

Na terceira etapa, é aplicado um algoritmo de reducéo residual (RRA) com o
objetivo de tornar o modelo de coordenadas generalizadas, calculado na etapa 2,
dinamicamente mais consistente em relagdo as forcas e momentos de reacao ao
solo que s&o medidos. De acordo com a segunda lei de Newton, a Equagéo 2
relaciona a forga de reagéo ao solo medida e a aceleragdo gravitacional com as
aceleracdes dos segmentos do corpo, onde: Foyrerna € @ forca de reacéo ao solo
medida menos o vetor de peso corporal; a; é a aceleracéo translacional o centro de
massa do segmento corporal i; m; é a massa do segmento corporal i e ﬁresidualé a

forga residual (Delp et al., 2007).

(2)

23



segments

- N -
Fexternar = § m;a; — Fresiqual
i=1

Uma equagédo analoga relaciona o momento de reagéo ao solo com a cinemética do
modelo e 0 momento residual. Na auséncia de erro experimental e de modelacéo, a
forca residual deve ser zero. No entanto, na pratica isto nunca acontece. Através da
combinacéo de perturbacdes leves e controladas da trajetéria de movimento e pequenos
ajustes nos parametros de massa do modelo, é possivel reduzir as forcas e momentos
residuais necessarios para a consisténcia dindmica. Para reduzir as forcas e momentos
residuais, estes residuos sdo mensurados e calculados em média durante a duracao do
movimento. Com base nessas médias, o0 algoritmo recomenda mudancas nos
parametros de massa do modelo, como a localizacdo do centro de massa do tronco,
reduzindo os valores médios durante a duragdo do movimento. ApOs qualquer ajuste
nos parametros de massa, um problema de controlo é resolvido no qual todos os graus

de liberdade do modelo séo acionados (Delp et al., 2007).

Em particular, as articulagbes sdo acionadas por momentos de articulacdo
idealizados e, além disso, trés forcas residuais e trés momentos residuais séo aplicados
sobre um segmento escolhido do modelo para controlar os seis graus de liberdade entre
0 modelo e o solo (por exemplo, trés translacdes e trés rotagcbes). Se ndo existirem
limites nas forcas e momentos residuais, a cinematica pode ser rastreada com pouco
ou nenhum erro. Porém, dependendo do critério escolhido pelo utilizador, os limites
superiores podem ser estabelecidos sobre as magnitudes dos valores residuais no caso
em que 0 movimento do modelo é alterado, produzindo um novo conjunto de cinematica

gue é dinamicamente consistente com a limitagdo residual (Delp et al., 2007).

Um critério de desempenho (Equagdo 3) é usado para distribuir erros de
rastreamento em todos os angulos das articulagdes, onde Q; € um fator que pesa a
importancia relativa da articulacdo j, e §j4¢s"¢? é a aceleragio desejada do grau de
liberdade de j dado por uma lei de controlo proporcional derivado. Os valores para graus
de liberdade do modelo e as propriedades da massa produzidas pelo algoritmo de
reducéo residual sdo utilizados com Input para a Etapa 4 (Delp et al., 2007).

joints
Squared Error = Z Q; . (gyaesired — gymodely2 (3)
j=1

Por fim, na quarta etapa, o controlo muscular computacional (Computed Muscle

Control- CMC) é usado para gerar um conjunto de excitacdes musculares que produzem
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uma simulagdo muscular coordenada do movimento do sujeito. O CMC usa um critério
estatico de otimizacao para distribuir forcas através de sinergias musculares e controlos
proporcionais derivados de forma a gerar uma simulacdo dindmica que acompanha de
perto a cinematica derivada da Etapa 3. Embora seja utilizado um citério de performance
estatico, as equacfes que representam a dinAmica de ativacdo e contracdo muscular
sdo incorporadas na simulacdo dindmica direta. A dindmica da ativacdo (Equacao 4) é
modelada relacionando a taxa de tempo de mudanca da ativacdo muscular (a’) com a
ativacdo (a) e a excitacao (u) muscular, onde 7 .+ € Tgeqc: SA0 @S constantes de tempo

para ativagdo e desativacao.
a=wu-a).[u/tact +((u+1))/t_deact] u>a 4)

a=wu-—-a)/t_deact u<a

A dindmica de contragdo musculo-tendé@o € descrita por um modelo de parametro
agrupado que considera as propriedades musculares de forca, comprimento e
velocidade e as propriedades elasticas do tenddo. Em particular, a taxa de tempo da
alteracdo do comprimento muscular (i_m)" (Equagdo 5) estad relacionada com o
comprimento muscular (Im) o comprimento do atuador musculo-tenddo (Imt) e a

ativacdo muscular (a), onde fv é a relacdo de velocidade da forca para musculo.

I, = f,” (Im,Imt,a) (5)

2.4.1.3. Simbody

O Simbody é uma interface de programacao de aplicagbes (API), cuja biblioteca de
programacédo se destina a ser um recurso para a comunidade cientifica podendo ser
usado para incorporar dindmicas de multicorpo robustas, com elevado desempenho e
coordenadas minimas O(n) numa ampla gama de aplicagfes. Estas aplicacbes tém
vindo a ser implementadas em varias areas de pesquisa biomédica como, por exemplo,
estudo do movimento de maquina biomoleculares construidas a partir de componentes
de aminoacidos e acidos nucleicos ou estudo da marcha patolégica com modelos
musculoesqueléticos de seres humanos com o intuito de projetar robots ou dispositivos

biomecanicos, entre outros (Sherman, Seth, & Delp, 2011).

O Simbody fornece ao seu utilizador um conjunto de ferramentas para trabalhar com
aspetos de modelacdo e computagdo da dinAmica de multicorpos, para garantir uma

implementacéo correta e eficiente, sem que seja necessario um conhecimento muito
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especializado sobre essa questdo. Isto significa que é possivel abordar mais do que
apenas a formulacado de equacfes de movimentos, uma vez que inclui a modelacao de
contacto, integracao e diferenciacdo numérica, estabelecimento de restricbes, analise
de montagens, otimizacdo, manipulacdo vetorial e de matrizes, algebra linear,
isolamento e gestdo de eventos, controlo de precisdo, visualizacdo e interacdo em

tempo real (Sherman et al., 2011).

Com o objetivo de permitir uma precisdo especifica nas simula¢des, o Simbody
requer métodos de integracao que estimam erros e que se adaptem as alteracdes de
forma a manter a precisédo e a estabilidade durante uma simulagéo (Sherman et al.,
2011).
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2.4.2.Modelo biomecéanico do corpo humano

Um modelo no OpenSim representa a dindmica de um sistema de corpos rigidos e
articulacbes que sdo acionados por forcas para produzir um movimento. O modelo é
composto por partes do sistema musculoesquelético: segmentos corporais,
articulaces, forcas, marcadores, constrangimentos/restricdes, geometria de contacto e
controladores (Hicks, 2015).

A parte esquelética é representada por corpos rigidos conectados por articulagées
gue definem como um segmento se movimenta em relagdo ao segmento que se articula
a esse proximalmente. As restricbes podem ser aplicadas para limitar o movimento dos
corpos (Hicks, 2015).

Os musculos sdo modelados como elementos de for¢a especializados que atuam
em pontos musculares (pontos de insercdo e origem) e estdo conectados a corpos
rigidos. Os modelos podem, ainda, possuir outro tipo de forgcas que sao aplicadas
externamente, como € o caso de forcas de reacdo ao solo, estruturas passivas

(ligamentos) e atuadores lineares e de torsao (Hicks, 2015).

Os musculos fornecem informacdes para calcular comprimentos e velocidades
musculo-atuador, e, tipicamente, incluem a dindmica de ativagédo e contragdo muscular.
Os valores de controlo séo, geralmente, excitagdes limitadas que variamentre O e 1, e
que provocam alteragcdes na ativagdo muscular e originam a forga muscular (Hicks,
2015).

O modelo biomecanico utilizado neste trabalho corresponde a um modelo em 3D
com 23 graus de liberdade criado por D. G. Thelen, Universidade de Wisconsin-
Madison, e Ajay Seth, Frank C. Anderson e Scott L. Delp, Universidade de Standford,
disponivel online ou nas bibliotecas do OpenSim com o nome de ToyLandingModel,
possuindo uma massa de 75,2646 Kg, ou como ToyLandingModel _AFO com massa de
78,0146 Kg.

As definigbes das extremidades inferiores foram baseadas em Delp et al. (1990); a
articulagdo lombar e a antropometria foram baseadas em Anderson e Pandy (1999,
2001); o modelo do joelho, plano, sem a rétula foi usado para evitar restricdes
cinematicas, de acordo com Yamaguchi e Zajac (1989); as inser¢Bes dos quadricipites
sdo tratadas como pontos méveis no corpo da tibia (Anderson & Pandy, 1999, 2001,
Delp et al., 1990; Yamaguchi & Zajac, 1989).

27



O modelo biomecéanico utilizado é composto pelos segmentos corporais do tronco,
cintura pélvica e dois membros inferiores conforme Figuras 10,11 e 12. Este modelo

apresenta um total de doze corpos de acordo com a Tabela 1, setenta unidades

musculo-tenddo (musculos) conforme Tabelas 2 e 3 e doze articulacbes descritas na
Tabelas 4 e 5.

Figura 10- Modelo Figura 11- Modelo Figura 12- Modelo
Biomecanico Biomecanico Biomecanico
“ToyLandingModel". "ToyLandingModel". “ToyLandingModel".
Vista posterior. Vista anterior. Vista lateral.
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Tabela 1- Caracteristicas dos segmentos corporais do modelo biomecanico.

Grupo Segmento | Desighacado | Massa Centro de Inércia (kg m?)
OpenSim (Kg) Massa (m) XX vy zz Xy | xz |yz
Cabecae | Cabecae torso 34,2366 | -0,03;0,32;,0 | 1,4745 | 0,7555 | 1,4314 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Tronco Tronco
Cintura Cintura pelvis 11,777 -0,0707;0;0 | 0,1028 | 0,0871 | 0,0579 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Pélvica Pélvica
Fémur femur_r 9,3014 0;-0,17;0 0,1339 | 0,0351 | 0,1412 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Tibia e tibia_r 3,7075 0;-0,1867;0 | 0,0504 | 0,0051 | 0,0511 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Perénio
Membro Astragalo talus_r 0,1 0;0;0 0,001 | 0,001 | 0,001 |0,0|0,0]0,0
Infer.ior Calcaneo calen_r 1,25 0,1;0,03;0 0,0014 | 0,0039 | 0,0041 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Direito e
Metatarsos
Dedos toes_r 0,2166 | 0,0346;0,006; | 0,0001 | 0,0002 | 0,0003 | 0,0 | 0,0 | 0,0
-0,0175
Fémur femur | 9,3014 0;-0,17;0) 0,1339 | 0,0351 | 0,1412 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Tibia e tibia_| 3,7075 0;-0,1867;0 | 0,0504 | 0,0051 | 0,0511 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Peronio
Astragalo talus_| 0,1 0;0;0 0,001 | 0,001 | 0,001 |0,0|0,0]0,0
Membro Calcéneo calcn_| 1,25 0,1;0,03;0 0,0014 | 0,0039 | 0,0041 | 0,0 | 0,0 | 0,0
Inferior e
Esquerdo | Metatarsos
Dedos toes_| 0,2166 | 0,0346;0,006; | 0,0001 | 0,0002 | 0,0003 | 0,0 | 0,0 | 0,0
-0,0175

Os musculos do modelo foram criados tendo por base o modelo criado por Thelen
(2003) que usou um modelo muscular de equilibrio padrédo baseado no modelo de Hill.
Neste modelo, o complexo musculo-tendé@o consiste num conjunto de trés elementos,
um contratil, um paralelo e um em série, sendo a forgca muscular gerada pela fungéo de
trés vetores: o valor da ativagdo, o comprimento normalizado da unidade muscular e a
velocidade da unidade muscular. Os parametros utilizados para caracterizar cada
musculo sdo a forca isométrica maxima, o comprimento ideal da fibra muscular,
comprimento do tenddo em repouso, a velocidade méaxima de contragdo e o angulo de
penacgdo (angulo entre o tend&o e as fibras musculares no comprimento ideal da fibra
muscular), conforme Tabelas 2 e 3. Durante uma simulagdo, a forca muscular é
calculada usando dois estados: o valor da ativagdo e o comprimento da fibra muscular
(Thelen, 2003).

Neste modelo, os valores da velocidade maxima de contracdo e da constante de
ativacdo sao iguais em todos os musculos, sendo de 10.0 m/s e de 0.01,

respetivamente.

Os musculos localizados no lado direito do modelo s&o iguais aos que se encontram
no lado esquerdo. Quanto a sua designacdo no OpenSim, no caso dos do lado direito,

por exemplo, o musculo “Pequeno obliquo do abdémen” designa-se por “intobl_r", e no
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lado esquerdo denomina-se “intobl_I’. Os valores dos parametros descritos sao,

também, iguais para ambos os lados.

Tabela 2- Muasculos do abdémen e anca do modelo localizados no lado direito.

Grupo Mdusculos | Designacéao Forca Comprimento | Comprimento Angulo
OpenSim isométrica ideal das tenddo em Penacéao
maxima fibras repouso (m) | (radianos)
(N) musculares
(m)
lliaco iliacus_r 1073,0 0,1 0,1 0,12217305
Psoas psoas_r 1113,0 0,1 0,16 0,13962634
Musculo ercspn_r 2500,0 0,12 0,03 0,0
sacro-ilio-
Abdémen lombar
Pequeno intobl_r 900,0 0,1 0,1 0,0
obliquo do
abddémen
Grande extobl_r 900,0 0,12 0,14 0,0
obliquo do
abdémen
Médio glut_medl r 1119,0 0,0535 0,078 0,13962634
Gluteo 1
Médio glut_med2_r 873,0 0,0845 0,053 0,0
Gluteo 2
Médio glut_med3_r 1000,0 0,0646 0,053 0,33161256
Glateo 3
Grande glut_max1_r 573,0 0,142 0,125 0,08726646
Glateo 1
Grande glut_max2_r 819,0 0,147 0,127 0,0
Anca Gliteo 2
Grande | glut_ max3_r 552,0 0,144 0,145 0,08726646
Gluteo 3
Quadrado | quad_fem_r 381,0 0,054 0,024 0,0
Crural
Gémeo gem_r 0,164 0,024 0,039 0,0
Pélvico
Piramidal peri_r 4440 0,026 0,015 0,17453293
da Bacia
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Tabela 3- MUsculos da coxa e perna/pé do modelo localizados no lado direito.

Grupo Mdusculos | Designacédo Forca Comprimento | Comprimento Angulo
no isométrica ideal das tendé@o em Penacéao
OpenSim maxima fibras repouso (m) | (radianos)
(N) musculares
(m)
Bicipite bifemlh_r 2700,0 0,109 0,326 0,0
Femoral
porgéo
longa
Bicipite bifemsh_r 804,0 0,173 0,089 0,40142573
Femoral
porgéo
curta
Coxa Costureiro sar r 156,0 0,52 0,1 0,0
Grande add_mag2_r 2343,0 0,121 0,12 0,05235988
adutor
Tensor da tfl_r 233,0 0,095 0,425 0,05235988
fascia lata
Pectineo pect r 266,0 0,1 0,033 0,0
Reto grac_r 162,0 0,352 0,126 0,05235988
interno
Reto rect_fem_r 1169,0 0,114 0,31 0,08726646
anterior
Vasto vas_int_r 5000,0 0,107 0,116 0,05235988
interno
Gémeo med_gas_r 2500,0 0,09 0,36 0,29670597
interno
Gémeo lat_gas_r 683,0 0,064 0.38 0,13962634
externo
Solhar soleus _r 40000,0 0,08 0,22 0,43633231
Tibial tib_post_r 3600,0 0,031 0,31 0,20943951
posterior
Longo flex_dig_r 310,0 0,034 0,4 0,12217305
flexor
comum
dos dedos
Longo flex_hal_r 322,0 0,043 0,038 0,17453293
flexor
_ | préprio do
Perna/Pé grande
dedo
Tibial tib_ant r 3000,0 0,098 0,223 0,08726646
anterior
Curto per_brev_r 435,0 0,05 0,161 0,08726646
peronial
lateral
Longo per_long_r 943,0 0,049 0,345 0,17453293
peronial
lateral
Peronial per_tert_r 180,0 0,079 0,1 0,2268928
anterior
Extensor ext_dig_r 512,0 0,102 0,345 0,13962634
comum
dos dedos
Extensor ext_hal_r 162,0 0,111 0,305 0.10471976
comum
do grande
dedo
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O complexo do tornozelo foi definido por Delp et al. (1990) e inclui uma articulacao

com um grau de liberdade para o movimento do tornozelo (flexdo/extensdo) e uma

articulacdo com um grau de liberdade para o movimento subtalar (inversdo/eversao)
(Demers, Hicks, & Delp, 2017).

O pé foi modelado como um segmento rigido sem nenhuma articulagdo entre o

retropé e os dedos. Os musculos eversores incluem o longo peronial lateral, o curto

peronial lateral, o peronial anterior e o extensores comum dos dedos Os musculos

inversores incluem o tibial anterior, o tibial posterior, flexor comum dos dedos, flexor e

extensor do grande dedo (Demers et al., 2017)

Tabela 4- Articulac6es dos membros inferiores representadas no modelo.

Grupo Segmento Designacéao Movimentos Graus Eixo de Limite
OpenSim (designacgao liberdade rotacao angular
OpenSim)* (DOF) /translacdo | (graus)*
(x1y;2)
Membro Joelho knee_r knee_angle_r 1 0;0;1 -120;10
Inferior (Flexao/Extensao)
Direito Tornozelo ankle_r ankle_angle_r 1 -0,1;- -90;90
(Extenséo/Flexao) 0,17;0,98
Calcéneo e subtalar_r subtalar_angle_r 1 0,79;0,60;- -90;90
Astragalo (Eversaol/Inversao) 0,12
Dedos mtp_r mtp_angle_r 1 -0,58;0;0,81 -90;90
(Flex&o/Extenséo)
Membro Joelho knee_| knee_angle_| 1 0;0;1 -120;10
Inferior (Flex&o/Extenséo)
Esquerdo Tornozelo ankle_| ankle_angle_| 1 0,1;0,17;0,9 -60;60
(Extensao/Flexao) 8
Calcéneo e subtalar_| subtalar_angle_| 1 -0,79;-0,60;- -90;90
Astragalo (Everséo/Inverséo) 0,12
Dedos mtp_| mtp_angle_| 1 -0,58;0;0,81 -60;60
(Flexdo/Extenséo)

*Flexdo/Extensdo do joelho corresponde ao limite angular entre -120° e +10°,

respetivamente. O mesmo se aplica aos restantes movimentos.
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Tabela 5- Articulag6es da coluna lombar e cintura pélvica representadas no modelo.

Grupo | Segmento | Desighacéo Movimentos Graus Eixo de Limite
OpenSim (designacao liberdade rotacao angular
OpenSim)* (DOF) /translacao | (graus)*
(x;y;2)
Cabega Coluna back lumbar_extension 0;0;1 -90;90
e lombar (Flex&o/ Extensao
Tronco Lombar)
lumbar_bending 1;0;0 -90;90
(Flex&o lateral) 3
lumbar_rotation 0;1;0 -90;90
translationl 1,00 -
translation2 0;1;0 -
translation3 0;0;1 -
Cintura Cintura ground_pelvis pelvis_tilt 0;0;1 -90;90
Pélvica Pélvica (Inclinagéo
anterior/posterior)
pelvis_list 1;0;0 -90;90
(Inclinacéo lateral)
pelvis_rotation 0;1,0 -90;90
pelvis_tx 1;0;0 -1;1
(Deslocagéo 6
posterior/anterior)
pelvis_ty 0;1,0 -1;2
(Deslocacao
inferior/superior)
pelvis_tz 0;0;1 -11
(Deslocacao
esquerda/direita)
Anca (lado hip_r hip_flexion_r 0;0;1 -120;120
direito) (Extenséo/Flexao)
hip_adduction_r 1;0;0 -120;120
(Abducdo/Aducao)
hip_rotation r 3 0;1;0 -120;120
translationl 1,0,0 -
translation2 0;1,0 -
translation3 0;0;1 -
Anca (lado hip_|I hip_flexion_| 0;0;1 -120;120
esquerdo) (Extenséo/Flex&o)
hip_adduction_| -1;0;0 -120;120
(Abducdo/Aducéo)
hip_rotation | 3 0;-1;0 -120;120
translationl 1,0;0 -
translation2 0;1,0 -
translation3 0;0;1 -
*Flexado/Extensdo lombar corresponde ao limite angular entre -90° e +90°,

respetivamente. O mesmo se aplica aos restantes movimentos.

O modelo é composto, também, por controladores de reflexos musculares, tais como
0s que controlam os movimentos de inversdo e eversao da articulacdo subtalar. Neste
caso, o controlador € uma verséo simplificada do reflexo de estiramento que é gerado
pelos fusos musculares quando detetam o alongamento das fibras, no qual o controlador
responde a velocidade do alongamento musculo-tenddo. No entanto, o modelo néo
inclui todas as estruturas passivas, como é o caso dos ligamentos, que resistem ao

movimento da articulagéo do tornozelo.
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Para além dos constituintes que foram anteriormente descritos, 0 modelo possui

ainda forcas de contacto, controladores de co-ativacdo muscular e componentes de uma

AFO, que seréo explicados promenorizadamente nos proximos subcapitulos.

O modelo foi criado com o objetivo de simular o movimento de aterragem, em queda

livre (g = -9.80665 m/s?), no solo. Para tal, foi definida, como posicéo inicial, 0 modelo

com as posi¢cdes dos segmentos de acordo com a informacéo apresentada na Tabelas

6 e 7 e nas Figuras 13, 14 e 15, e os valores do centro de massa e momentos de inércia

de acordo com a Tabela 1.

A andlise das Tabelas 6 e 7 permite interpretar a posicdo do modelo em que séo

realizadas todas as simulagdes descritas neste trabalho.

Tabela 6- Posicao inicial dos segmentos corporais coluna lombar e cintura pélvica para simular

uma aterragem.

(Deslocacao
esquerda/direita)

Segmento Desighacéao Movimentos Limite Posicao
OpenSim (designagao OpenSim) angular inicial (graus)
(graus)
Coluna back lumbar_extension (Flexao/ -90;90 0,000
lombar Extensdo Lombar)
lumbar_bending -90;90 0,000
(Flex&o Lateral)
lumbar_rotation -90;90 0,000
Cintura ground_pelvis pelvis_tilt -90;90 -12,000
Pélvica (Inclinagéo
anterior/posterior)
pelvis_list -90;90 0,000
(Inclinacéo lateral)
pelvis_rotation -90;90 0,000
pelvis_tx -1;1 0,050
(Deslocacao
posterior/anterior)
pelvis_ty -1;2 0,920
(Deslocacao
inferior/superior)
pelvis_tz -1;1 0,000
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Tabela 7- Posicéo inicial dos segmentos corporais membro inferior direito e esquerdo para
simular uma aterragem.

Segmento Designacéo Movimentos Limite Posicao
OpenSim (designacéo angular inicial
OpenSim) (graus) (graus)
Membro Anca hip_r hip_flexion_r -120;120 20,000
Inferior (Extensao/Flexao)
Direito hip_adduction_r -120;120 -1,000
(Abducéo/Aducéo)
hip_rotation_r -120;120 5,000
Joelho knee_r knee_angle_r -120;10 -20,000
(Flexdo/Extenséo)
Tornozelo ankle r ankle_angle_r -90;90 11,500
(Extensao/Flexao)
Calcaneo e Astragalo subtalar_r subtalar_angle_r -90;90 -0,030
(Everséo/lnversao)
Dedos mtp_r mtp_angle_r -90;90 0,000
(Flex&o/Extenséo)
Membro Anca hip_| hip_flexion_| -120;120 | -20,000
Inferior (Extensao/Flexao)
Esquerdo hip_adduction_| -120;120 10,000
(Abducdo/Aducao)
hip_rotation_| -120;120 5,000
Joelho knee_| knee_angle_r -120;10 -120,00
(Flex&o/Extenséo)
Tornozelo ankle_| ankle_angle_r -60;60 11,500
(Extensao/Flexao)
Calcaneo e Astragalo subtalar_| subtalar_angle_r -90;90 -0,030
(Everséol/Inversao)
Dedos mtp_| mtp_angle_r -60;60 0,000
(Flex&o/Extenséo)

Figura 13- Modelo
Biomecénico
"ToyLandingModel"
na posic¢ao inicial.
Vista anterior.

Figura 14- Modelo Biomecéanico
"ToyLandingModel" na posicéo
inicial. Vista lateral.

Figura 15- Modelo
Biomecénico
"ToyLandingModel" na
posicao inicial. Vista
posterior.
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2.4.3.Avaliacéo do risco de lesdo por inversao do
tornozelo com modelos passivos

Neste subcapitulo serdo apresentados trés cenarios de simulacdo de uma
aterragem, em queda livre, nos quais sera possivel avaliar o risco de uma lesdo por
inversao do tornozelo recorrendo a modelos passivos, que foram desde nenhum tipo de

ajuda biomecénica até ao recurso a ortoteses de tornozelo-pé (AFO) passivas.

Nos trés cenarios, a posicéo inicial sera a referida e descrita no final do subcapitulo

anterior, na Tabela 5 e visualizada nas Figuras 13, 14 e 15.

As simulacdes realizadas consistem na simulacdo de uma aterragem, em queda
livre, do modelo sobre um plano inclinado e o seu principal objetivo é analisar o potencial
risco de uma entorse por inversdo durante a aterragem e, com isso, projetar dispositivos

biomecéanicos que possam ajudar a prevenir e a mitigar este tipo de leséo.

Para representar a superficie de aterragem, a simulacgéo inclui um plano de contacto
fixo a uma plataforma que pode ser configurado em qualquer altura e posicdo em baixo

do modelo musculoesquelético (Demers et al., 2017).

Esta plataforma de contacto ira interagir com os pés do modelo que possui esferas
de contacto com o objetivo de produzir forcas de contacto entre o pé e a plataforma
(Demers et al., 2017).

2.4.3.1. Plataforma de contacto

Os modelos biomecénicos, na sua generalidade, envolvem contacto entre os
componentes do modelo, sendo esses contactos, em muitos caso, idealizados por
articulacbes ou restricbes. No entanto, as forcas de contacto reais surgem da
deformacdao local na interface entre os materiais em contacto que compdem os sistemas
biol6gicos. O Simbody fornece dois modelos de contacto que tém em conta as

deformacdes de forma a gerar forcas de contacto (Figura 16) (Sherman et al., 2011).

Um dos modelos é o de Hunt e Crossley, baseado na Teoria de Contacto de Hertz,
que, analiticamente, gera forcas e deformagfes precisas com base na teoria da
elasticidade linear, mas limitada a objetos geométricos simples, tais como planos,
esferas e elipsoides. O segundo modelo é o Modelo de Fundacao Elastico que usa
malhas para representar superficies geométricas arbitrariamente complicadas em
contacto, mas calcula deformacgfes e forcas usando um modelo elastico simplificado
(Seth et al., 2011; Sherman et al., 2011).
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Estes modelos sdo ampliados com um modelo de dissipacdo descrito por Hunt e
Crossley e um modelo de atrito de Stribek. Assim, para cada elemento de contacto é
produzida uma forca composta por trés efeitos: rigidez, dissipacao e atrito (Equacao 6)
(Sherman et al., 2011):

fcontacto = frigidez + fdissipag:éo + fatrito (6)

Figura 16- Forcas de contacto no OpenSim: a) For¢cas baseadas em esferas de contacto de Hunt
e Crossley; b) Forgcas baseadas em malhas do modelo de fundagéo elastico. Adaptado de Seth
etal., 2011

No caso deste modelo, a abordagem a questdo das forcas de contacto deve ser
realizada considerando forgas normais e tangenciais entre corpos rigidos durante o
contacto, aplicando um modelo que trata a deformag&o/impacto como um evento

continuo.

E importante ter em consideracéo que a velocidade de impacto deve ser baixa e 0
material das estruturas biolégicas tem comportamento viscoelastico por isso a
deformacédo é elevada e sao esperados coeficientes de restituicdo (energia cinética
dissipada) baixos (inferiores a 0,5). E importante, igualmente, garantir que as for¢as de

contacto, na auséncia de deformacao, sejam zero (Lankarani & Nikravesh, 1990).

Num modelo de contacto entre uma esfera e um plano, conforme Figura 17, o plano
tem deformagédo nula e € a esfera a responsavel por toda a deformacéo (Silva, 2012).
Numa abordagem bidimensional considera-se que um plano interseta a esfera no seu
centro. Antes do contacto, os dois corpos tém velocidades de contacto diferentes, v e
w. Quando o contacto é detetado d = 0, forgcas normais e tangenciais sdo aplicadas aos

corpos.
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Figura 17- Modelo de contacto esfera-superficie plana: a) antes do contacto; b) depois do
contacto. Adaptado de (Silva, 2012)

Neste modelo, a esfera é definida pelo ponto central Ps e pelo raio R. A superficie
plana é definida pelo ponto Pp e pelo vetor u, normal a superficie. A deformacéo da
esfera é considerada e o modelo de contacto de Hunt e Crossley € aplicado através da
Equacéo 7 (Lankarani & Nikravesh, 1990):

fc/i = Fuy,; =K +D(8J_) 6J.n (7)

onde f ¢ é a forca de contacto normal ao plano; F, € a amplitude da forca normal e
u_ 1 é aunidade do vetor normal & superficie no ponto de contacto; §_ L € a deformagéo
da esfera no plano normal; 6 L é a velocidade de deformacao na mesma direcdo, K é o
coeficiente de rigidez entre as superficies de contacto; D é o coeficiente de
amortecimento e o coeficiente n é responsavel pela resposta nao linear de contato em

materiais com comportamento viscoelastico (Lankarani & Nikravesh, 1990).

Para aplicar essa forga, o Simbody calcula um ponto de contato instantaneo P,
localizado ao longo da linha que separa os pontos de iniciagdo de cada superficie, com
a localizagéo exata dependente da rigidez relativa dos dois materiais de contato. Se os
materiais forem os mesmos, P estard localizado a meio caminho entre as duas
superficies. Se uma superficie € mais rigida do que a outra, P estara localizado mais
proximo da superficie ndo deformada do corpo rigido do que da superficie néo
deformada do corpo menos rigido. P determina a altura da elipse de contato ao longo
do contato normal e é o seu ponto central. A forca de contato é aplicada a cada corpo
em P ao longo do contato normal em direcbes opostas, de modo que a forca esteja

sempre a empurrar cada superficie e ndo a puxar (Sherman et al., 2011).
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Considerando algumas restricdes, a teoria de Hertz assume que a deformacéo das
duas superficies de contacto produz uma area de contacto eliptica num plano de
contacto perpendicular ao contacto normal. A forca resultante, a dimenséo da area de
contacto e a distribuicdo de pressdo podem ser determinadas pelas propriedades dos
materiais, pela geometria de contacto que nado foi deformada e pela deformacédo x. A

magnitude da for¢a pode ser calculada pela Equagéo 8 (Sherman et al., 2011):
frigidez = fuz = (540 Rl/zE*)x3/2 -

Onde R €é o raio da curvatura; E* o modulo de elasticidade e "¢" > 1 € um fator de

excentricidade com "¢" = 1 para contacto circular, crescendo lentamente em fungéo das
integrais elipticas da relacdo entre as duas curvaturas relativas. R e "¢" apenas
dependem das curvaturas da separacdo paraboloide, por isso a quantidade entre

parénteses € independente de x (Sherman et al., 2011).

Para que a dissipacdo de Hunt e Crossley seja aplicada com rigor, as velocidades
de impacto devem ser pequenas o suficiente para ndo causar deformacdo permanente
dos materiais. Tendo a magnitude da forca de rigidez sido determinada pela Equagéo

8, a forca de dissipacao pode ser calculada como (Equacédo 9)(Sherman et al., 2011):

3 .
fdissipagao = fuc = 3 frzC"% )

Sendo c* um coeficiente de dissipacdo que combina as propriedades de dissipagéo

dos dois materiais de contacto.
Assim, para as for¢as de contacto na dire¢do normal (Equacao 10),

fnormal = frigidez + fdissipagéo (10)

Por fim, a forga de atrito € calculada tendo em conta os pontos coincidentes com o
ponto de contacto P e calcula-se a velocidade relativa v do plano de contacto. Com a
taxa de deslizamento v = |v|, a magnitude da forca de atrito é determinada pela

Equacédo 11:
quac (11)

fatrito = B(V) fnorma
A forca u calcula um coeficiente de atrito que depende somente da velocidade de
deslizamento, mas que € parametrizado pelas propriedades da superficie dos materiais

em contacto: coeficiente de atrito estatico, dindmico e viscoso, e uma velocidade de

transicdo na qual o atrito estatico atinge o seu valor maximo (Sherman et al., 2011).
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No modelo apresentado, a plataforma possui massa, centro de massa, momento de

inércia, movimentos permitidos e posicao inicial que estdo expostas nas Tabelas 8 e 9.

Tabela 8- Caracteristicas da plataforma.

Segmento Desighacéo Massa Centro de Inércia (kg m?
OpenSim (Kg) Massa (m) XX yy | zz Xy | xz |yz
Plataforma platform 0,1 0;0;0 0,001 | 0,001 | 0,001 | 0,0 0,0 ]0,0
Tabela 9- Movimentos e posic¢édo inicial da plataforma.
Segmento Movimentos Limite angular Posicao
(designacdo OpenSim) (graus) inicial
(graus)
Plataforma platform_rx -180;180 20.000
(adngulo plano frontal)
platform_ry -180;180 0.000
(&ngulo plano transversal)
platform_rz -180;180 0.000
(angulo plano sagital)
platform_ty -5;1 -0.500
(Deslocacéo inferior/superior)

Os segmentos que possuem as esferas de contacto sdo os indicados na Tabela 10,

onde € mencionado o tipo de contacto esfera/superficie plana e respondem aos valores

dos parametros de contacto exposto na Tabela 11 e utilizados nas Equacgdes de (7) a

(11). As Figuras 18 e 19 mostram as superficies de contacto do pé e a plataforma,

respetivamente.

Tabela 10- Localizacéo das geometrias de contacto no modelo computacional.

Segmento Tipo de Desighacéao Orientacéao Localizacéo
geometria OpenSim
contacto
Plataforma Plano platform 0;0;-1,57079633 0;0;0
Pé Calcéaneo Esfera calen_r 0;0;0 0,01;0,01;-0,005
direito e (heel_r)
Metatarsos
Dedos Esfera toes_r 0;0;0 -0,005;0,005;-0,03
(1° e 5°) (ball_big toe 1)
Esfera toes_r 0;0;0 -0,04;0,005;0,04
(small_toe_r)
Pé Calcaneo Esfera calen_| 0;0;0 0,01;0,01;0,005
esquerdo e (heel_l)
Metatarsos
Dedos Esfera toes_| 0;0;0 -0,005;0,005;0,03
(1° e 5°) (ball_big_toe 1)
Esfera toes_r 0;0;0 -0,04:0,005;-0,04
(small_toe_1)
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Tabela 11- Pardmetros de contacto entre os pés e a plataforma utilizados na teoria de Hunt e

Crossley.
Contacto Segmentos Parametros de Contacto
envolvidos Rigidez Dissipacdo | Coeficiente | Coeficiente | Coeficiente
(G/Pa) (s/m) de atrito de atrito de atrito
estatico dindmico viscoso
Platform, 100000000 0,5 0,9 0,9 0,6
Pé direito- hell_r,
Plataforma | ball_big_toe_r,
small_toe_r
pé Platform, 100000000 0,5 0,9 0,9 0,6
esquerdo- hell_l,
Plataforma | ball_big_toe |,
small_toe |

Figura 18- Superficies de contacto do pé do modelo biomecanico.

Figura 19- Superficies de contacto: plataforma e pé direito na posicao inicial da simulagéo.
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2.4.3.2. Cenario de simulacado “Sem Assisténcia”

Neste primeiro cenéario, o objetivo da simulacdo € verificar como € que uma
aterragem, em queda livre, sobre uma superficie inclinada, sem recurso a nenhum tipo
de dispositivo biomecanico para auxiliar e prevenir o movimento, afeta o angulo de

inversao do tornozelo e potencia uma leséo.

As posicdes iniciais do modelo e da plataforma sao as apresentadas nas Tabelas 5
e 7. As coordenadas da plataforma e do membro inferior esquerdo estao bloqueadas de
forma a que, no caso das primeiras, a plataforma n&o caia ou gire com o impacto, € no

caso das segundas, que esse membro néo interfira no movimento durante a aterragem.

Tendo em conta a informagédo acima referida, foi realizada uma simulagédo do
movimento pretendido, com um tempo de simulagéo de 0,4 segundos, e obtido grafico
a partir do OpenSim (Figura 20) que relaciona o angulo da articulagdo subtalar do
membro inferior direito (que nos informa sobre o angulo de inverséo do tornozelo) com

o tempo da simulacao.
| 5] Plotter = =

Angulo da articulagao subtalar (inversao) durante a aterragem
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Figura 20- Gréafico com o valor do angulo de inverséo do tornozelo apds a execugao da simulacdo
sem assisténcia.

Como é possivel observar no grafico, nesta simulacdo, no momento em que o pé

direito tocou na plataforma (aproximadamente, instante t=0,35s), e que corresponde ao

42



valor méximo do angulo da articulagédo subtalar, este foi de cerca de 50 graus, o que,
tendo por base a informacao de que &ngulos de inversao superiores a 25 graus podem
provocar lesdo por inversdo do tornozelo (Lapointe et al., 1997; Siegler et al., 1990),

ocorreria uma lesdo se nos deparassemos na realidade com uma situacao igual a esta.

2.4.3.3. Cenario de simulacdo com uma AFO semi-rigida
passiva

O objetivo deste segundo cenério é, igualmente, verificar como € que uma
aterragem, em queda livre, sobre uma superficie inclinada, afeta o angulo de inversao
do tornozelo e potencia uma leséo, mas desta vez recorrendo a uma AFO semi-rigida,
sem alteragfes na rigidez translacional inicial do modelo, que em diante se designara
por “AFOsoft”.

Nesta simulag@o a posi¢éo inicial do modelo e da plataforma é igual a que vem
sendo descrita, no entanto foram acrescentados novos componentes ao modelo, tais

como, a AFO.

A ortétese é constituida pelos componentes com as caracteristicas exibidas nas
Tabelas 12 e 13.

Tabela 12- Caracteristicas dos componentes da AFO.

AFO Designacéo Massa Centro de Inércia (kg . m2)
OpenSim (Kg) Massa (m) XX vy 27 xy | xz |yz
Pé r_AFO_ 1.5 0,08;-0,050;0 | 0,005 | 0,0125 | 0,014 | 0,0 | 0,0 | 0,0
footplate
Perna r_AFO_ 1.25 0;0,25;0 0,02 0,005 | 0,02 | 00|00 |00
cuff
Tabela 13- Localizacéo dos constituintes da AFO.
AFO Designacéo Ligacao Localizacao Orientagéo Localizac&o em
OpenSim modelo relacéo ao ponto de
ligacéo
pé r_AFO_ calen_r -0,04877;- 00;0 0;0;0
footplate 0,04195;0,00792
Perna r_ AFO_ tibia_r 0;0;0 0;0;0 0;-0,43;0
cuff

A AFO do modelo é, desta forma, composta por uma placa rigida acoplada ao pé e
um segmento rigido na zona posterior da perna conectada a tibia e ao perénio. Estas
duas pecas estdo ligadas uma a outra através de dois pontos articulares intitulados no

OpenSim por “bushings” e que resistem aos movimentos de rotagdo e translacéo
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verificados entre os dois componentes da AFO. O seu aspeto e propriedades podem

ser visualizadas na Figura 21 e Tabela 14.

Ponto Articular Externo

“AFO_lat_bushing”

Ponto Articular Interno
“AFO_med_bushing”

Figura 21- AFO do modelo ToyLandingModel AFO e os seus respetivos pontos articulares.
Adaptado de OpenSim.

Tabela 14- Propriedades dos pontos articulares da AFO.

Ponto Designacdo | Segmentos Rigidez Rigidez Amortecimento | Amortecimento
Articular OpenSim envolvidos | Rotacional Translacional Rotacional Translacional
da AFO (Nm/rad) (N/m) (Nm/(rad/s)) (N/(m/s))
Interno | AFO_med_ r_AFO_ (0;0; 0) 10000;10000;10000 0;0;0 0,001;0,001;0,001
bushing footplate;
r_AFO_
cuff
Externo AFO_lat_ r_AFO_ (0;0;0) 10000;10000;10000 0;0;0 0,001,0,001;0,001)
bushing footplate;
r_AFO_
cuff

Nesta situagéo foi realizada uma simulagdo com uma duracdo de 0,4 segundos,

obtendo-se o gréfico da Figura 22 que relaciona, novamente, o angulo da articulagéo

subtalar com tempo da simulagéo.

E possivel observar que o valor maximo do angulo de invers&o da articulagéo € de

sensivelmente 42 graus, o que leva a crer, considerando o limite dos 25 graus, que aqui

também ocorreria uma lesao.
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Figura 22- Gréfico com o valor do angulo de inversdo do tornozelo apds a execucédo da
simulac&o com a AFOsoft.

2.4.3.4. Cenario de simulagcdo com uma AFO rigida passiva

Este terceiro cenario com modelos passivos pretende realizar uma simulagédo igual
a do ponto 4.3.3. mas modificando as propriedades de rigidez da ortétese, mais

propriamente, da rigidez translacional.

O principal intuito é analisar o efeito do aumento de dez vezes da rigidez
translacional dos pontos articulares da AFO sobre o angulo de inversdao do pé que
contacta com a plataforma (Figura 23). Assim, neste cendrio a AFO possuira rigidez
translacional de (100000; 100000; 100000) (N/m) e designar-se-a por “AFOrigida”.

O grafico da Figura 22 mostra-nos que na simulagéo o valor maximo do angulo de
inversao é de mais ou menos 21 graus, o0 que revela que neste caso a ortétese, com a
alteracdo da sua rigidez, passou a ter capacidade para limitar este angulo e conseguiu

impedir um valor de pico que levasse a uma entorse.
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2.4.4.Avaliacéo do risco de lesdo por inversao do
tornozelo com modelos ativos

Na maioria dos casos, as ortéteses prescritas para lesbes do tornozelo sdo

dispositivos passivos cujo objetivo € prevenir o movimento e acoplar a articulagéo.

Com o desenvolvimento de AFO ativas é possivel incorporar esses dispositivos para

a ajudar na reabilitacdo, treino e otimizacdo do movimento.

Face ao exposto, neste subcapitulo serdo apresentados dois cendrios de simulacao
de uma aterragem, em queda livre, com o intuito de avaliar, novamente, o risco de uma
les@o por inversao do tornozelo recorrendo, desta vez, a modelos ativos como uma AFO

ativa e a co-ativagdo muscular.

A posicdo inicial do modelo e da plataforma volta a ser a mesma, sendo
acrescentadas algumas alteragfes ao modelo tendo em consideracdo os objetivos de

cada simulacao.

2.4.4.1. Cenario de simulacdo com uma AFO ativa

Neste cenario, a ortétese utilizada possui um motor localizado na articulagdo do
tornozelo que controla o &ngulo desta articulagdo e com uma forca ideal (forca méaxima

produzida pelo atuador) de 100 N.

O desafio é optimizar o tempo e o nivel de ativacdo da ortétese com o propésito de
prevenir a lesdo. De forma a especificar o torque produzido pelo atuador da AFO e
executar a simulagdo pretendida é necessério recorrer a ferramenta “dindmica de

avango” (Forward Dynamics Tool).

A ferramenta “dindmica de avang¢o” pode ser usada para determinar grandezas que
ndo podem ser facilmente mensuradas, tais como a forgca muscular. Esta ferramenta
usa a excitacdo muscular como dados de entrada para calcular os movimentos corporais
correspondentes, e é resultado da integracdo de equacdes diferenciais que definem a
dindmica de um modelo musculoesquelético. Um modelo mateméatico baseado na
segunda lei de Newton descreve como € que as coordenadas e velocidades se alteram

devido a aplicacéo de for¢cas e momentos (Equacgéo 12) (Hicks, 2012d):

i= M@ {r + Cq.9 + G(q) + F} (12)

Sendo § as coordenadas de aceleracdo, 7 a forca de Coriolis, C(q,q) as forcas

graviticas que sdo funcdo das coordenadas (q) e das suas velocidades (q), G(q)
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representa a forca de gravidade e F representa as outras forcas que podem ser

aplicadas ao modelo e [M (q)]~! é a inversa da matriz de massa.

Os momentos musculares 7, séo resultado da multiplicagdo das distancias R(q)
pelas forgas musculares f; f depende das ativagdes musculares a, do comprimento das
fibras musculares I e das velocidades i. As velocidades das fibras musculares s&o
governadas pela dindmica de ativacdo muscular A que é depende das ativacdes
musculares e comprimentos das fibras, coordenadas e velocidades. A dinamica da

ativacdo A descreve como € que as taxas de ativacdo a respondem a ativacdo de
entrada x (Equacoes 13, 14 e 15, respetivamente) (Hicks, 2012d).

™m = R@If@LD (13)
I=A@lLaqq (14)
a= A(a,x) (15)

Desta forma, uma simulagdo com base nesta ferramenta corresponde a integragéo
de equacdes dinAmicas do modelo partindo de um estado inicial especificado pelo
utilizador. Depois de aplicar os controlos sdo calculadas as taxas de ativacao,
velocidades da fibra muscular e as aceleragbes. De seguida, sdo determinados por
integracdo numérica novos estados que se afastam dos iniciais por um pequeno
intervalo de tempo. Este processo € repetido até que a simulagdo termine (Hicks,
2012d).

Os dados de entrada usados neste modelo foram (Hicks, 2012c):

e Controlos.xml: ficheiro com a histéria temporal dos controladores para
musculos ou momentos  articulares, e €& designado por
“ActiveAFO_Controls.xml”

o Estados.sto: ficheiro com a informacé&o sobre dos estados iniciais do modelo
(dngulo das articulagbes, velocidades articulares, ativacbes musculares e
comprimentos das fibras). Neste modelo ndo foi especificado nenhum
ficheiro, por isso 0 programa assume que a simulacdo comeca a partir da

posicéao inicial pré-definida.

A execucdo desta ferramenta permite analisar varios parametros, como por
exemplo, Cinematica com o registo de coordenadas, velocidades e aceleracdes

generalizadas; Cinematica Corporal com dados sobre posic¢des, orientacao do centro de

massa, com respetivas velocidades e aceleracdes (linear e angular); Atuadores com

registo de forca generalizada, velocidade e poténcia de cada atuador. A forca
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generalizada pode ser uma for¢a (N) ou um momento (Nm), a velocidade pode ser linear
(m/s) ou angular (°/s) e a poténcia (Watts) que pode ser negativa caso o atuador esteja
a absorver energia do modelo ou positiva se estd a fornecer energia, Reacdes
articulares com informacédo sobre os valores das cargas sujeitas pelas articulacbes
(Hicks, 2012b).

Apo6s a selecdo dos dados de entrada anteriormente descrita, uma nova ferramenta
foi aberta, o “Editor de Excitagbes” (Excitation Editor) que nos informa sobre a excitacéo
de um atuador, neste caso o “ActiveAFO” em relagéo ao tempo (0 a 0,4 segundos, que

foi o intervalo de tempo definido) (Hicks, 2012a).

Esta ferramenta permite analisar e editar os padrées de excitacdo de atuadores
(controladores), podendo ser Util quando séo especificados valores de entrada para uma
simulacdo por Dindmica de Avanco ou para analisar os dados de saida de um algoritmo
de controlo que resolve excitacdes musculares (por exemplo, o Computed Muscle
Control). Ora, apesar de se intitular “Editor de Excita¢des”, esta pode ser usada para
visualizar e editar qual forma de onda de controladores que estejam no formato de
arquivo do OpenSim (.xml) (Hicks, 2012a).

Inicialmente, o modelo da AFO estava configurado para ter excitagdo do seu
atuador a zero, conforme Figura 24. Usando a ferramenta “Editor de Excitacdes” é

possivel alterar o nivel e tempo durante o qual o atuador esta sob excitagéao.

2, Excitation Editor: Editing file ActiveAFO_Controls.xml = =
Load... Save Save As Mew. .. Save Layout... Load Layout... Help
Excitation Columns |4 Column 0 =
Column 0 -

: ActiveAFO

L@ ActiveAFO U d=lelals]
0.29000
0.2o000
0.7000
0.5000
0.5000
0.4000
0.3000
0.2000
0.1000
0.0000 B o]

0.00 0.05 0.10 0.15 0.z20 0.25 0.20 035 0.40 [}
£ >
Operations on Selected Points Display Preferences
Set selected points to oK Curve Shapes Shading Opt...
Control MinMax
Remove selected points Minimum
Madmum
< >
Backup Restore
FY v b4

Figura 24- Configuracao inicial dos valores de exitacdo do atuador "ActiveAFQO".
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Como ja foi referido, o desafio neste cenério de simulagéo é configurar o tempo e 0
nivel de ativacdo e rigidez da ortétese para otimizar o seu design e conseguir atingir

valores para o angulo de inversdo do tornozelo que ndo sejam reflexo de uma leséo.
Para tal foram considerados os seguintes critérios:

e Nivel de rigidez que permita um maximo conforto e baixos custos de
material- rigidez translacional alterada para 100000 N/m nos pontos
articulares interno e externo;

e Menor torque necessario para ativar o atuador da AFO (com um motor
pegueno e compacto);

e Intervalo de tempo minimo durante o qual a ortétese esta ativa (para
maximizar o tempo de vida da bateria) - o atuador “ActiveAFO” deve estar
ativo durante o periodo de tempo que antecede e ocorre o contacto do pé
com a plataforma. O padréo de excitagdo foi alterado da seguinte forma: o
controlador estaré ativo entre os 0,30 e os 0,40 segundos, instantes que de
acordo com os gréficos se verifica 0 aumento do valor do angulo e depois a
sua diminuicao imediatamente apos o contacto, sendo definido um nivel de
excitacdo de 0.100. Para o instante 0,34 segundos, o nivel de excitacdo
instalado foi de 0,1500 uma vez que é o momento exato do apoio do pé
devendo, por isso, haver uma maior atencdo para que o angulo de inverséo
seja 0 menor possivel (Figura 25).

(£ Excitation Editor: Editing file ActiveAFO_Controlsxml -a

Load... Save Save As New... Save Layout... Load Layout... Help

Excitation Columns |4 Column 0 A

aumo ] 1.0000 ActiveAFO
Lo @ ActiveAFO 1.0000
0.0500
0.0000
0.8500
0.8000
0.7500
0.7000
0.6500
0.8000
0.5500
0.5000
04500
04000
0.3500
0.2000
0.2500
0.2000

0.1500
0.1000
0.0500
0.0000

-0.0500
[E}

000 0.025 0.050 0.075 0.100 0.125 0.150 0.175 0.200 0.225 0.250 0.275 0.300 0.325 0.350 0.375 0.400 v
< >

Operations on Selected Paints Display Preferences
Set selectzd points to oK Curve Shapes Shading Opti...
Control MinMaxc
Remove selected points Minimum
Maximum
< >
Backup Restore

v

Figura 25- Padrdo de excitacdo do atuador "Active AFO" para este cenario.
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O gréfico da Figura 26 mostra que nesta simulacdo o valor maximo do angulo de
inversdo é de cerca de 20 graus, por isso os critérios estabelecidos possibilitam a
ortétese a capacidade para limitar este angulo deste movimento. E de notar que a

medida que o0s cenarios se vao executando o valor de pico do angulo de inversdo vai

diminuindo progressivamente.

| £] Plotter = =

Angulo da articulacédo subtalar (inversao) durante a aterragem
200 ;
175
— 150
EI
™ 125
=
m
100
L -
= — AF Qativa
= 75
= 1
= |
50
25
oo /\__,———-—-—-__.—_______
0.00 0.05 0.10 0.15 0.20 0.25 0.20 0.35 0.40
time
.
Curve Add Curves List
Curve MName subtalar_anale_r | Angulo da articulacdo subtalar (invers3o) dur
Yoo .|
Y-Quantity... subtalar_angle_r
< >
X-Quantity... time
Advanced... Delete Properties. ..
Help

Figura 26-Gréfico com o valor do angulo de inverséo do tornozelo apds a execug¢do da simulacao

com a AFQOativa.

2.4.4.2. Cenario de simulagcdo com co-ativacdo muscular

A co-ativagdo muscular consiste na ativagdo simultdnea de grupos musculares
agonistas e antagonistas a volta de uma articulacdo, e é uma estratégia importante e
comum para o controlo do movimento voluntario dos seres humanos, tendo sido
observada numa ampla variedade de condi¢gbes que incluem a locomocao, atividades
isométricas e funcionais, tarefas de baixa e alta preciséo, posicao ortostatica, lesdes do
sistema nervoso central, estabilizacdo lombo-pélvica, entre outros (Ervilha, Graven-

Nielsen, & Duarte, 2012).

O primeiro impacto com uma perturbagéo inesperada resulta, normalmente, numa
resposta muscular exagerada, que contém uma componente de postura e de
sobressalto. A primeira é gerada para manter a estabilizagdo da cabeca e tronco, a
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segunda, quando adicionada a resposta postural causa uma resposta muscular de corpo
inteiro. Esta exposicao inicial envolve a co-ativacdo dos grupos musculares agonistas e
antagonistas do segmento que experiencia o maior impacto. Apos repetidas exposicdes
a esse estimulo, é criada uma habituacdo, podendo, em alguns casos, haver
desaparecimento da resposta muscular antagonista, ficando a resposta do musculo
agonista sintonizada para restaurar o equilibrio ou a postura, sem alterar a postura inicial
(Blouin, Descarreaux, Bélanger-Gravel, Simoneau, & Teasdale, 2003; Siegmund,

Blouin, & Inglis, 2008).

No caso da musculatura do tornozelo, intervengbes neuromotoras, que retém a
coordenacdo muscular, podem proteger o tornozelo. Treinos de equilibrio em
superficies instaveis, com combinacéo de forca, conseguem diminuir a percentagem de

lesGes recorrentes no tornozelo (Demers et al., 2017).

Os individuos podem modular a rigidez do tornozelo co-ativando os muasculos em
antecipacdo a aterragem. A co-ativacdo muscular, especialmente dos musculos
inversores e eversores, pode reduzir a inversao da articulacao. A rigidez é a propriedade
mecanica que determina com que eficacia as forcas externas aplicadas sobre o sistema
esquelético sdo absorvidas ou transmitidas pelos tecidos moles das articulagdes. A
rigidez muscular descreve as propriedades expostas pelos tecidos musculares,
enquanto que a rigidez articular abarca propriedades de todas as estruturas localizadas
dentro e a volta da articulacdo, tais como, musculos, tenddes, pele, tecido subcutaneo,
fascia, ligamentos, capsula articular e cartilagem (Riemann, DeMont, Ryu, & Lephart,
2001).

A rigidez articular abrange fatores passivos associados a cada estrutura, como por
exemplo, a viscoelasticidade, mas também fatores de influéncia neural sobre cada
musculo articular. Pode-se considerar que existem influéncias neurais intrinsecas
representadas pelo nivel de ativacdo muscular (nidmero de pontes cruzadas de actina-
miosina) existentes num dado instante, e influéncias neurais extrinsecas representadas
pela chegada de uma ativacao reflexiva em resposta a um estimulo sensorial (Riemann
et al., 2001).

Neste cenério, 0o modelo possui dois controladores que definem o nivel de excitacdo
dos musculos eversores e inversores. Inicialmente, os controladores estdo desativados.
Ao ativa-los, podemos explorar o efeito do aumento da co-ativagdo muscular na inversdo
do tornozelo. Os controladores de co-ativacdo operardo em conjunto com 0s
controladores reflexos do modelo que foram vistos em ac¢éo nas simulacdes anteriores

e ativam-se com base no estiramento de toda a unidade musculo-tenddo. O nivel de
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excitacdo do musculo é proporcional, através de um ganho, a taxa de alongamento do
atuador muscular.

O modelo encontra-se, igualmente, na posicéo padréo, conforme Tabelas 6 e 7, e
possui as mesmas caracteristicas que o do ponto 4.3.2., ou seja, do cenario sem
assisténcia. O ganho do controlador é de 0,85. Os musculos abrangidos pelos

controladores e os valores da constante de controlo estao descritos na Tabela 15.

Tabela 15- Muasculos abrangidos pelo controlador de co-ativacdo muscular e o valor das suas
constantes de controlo.

Grupo muscular Musculos (designacdo OpenSim) Constante de controlo (inicial)

Inversores ext_hal_r 0,1
flex_dig_r
flex_hal_r
tib_ant_r

tib_post r
Eversores ext_dig_r 0,3
per_brev_r
per_long_r
per_tert_r

O gréafico da Figura 27 demonstra que a co-ativagdo muscular dos inversores e
eversores consegue retardar o aumento do angulo de inversao do tornozelo apds o
contacto do pé com a plataforma.
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Angulo da articulagéo subtalar (inversio) durante a aterragem
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Figura 27- Gréfico com o valor do angulo de inversdo do tornozelo apds a execucédo da
simulagdo com os controladores de co-ativagdo muscular ativos.
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2.4.5.Design of Experiments

Dentro da teoria da otimizacao, uma simulagéo € uma série de testes nos quais as
variaveis de entrada sdo alteradas de acordo com uma determinada regra com o
objetivo de identificar as razbes para as mudancgas na resposta de saida (Cavazzulti,
2013).

O Design of Experiments (DoE) consiste numa estratégia concebida para minimizar
0 numero de analises necessarias para identificar o espaco multidimensional, sendo o
seu objetivo produzir superficies n-dimensionais com caracteristicas suaves para
melhor entender a variabilidade da funcdo com as variaveis de projeto, e utilizando
Central Composite Design (CCD) (Carvalho, Milho, Ambrosio, & Ramos, 2017).

O processo completo requer que sejam identificados um nimero de pontos que se
definem como célula CCD, conforme Figura 28; que os coeficientes da superficie de
resposta quadrética sejam calculados para identificar a funcéo de resposta superficial;
e o problema de otimizacao é resolvido tomando a funcao de resposta de superficie com

representante da resposta detalhado do modelo (Carvalho et al., 2017).

l

// /1

N
W

Figura 28- Célula do Central Composite Design (CCD). Retirado de (Carvalho et al., 2017)

O CCD é um processo usado para definir pontos de dados, ou seja, conjuntos
de variaveis de projeto, para realizar um nimero apropriado de simulagdes numéricas
permitindo a adaptagdo de uma superficie polinomial através da resposta obtida. Com
o proposito de identificar os diferentes projetos requeridos para realizar as simulagfes
numeéricas, as variaveis de projeto k, ou seja, os parametros de modelagem, devem ser

designadas como t;, i=1, ..., k. Os valores inicias para as variaveis de design, definidas
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como t°, serdo os parametros usados no modelo de referéncia. O intervalo das variaveis
de projeto deve ser tal que t™" < t; < tM**, Assim, um conjunto de variaveis codificadas,
definidas como x, i=1,..., k, é obtido escalando e tornando as variaveis de projeto

adimensionais:

0
t: — t
X,=——Li=1,.k (16)
Si
onde a inclinacdo s; € obtida para cada variavel usando o valor superior da variavel de

design junto com o valor superior da variavel codificada, ou seja,

MAX _ 10
si=——— =1,k (17)

O CCD define as coordenadas das variaveis codificadas em k necessarias para
realizar n simulagdes numéricas que permitem a identificacdo da superficie de resposta
guadratica. O numero de simula¢des necessarias para calcular todos os parametros da
superficie quadratica sao

n=1+2k+ 2k (18)

No caso da aplicacdo de 3 variaveis de projeto, k=3, através da Equacgéo (18) é
definido o numero de simulacdes a realizar para identificar a superficie de resposta

guadratica, que corresponde a 15 simulacdes.

As coordenadas das variaveis codificadas usadas em cada simulagao sé&o os pontos
representados na Equacao (19), que correspondem aos vértices e ao centro do cubo e

0S pontos no eixo que passam pelo centro do cubo deparam-se com uma coordenada

igual aa = [2¥]"*, sendo a = 1,682. A matriz dos parametros de design codificados,

denotada por D com a dimensao (n X k), € escrita como

o S S S
S e e e e e e e e

1
1
1
1
1
1
1
1
0
0
0

D= (19)
1.682
1.682 0
0 1.682
0 1.682 0
0 0 1.682
0 0 1.682
0 0 0
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Ao utilizar a definicdo das coordenadas das variaveis codificadas, para todos as
simulacdes dadas pela Equacéo (19), assim como a definicdo das inclinacbes, na
Equacéo (17), juntamente com os valores para as variaveis de projeto de referéncia e
respetivo intervalo de variacdo, dado na Figura 27, € possivel calcular as variaveis de

projeto a serem usadas em cada simula¢cdo numérica usando para tal a Equagéo (16).
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2.4.6.Beneficios da integracdo da simulacdo biomecanica
com programa de saude e condicionamento fisico

Os objetivos da biomecénica, quando aplicada ao desporto e ao exercicio, séo a
melhoria do desempenho e a prevencdo e reabilitacdo de lesdes. O método mais
comum de promover o desempenho em varios desportos é melhorar a técnica do atleta
visando, sempre, o desenvolvimento de técnhicas novas e mais eficientes (P. McGinnis,
2013).

A biomecanica tem o potencial de conduzir a modificagbes no treino e, assim,
melhorias na performance, bem como ajuda na identificacdo de forcas que podem
causar lesbes e na prevencdo da reincidéncia de lesdes, podendo ser usada para
fornecer as bases para alteracbes nas técnicas, equipamentos ou nos treinos,

aplicando-se quer a prevencéo quer a reabilitagdo (P. McGinnis, 2013).

Em diversos desportos, o simples ato de saltar e a sua posterior aterragem séo
extremamente importantes e, como tal, os atletas fazem esfor¢cos substanciais para
melhorar o seu desempenho. Duas formas de conseguir alcancar esse objetivo sdo
alterando as propriedades fisicas do sistema neuromuscular ou otimizando a
coordenacgdo muscular. A forca fisica pode ser aumentada, principalmente, através do
treino especifico de caracteristicas da forca neuromuscular, enquanto que a
coordenacdo muscular pode ser melhorada através de melhorias na técnica dos

movimentos (Nagano & Gerritsen, 2001).

No entanto, € dificil quantificar cada parametro neuromuscular, como a forca
muscular isométrica maxima, a velocidade maxima de encurtamento e a ativacédo
muscular maxima, sendo também complicado isolar o efeito de um Unico pardmetro em
ambiente experimental. Sendo assim, o salto vertical humano, nas suas diferentes
variantes, tem sido estudado intensamente com recurso a modelos de simulagédo de

dindmica avancada (Nagano & Gerritsen, 2001).

A vantagem dessa abordagem é a capacidade de conseguirmos colocar cada
parametro em analise sob controlo preciso e que pode ser alterado sistematicamente
(Nagano & Gerritsen, 2001).

Quer seja em treino ou condicionamento fisico, a simula¢do biomecénica apresenta-
se como uma ferramenta com potencial para a caracteriza¢do de variaveis cinematicas
e dindmicas do movimento do corpo humano, sem necessidade de ensaios
experimentais reais que envolvam individuos sujeitos a um tempo alargado de

investigacao.
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3. Metodologia

Tal como ja referido nos capitulos anteriores, o objetivo este trabalho é analisar o
potencial risco de uma entorse por inversao durante a aterragem em queda livre e, com
isso, projetar dispositivos biomecanicos que possam ajudar a prevenir e a mitigar este

tipo de lesao.

Para tal, foram executadas diversas simulacdes do movimento recorrendo aos
modelos disponiveis livremente no OpenSim designados por ToyLandingModel, e
ToyLandingModel_AFO e ToyLandingModel_active AFO.

A obtencdo dos resultados foi realizada através de uma analise de sensibilidades

de alguns parametros descritos nos pontos 4.4. e 4.5., tais como:

e Massa da AFO;

¢ Rigidez Translacional da AFO;
¢ Nivel de Excitacdo da AFO;

e Forga ideal do motor da AFO;

e Constantes de ativagdo muscular.

Partindo destes parametros foram analisadas variacdes de -5%, -10%, -20%, -50%,

+5%, +10%, +20% e +50% em relagéo ao valor base definido para cada um.

Uma vez que o modelo permitia fazer simulagbes com uma AFO passiva e com
uma ativa, e sem nenhum dispositivo biomecénico, as variagcbes destes parametros
foram investigadas em cada tipo de ortétese e, no caso do modelo “Sem Assisténcia”,

para as contantes de co-ativagdo muscular.

Para responder a pergunta “Sera a massa da AFO um fator importante na
diminuicdo do angulo de inversdao?”, a massa da pec¢a da perna e do pé sofreu variacdes
de aumento e diminuicdo dos seus valores de acordo com as percentagens
apresentadas anteriormente. Esta pergunta foi colocada tanto para o modelo com a AFO

passiva como para o da ativa, conforme a Tabela 16.

Tabela 16- Valores das varia¢des da massa da AFO no modelo ativo e passivo.

Massa Valor Base -5% -10% | -20% | -50% +5% +10% | +20% | +50%
AFO (Kg)

Pé 1,5 1,425 1,35 1,2 0,75 1,575 1,65 1,8 2,25

Perna 1,25 1,1875 | 1,125 1 0,625 | 1,3125 | 1,375 15 1,875
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No caso da rigidez translacional da ortotese, a questao colocada foi “Sera este
parametro um ponto influenciador para a prevencdo da inversao do tornozelo numa
aterragem?” e as articulagbes em questdo foram as interna e externa do tornozelo da
AFO e que ligam as duas pecas da ortotese. Os valores de base usados (10000 N/m e
100000 N/m) dizem respeito aos valores referidos num tutorial do OpenSim criado o
modelo utilizado. Nas Tabelas 17 a 20 apresentam-se 0s valores das varia¢des do valor

base para cada simulacao.

Tabela 17- Valores das variacdes (-) da rigidez translacional da AFO no modelo ativo e passivo.

Rigidez Pontos Valor -5% -10% -20% -50%
translacional (N/m) Articulares Base
(N/m)
X AFO_med_ 10000 9500 9000 8000 5000
bushing;
y AFO_lat_ 10000 9500 9000 8000 5000
bushing
z 10000 9500 9000 8000 5000

Tabela 18- Valores das variacdes (+) da rigidez translacional da AFO no modelo ativo e passivo.

Rigidez Pontos Valor +5% +10% +20% +50%
translacional Articulares Base
(N/m) (N/m)
X AFO_med_ 10000 10500 11000 12000 15000
bushing;
y AFO_lat_ 10000 10500 11000 12000 15000
bushing
z 10000 10500 11000 12000 15000

Tabela 19- Valores das variacdes (-) da rigidez translacional da AFO no modelo ativo e passivo.

Rigidez Pontos Valor -5% -10% -20% -50%
translacional Articulares Base
(N/m) (N/m)
X AFO_med_
bushing; 100000 95000 90000 80000 50000
y AFO_lat_
bushing 100000 95000 90000 80000 50000
z 100000 95000 90000 80000 50000

Tabela 20- Valores das variacdes (+) da rigidez translacional da AFO no modelo ativo e passivo.

Rigidez Pontos Valor +5% +10% +20% +50%
translacional Articulares Base
(N/m) (N/m)
X AFO_med_
bushing; 100000 105000 110000 120000 150000
y AFO _lat_
bushing 100000 105000 110000 120000 150000
z 100000 105000 110000 120000 150000
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Os parametros “Forca Ideal do Motor” e “Nivel de excitagdo da AFO” foram apenas
testados para a AFO ativa. Relativamente a forca do motor, as variagdes do seu valor
sdo apresentadas na Tabela 21, cujo valor base é o definido pelos autores do modelo.
Quanto ao nivel de excitacdo, os seus valores foram definidos tendo por base algumas
tentativas para definir um padrdo de excitacdo que permitisse obter um angulo de

inversdo da articulacéo subtalar inferior a 25 graus, conforme Tabela 22.

Tabela 21- Valores das variacdes da for¢a ideal do motor da AFO no modelo ativo.

Forca Motor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Valor Base

(N)

100 95 90 80 50 105 110 120 150

Tabela 22- Valores das variacdes do nivel de excitacdo da AFO no modelo ativo.

Nivel Excitagéo
Valor Base -5% -10% | -20% | -50% +5% +10% | +20% | +50%
0,1 0,095 0,09 | 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
0,15 0,1425 | 0,435 | 0,22 | 0,075 | 0,575 | 0,165 0,18 0,225
0,1 0,095 0,09 | 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15

Quanto as constantes de ativacao muscular, estas foram testadas no modelo que
nao possuia henhum dispositivo biomecanico. Os valores bases para as constantes dos
musculos inversores e eversores usados sao os definidos pelos autores do modelo. As

suas variacoes estdo apresentadas na Tabela 23.

Tabela 23- Valores das variacbes das constantes de ativacdo muscular no modelo sem
assisténcia.

Constantes Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% | +20% | +50%
Base

Mdusculos

Inversores 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15

Mdusculos

Eversores 0,3 0,285 0,27 0,24 0,15 0,315 0,33 0,36 0,45

As ferramentas do OpenSim utilizadas nas simulagbes efetuadas foram o “Plot”, o
“Excitation Editor” e a “Forward Dynamics”. A ferramenta “Plot” permite a criagéo de
graficos, usando os valores da simulagéo efetuada e, com isso, analisar dados relativos
a angulos articulares, momentos de for¢ca, comprimentos, forcas, entre outros. O
“Excitation Editor”, como ja foi abordado neste trabalho, possibilita visualizar e editar a

forma de onda dos controladores que estejam no formato de arquivo do OpenSim. A
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“Forward Dynamics” utiliza a excitagdo muscular como dados de entrada para calcular
0S movimentos corporais correspondentes e definir a dindmica de um modelo

musculosquelético.

Para todas as simulacdes foi criado um gréfico que relacionava o angulo da
articulacdo subtalar com o tempo da simulacdo uma vez que o grande objetivo do
trabalho é verificar alteracdes no valor maximo desse angulo aquando da aterragem no
solo do modelo. Nas simulagdes com recurso ao modelo da AFO ativa, as ferramentas
“Excitation Editor” e “Forward Dynamics” foram utilizadas para definir as propriedades

da simulacéo antes da mesma ser corrida.

As Figuras 29 a 38 mostram o0 movimento e posicdo do modelo em diferentes
instantes de tempo durante a queda livre. E possivel observar que aquando do apoio da
perna direita sobre a plataforma existe a ativagdo muscular de alguns musculos que
alteram a sua cor de azul para vermelho. Na Figura 35 e 36 vemos 0 uso da AFO para
prevenir 0o movimento de inversdo excessivo e, nas Figuras 37 e 38, é possivel observar

a posicado do pé no modelo sem dispositivos biomecéanicos.

Figura 29- Posi¢éo do modelo
ToyLandingModel_AFO no instante t=0s.
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Figura 30- Posi¢do do modelo
ToyLandingModel_AFO no instante t=0,2s.

Figura 31- Posi¢éo do modelo
ToyLandingModel_AFO no instante t=0,3s.

63



Figura 32- Posi¢do do modelo

ToyLandingModel_AFO no instante t=0,35s.

Figura 33- Posic&do do modelo
ToyLandingModel_AFO no instante t=0,4s.
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Figura 34- Posic&do do modelo
ToyLandingModel_AFO no instante t=0,4s. (1)

Figura 35- Posicdo do modelo
ToyLandingModel_AFO no instante t=0,4s. (2)
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Figura 36- Posicdo do modelo ToyLandingModel_AFO
no instante t=0,4s. (3)

Figura 37- Posi¢do do modelo ToyLandingModel no instante
t=0,35s.
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Figura 38-Posi¢do do modelo
ToyLandingModel no instante
t=0,35s. (1)

No capitulo seguinte serdo apresentados os resultados de cada uma das 216
simulacdes realizadas, cada uma num contexto especifico, mas sempre com o intuito
de descobrir qual a influéncia de cada um dos parametros em analise no aumento ou

diminui¢do do valor do &ngulo de inversdo num movimento de aterragem em queda livre.
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(Kg)

4. Resultados

Os resultados aqui apresentados foram recolhidos na sua totalidade pela discente
e correspondem aos valores usados para cada parametro avaliado e ao valor maximo

do angulo de inverséo da articulagédo subtalar resultante de cada simulacéo.

4.1. Massada AFO

Neste parametro, as simulacbes efetuadas continham apenas alteracbes nos
valores deste critério, conforme Tabela 16 e foram realizadas usando o modelo da AFO
passiva. Os resultados obtidos constam da Tabela 24 e Figura 39.

Tabela 24- Valor maximo do angulo de inversdo da articulacdo subtalar com variacdo da massa
da AFO.

Massa AFO Valor -5% -10% | -20% | -50% +5% +10% | +20% | +50%
Base
(Kg)
pPé 1,5 1,425 1,35 1,2 0,75 1,575 1,65 1,8 2,25
Perna 1,25 1,1875 | 1,125 1 0,625 | 1,3125 | 1,375 1,5 1,875
Angulo de
Inversao
(Graus) 42,3 423 | 422 | 421 40,9 42,4 42,4 42,6 42,9
2,5 43
X
2 42,5
X [ ]
X
1,5 > X X ] 42
X - = - 3
©
X = ] @
1 = 41,5
X
[ ]
0,5 41
0 40,5
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
Variagao

X Massa AFO pé (Kg) =Massa AFO perna (Kg) Angulo Inverséo (Graus)

Figura 39- Grafico do angulo de inversdo com a variagao dos valores da Massa do pé e da perna da AFO.

Os resultados mostram que a medida que os valores da massa de cada uma das
pecas da AFO aumentam ocorre um aumento do angulo de inversdo, sendo este sempre

superior a 40 graus.
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4.2. Rigidez Translacional
4.2.1. Modelo AFO Passiva

O parametro Rigidez Translacional foi analisado tendo como valores de base os

10000 N/m e os 100000 N/m, tal como esta explicito nas Tabelas 25 a 28 e Figuras 40

e 41. Os seus resultados foram:

Tabela 25- Valor maximo do angulo de inversdo da articulacdo subtalar com variacéo (-) da

Rigidez Translacional com valor base de 10000 N/m.

Pontos Articulares Rigidez translacional Valor -5% | -10% | -20% | -50%
(N/m) Base
(N/m)
X 10000 9500 | 9000 | 8000 | 5000
AFO_med_bushing; y 10000 9500 | 9000 | 8000 | 5000
AFO_lat_ bushing
z 10000 9500 | 9000 | 8000 | 5000
Angulo de Inverséo
(Graus) 42,3 42,6 | 428 | 43,3| 450

Tabela 26- Valor maximo do a&ngulo de inversédo da articulagdo subtalar com

Rigidez Translacional com valor base de 10000 N/m.

variacdo (+) da

Pontos Articulares Rigidez Valor Base | +5% | +10% | +20% | +50%
translacional (N/m) (N/m)
X 10000 10500 | 11000 | 12000 | 15000
AFO_med_bushing; y 10000 10500 | 11000 | 12000 | 15000
AFO_lat_ bushing
z 10000 10500 | 11000 | 12000 | 15000
Angulo de Inverséo
(Graus) 42,3 42,1 42,0 41,6 40,4
15000
12500 ®
g @@
3 10000 5 I-@-l O]
7500 ®
s00d ()
50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40%
Variagdo

ORigidez Translacional (x) ORigidez Translacional (y) @ Rigidez Translacional (z)

Angulo Inversio (Graus)

Figura 40- Gréfico do angulo de inversdo com a variacdo dos valores da Rigidez Translacional (valor base

10000 N/m) no modelo passivo.
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150000

125000

100000

(N/m)

75000

Os valores obtidos mostram que a medida que os valores da Rigidez Translacional

aumentam, diminui o angulo de inversdo, obtendo-se 0 menor valor precisamente na
variacdo de +50% (40,4 graus).

Tabela 27- Valor maximo do angulo de inverséo da articulagdo subtalar com variacédo (-) da
Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m.

Pontos Articulares Rigidez Valor Base | -5% | -10% | -20% | -50%
translacional (N/m) (N/m)
X
100000 95000 | 90000 | 80000 | 50000
AFO_med_bushing; y
AFO_lat_bushing 100000 95000 | 90000 | 80000 | 50000
z
100000 95000 | 90000 | 80000 | 50000
Angulo de Inverséo
(Graus) 21,0 22,0 22,5 24,0 29,7

Tabela 28- Valor maximo do angulo de inversédo da articulagéo subtalar com variagdo (+) da
Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m.

5000

©®

Pontos Articulares Rigidez Valor +5% +10% +20% +50%
translacional Base
(N/m) (N/m)
X
100000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000
AFO_med_bushing; y
AFO_lat_bushing 100000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000
z
100000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000
Angulo de
Inverséo (Graus) 21,0 20,8 20,2 19,3 16,8
(®po
27
® @ 24
@ © 21
18
15
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
Variagdo

ORigidez Translacional (x) ORigidez Translacional (y) @ Rigidez Translacional (z) ¢ Angulo Invers&o (Graus)

Figura 41- Grafico do angulo de inversdo com a variacdo dos valores da Rigidez Translacional (valor
base 100000 N/m) no modelo passivo.

71

(graus)



No caso do valor base de 100000 N/m verifica-se que a diminuicdo do angulo de
inversao ocorre, igualmente, a medida os valores da rigidez aumentam, mas neste caso
conseguiu-se atingir valores inferiores a 25 graus, com o menor valor a corresponder

também a variacdo de +50% (16,8 graus).

72



4.2.2. Modelo AFO Ativa

O parametro Rigidez Translacional foi novamente analisado tendo como valores de
base os 10000 N/m e os 100000 N/m, mas agora com o modelo ativo da ortotese

conforme as Tabelas 29 a 32 e Figura 42 e 43. Os seus resultados foram:

Tabela 29- Valor maximo do angulo de inversdo da articulacdo subtalar com variacédo (-) da
Rigidez Translacional com valor base de 10000 N/m.

Rigidez translacional | Pontos Articulares | Valor Base -5% - - -
(N/m) (N/m) 10% | 20% | 50%

X 10000 9500 | 9000 | 8000 | 5000

y AFO_med_bushing; 10000 9500 | 9000 | 8000 | 5000
AFO _lat_ bushing

z 10000 9500 | 9000 | 8000 | 5000

Angulo de Inverséo
(Graus) 42,5 426 | 42,8 | 43,3 | 45,0

Tabela 30- Valor maximo do angulo de inversao da articulagdo subtalar com varia¢do (+) da
Rigidez Translacional com valor base de 10000 N/m.

Rigidez Pontos Articulares | Valor Base | +5% | +10% | +20% | +50%
translacional (N/m) (N/m)
X 10000 10500 | 11000 | 12000 | 15000
y AFO_med_bushing; 10000 10500 | 11000 | 12000 | 15000
AFO _lat_ bushing
z 10000 10500 | 11000 | 12000 | 15000
Angulo de Inversio

(Graus) 42,5 42,1 41,9 41,6 40,4
15000 @ps
44,5
44

12500
® 43,5
® 43
£ ®
S 10000 I_@_I @) 42,5
@ 42
® 41,5
7500
41
40,5
5000 (®) 40
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
Variagao

ORigidez Translacional (x) ORigidez Translacional (y) ® Rigidez Translacional (z) < Angulo Inverséo (Graus)

Figura 42- Grafico do angulo de inversdo com a variacdo dos valores da Rigidez Translacional (valor base
10000 N/m) no modelo ativo.
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Tabela 31- Valor maximo do angulo de inversdo da articulacdo subtalar com variacdo (-) da
Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m.

Rigidez Pontos Articulares | Valor Base | -5% | -10% | -20% | -50%
translacional (N/m) (N/m)

X
100000 95000 | 90000 | 80000 | 50000

100000 95000 | 90000 | 80000 | 50000
100000 95000 | 90000 | 80000 | 50000

y AFO_med_bushing;
AFO_lat_ bushing

z

Angulo de Inverséo
(Graus) 21,0 21,9 22,5 23,9 29,7

Tabela 32- Valor maximo do angulo de inversdo da articulacéo subtalar com variacéo (+) da
Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m.

Rigidez Pontos Articulares Valor +5% +10% +20% +50%
translacional Base
(N/m) (N/m)
X

100000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000
100000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000

y AFO_med_bushing;
AFO_lat_ bushing

z
100000 105000 | 110000 | 120000 | 150000
Angulo de
Inverséo (Graus) 21,0 20,8 20,2 19,3 16,8
150000
125000 ®
: 9|2
S 100000 > ® ®
75000 ®
5000q (@)
50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40%
Variagao

27

24

21

18

15
50%

ORigidez Translacional (x) ORigidez Translacional (y) ® Rigidez Translacional (z) < Angulo Invers&o (Graus)

Graus

Figura 43- Gréafico do angulo de inversdo com a variagdo dos valores da Rigidez Translacional (valor base

100000 N/m) no modelo ativo.

Neste modelo, os resultados acima apresentados revelam a diminui¢cdo do valor do
angulo de inversdo a medida que os valores para a rigidez vao aumentando, valores

esses que vao sendo cada vez mais pequenos na simulacdo com valor base de rigidez

de 100000 N/m.

74



4.3. Forca do Motor
Esta caracteristica foi simulada quer com uma AFO ativa com rigidez translacional
de 10000 N/m quer com 100000 N/m, estando os resultados obtidos explicitos nas

Tabelas 33 e 34 e Figuras 44 e 45, respetivamente.

Tabela 33- Valor maximo do angulo de inversado da articulagdo subtalar com variagdo da Forga
do Motor com Rigidez Translacional de 10000 N/m.

Valor -5% -10% | -20% | -50% +5% +10% | +20% | +50%
Base

Forca Motor
(N) 100 95 90 80 50 105 110 120 150
Rigidez

Translacional

(x,y,2) (N/m) 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000

Angulo de
Inverséo
(Graus) 42,3 423 423 423 423 42,3 42,3 423 42,3
15000 ® 150
130
12500 ()
([ 110
® (
’g g —_
£ 20000 ] O e&0oo O [ 32
= ® 80
70
7500
[ ] 50
5000 30
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
Variagao
ORigidez Translacional em X, y e z (N/m) @ Forca do Motor (N) Angulo Inverséo (Graus)

Figura 44- Gréfico do angulo de inversdo com a variagao dos valores da For¢a do motor com Rigidez
Translacional de 10000 N/m.
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(N/m)

Tabela 34- Valor maximo do angulo de inversao da articulacédo subtalar com variacéo da Forca

do Motor com Rigidez Translacional de 100000 N/m.

Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Base
Forca Motor
(N) 100 95 90 80 50 105 110 120 150
Rigidez
Translacional
(X,¥,2) (N/m) | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000
Angulo de
Inversao
(Graus) 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3
150000 160
[ )
140
125000 { } 120
PY o
o ©® 100_
100000 ] Y o I s I R [0
oo
60
o
75000 40
20
50000 0
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%

ORigidez Translacional em X, y e z (N/m)

Variagao

® Forca do Motor (N)

Angulo Inverséo (Graus)

Figura 45- Grafico do dngulo de inversdo com a variagdo dos valores da For¢ca do motor com Rigidez
Translacional de 100000 N/m.

Nestas simulagdes que analisaram o parametro “Forga do Motor” verificou-se que

independentemente da percentagem de variagdo os valores do angulo foram sempre

iguais, sendo de 42,3 graus no caso da Rigidez Translacional de 10000 N/m e de 21,3

graus com rigidez de 100000 N/m.
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4.4. Nivel de Excitacéo

O padrao de excitagdo usado como ponto de partida para as simulacoes realizadas
foi definido ap6s vérias tentativas para conseguir baixar o angulo de inversdo do
tornozelo para valores inferiores a 25 graus. Como tal, definimos esse valor como a
base para a investigacdo, e simulamos o movimento com o padrdo de excitacdo
escolhido e com rigidez translacional da AFO com valores os 10000 N/m e 100000 N/m.
As Tabelas 35 a 39 e Figuras 46 e 47 mostram os seus resultados.

Tabela 35- Valor maximo do angulo de inverséo da articulagdo subtalar com variagdo do Nivel
de Excitacdo da AFO com Rigidez Translacional de 10000 N/m.

(N/m)

(Nivel de excitagdo)

Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Base
Nivel de
excitacdol 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
Nivel de
excitacdo?2 0,15 | 0,1425 | 0,135 | 0,12 | 0,075 | 0,1575 | 0,165 0,18 0,225
Nivel de
excitacdo3 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
Rigidez
Translacional
(x,y,z) (N/m) | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000 | 10000
Angulo de
Inversao
(Graus) 42,3 42,3 42,3 42,3 42,3 42,3 42,3 42,3 42,3
Variagdo
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
12000
40
& OO0 00 08 & (35
30
25 —
3
20 5
15
0,075 012 0135 10,1425 0,15 0,1575 0,165 0,18 0,225 10

Y
0,15

Angulo Inverséo (Graus)

2000 !
0,08 0,12
' 0,09 0,095 0,1 0,105 0,11

ORigidez translacional em x, y e z (N/m) + Nivel de excitacdo 1 e 3 XNivel de excitagdo 2

Figura 46- Grafico do angulo de inversdo com a variagdo dos valores do Nivel de Excitacdo com Rigidez
Translacional de 10000 N/m.
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120000

Tabela 36- Valor maximo do angulo de inverséo da articulacdo subtalar com variacdo do Nivel
de Excitacdo da AFO com Rigidez Translacional de 100000 N/m.

100000 "]

80000

60000

(N/m)

40000

Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Base
Nivel de
excitacdo 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
Nivel de
excitacdo 0,15 0,1425 | 0,135 0,12 0,075 | 0,1575 | 0,165 0,18 0,225
Nivel de
excitacao 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
Rigidez
Translacional
(X,¥,2) (N/m) | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000
Angulo de
Inversao
(Graus) 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3
Variagao
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
25
&l 0 8 008 8 &l .,
o
S
15__ 8
wv O
=i
23
10 <
=
<
0,075 0,12 0,135 0,1425 | 0,15 ~0,1575 _ 165 0,18 0,225 - 5

20000

%L 0,05

+ Nivel de excitagdo1e 3

ekt ok
0,12
0,08 0,09 0,09 0,1 0,105 0,11

X Nivel de excitagdo2

O Rigidez translacional em x,y e z (N/m)

0,15 %/ke

Angulo Inversio (Graus)

Figura 47- Grafico do angulo de inversdo com a variagdo dos valores do Nivel de Excitagdo com Rigidez
Translacional de 100000 N/m.

Os resultados aqui presentes mostram, tal como no ponto sobre a Forga do Motor,

gue os valores do angulo foram sempre iguais, mesmo com as oito varia¢des de valores

para os niveis de excitacdo usados. Verifica-se a obtencao de 42,3 graus no caso da

Rigidez Translacional de 10000 N/m e de 21,3 graus com rigidez de 100000 N/m.
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Tabela 37- Valor maximo do angulo de inversdo da articulacéo subtalar com variagdo exclusiva
do primeiro valor do nivel de excitagéo.

Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Base
Nivel de
excitacdol 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
Nivel de
excitacdo?2 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15
Nivel de
excitacdo3 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
Rigidez
Translacional
(x,y,2) (N/m) | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000
Angulo de
Inversao
(Graus) 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 20,6 21,3 21,3

Tabela 38- Valor méximo do angulo de inverséo da articulagdo subtalar com varia¢do exclusiva
do segundo valor do nivel de excitagao.

Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Base
Nivel de
excitacdol 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
Nivel de
excitacao?2 0,15 0,1425 | 0,135 0,12 0,075 | 0,1575 | 0,165 0,18 0,225
Nivel de
excitacao3 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
Rigidez
Translacional
(x,y,2) (N/m) | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000
Angulo de
Inversao
(Graus) 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3

Tabela 39- Valor méximo do angulo de inverséo da articulagdo subtalar com variagao exclusiva
do terceiro valor do nivel de excitacao.

Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
Base
Nivel de
excitacdo 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
Nivel de
excitacdo 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15 0,15
Nivel de
excitacao 0,1 0,095 0,09 0,08 0,05 0,105 0,11 0,12 0,15
Rigidez
Translacional
(x,y,2) (N/m) | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000 | 100000
Angulo de
Inversao
(Graus) 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3 21,3
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As simula¢Bes que permitiram obter os resultados que constam das tabelas 37 a 39
foram realizadas com o objetivo de perceber como é que a variacao isolada de apenas
uma variavel, mantendo as outras duas com o seu valor base, afetava o valor do dngulo
de inversao da articulacédo subtalar do modelo. Os valores obtidos mostram que todas
as simulacdes deram um valor de angulo de 21,3 graus, apenas, com excecdo da

variacdo de +10% da Tabela 31, na qual foi obtido um angulo de 20,6 graus.
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Constantes

4.5. Constantes de ativacao muscular

As constantes de ativacdo muscular testadas neste trabalho tém a sua base de acao
sobre 0s musculos inversores e eversores da articulacao subtalar do modelo. Os valores
base utlizados nos resultados da Tabela 40, como ja referido no capitulo Metodologia,
foram os definidos pelos autores. Os valores usados na Tabela 41 foram definidos tendo
em conta o tutorial do OpenSim que foi criado para analisar este modelo

musculoesquelético.

Tabela 40- Valor maximo do angulo de inversao da articulagédo subtalar com variacédo das

constantes de ativacdo muscular dos musculos inversores e eversores.

Constante de Valor -5% | -10% | -20% | -50% | +5% | +10% | +20% | +50%
controlo Base
Mdusculos
Inversores 0,1 0,095 | 0,09 0,08 0,05 | 0,105 | 0,11 0,12 0,15
Mdusculos
Eversores 0,3 0,285 | 0,27 0,24 0,15 | 0,315 | 0,33 0,36 0,45
Angulo de
Inversao
(Graus) 44,0 44,7 45,2 45,3 46,0 440 | 44,2 41,5 32,3
0,45
0,4
0,35 S ®
0,3 ® L]
® ()
0,25 ®
0,2
0,15 @
m [ |
0,1 - u [ ] |
0,05 W
0
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40%
Variagao
B Musculos Inversores ® Musculos Eversores Angulo Inversao (Graus)

46

44

42

40

38

(graus)

H 36
34

32

30
50%

Figura 48- Grafico do angulo de inversdo com a variagao dos valores das constantes de ativagdo muscular.

Tal como é possivel ver pela Tabela 40 e pelo gréafico da Figura 47, o valor do angulo
de inverséao vai diminuindo a medida que os valores das contantes de ativacdo muscular

vao aumentando, no entanto ndo séo alcangados valores inferiores a 25 graus.
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Constantes

Tabela 41- Valor maximo do angulo de inversédo da articulacdo subtalar com variacdo das
constantes de ativacao muscular dos muasculos inversores e eversores.

Constante | Valor -5% -10% -20% -50% +5% +10% +20% +50%
de Base
controlo
Musculos
Inversores 0,4 0,38 0,36 0,32 0,2 0,42 0,44 0,48 0,6
Musculos
Eversores 0,8 0,76 0,72 0,64 0,4 0,84 0,88 0,96 1,2
Angulo de
Inversao
(Graus) 24,2 24,5 26,6 29,7 43,5 23,9 23,3 22,0 26,1

1,2 ® 45
1 [ 40
[ )
0,8 ° o ®
] 35
(%]
0,6 ® B &
[ | 30 =
04 ® gy w uwunH
[ |
02 M 25
0 20
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%
Variagao
B Mdasculos Inversores ® Musculos Eversores Angulo Inverséo (Graus)

Figura 49- Gréfico do &ngulo de inversdo com a variagéo dos valores das constantes de ativacdo muscular.

O aumento dos valores base das constantes musculares permitiu a obtencao de
angulos de inversdo inferiores aos da simulacdo anterior, sendo possivel nas
simulacdes com variagdes de -5%, +5%, +10% e +20% observar valores do angulo

inferiores a 25 graus.
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4.6. Massa e Rigidez translacional

Apobs a realizacdo das simulacfes que foram apresentadas até este ponto, surgiu a

necessidade de tentar perceber como é que, variando mais do que um parametro, o

angulo de inversédo da articulacéo subtalar era afetado.

Para tal, neste subcapitulo, apresentam-se resultados que analisam as varia¢des da

Massa e da Rigidez translacional da AFO quer no modelo da AFO passiva, quer no da

ativa. Os resultados obtidos encontram-se nas Tabelas 42 a 45 e nas Figuras 50 a 53.

Tabela 42- Valor maximo do angulo de inversao da articulacdo subtalar com variacdo da Massa
e da Rigidez Translacional com valor base de 10000 N/m, no modelo passivo.

Valor -5% | -10% | -20% | -50% 5% 10% | 20% 50%
Base
Massa AFO- 15 1,425 | 1,35 1,2 0,75 1575 | 1,65 1,8 2,25
Pé (Kg)
Massa AFO- 1,25 1,1875 | 1,125 1 0,625 | 1,3125 | 1,375 1,5 1,875
Perna (KQg)
Rigidez 10000 | 9500 | 9000 | 8000 | 5000 | 10500 | 11000 | 12000 | 15000
translacional
x,Ayez(N/m)
Angulo de
Inverséao
(Graus) 42,1 42,5 42,7 43 44,3 42,2 42 41,7 40,9
15000 [ a5
40
12500
O 35
0 O
10000 O 30
o U
€ D 25
> 7500
< 20
5000 [] 15
10
2500
5
o m m Mm dm dm dm m Yam >ﬁ0
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%

Variagdo

ORigidez translacional em x,y e z (N/m) XMassa AFO pé (Kg) =Massa AFO perna (Kg)

Angulo Inversio (Graus)

Figura 50- Gréfico do angulo de inversdo com a variagdo dos valores da Massa da AFO e da Rigidez

Translacional com valor base de 10000 N/m no modelo passivo.
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Tabela 43- Valor maximo do angulo de inversao da articulacéo subtalar com variacdo da Massa
e da Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m, no modelo passivo.

Valor -5% -10% | -20% | -50% 5% 10% 20% 50%

Base
Massa AFO- 15 1,425 | 1,35 1,2 0,75 1,575 1,65 1,8 2,25
Pé (Kg)
Massa AFO- | 1,25 | 1,1875 | 1,125 1 0,625 | 1,3125 | 1,375 15 1,875
Perna (Kg)

Rigidez 100000 | 95000 | 90000 | 80000 | 50000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000
translacional

X, yez
_(N/m)
Angulo de
Inverséo
(Graus) 214 21,8 22,4 23,6 28,9 20,8 20,4 19,5 17,4
150000 [J30
125000 25
O
m O
100000 ] 20
_ o U -
£ 75000 [ 15 5P
z &=
50000 ] 10
25000 5
dm m >m =
o Mm Yam Y dem Xm )
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%

Variagao

ORigidez translacional em x, y e z (N/m) XMassa AFO pé (Kg) =Massa AFO perna (Kg) ®Angulo Inverséo (Graus)

Figura 51- Grafico do angulo de inversdao com a variacdo dos valores da Massa da AFO e da Rigidez
Translacional com valor base de 100000 N/m no modelo passivo.
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Tabela 44- Valor maximo do angulo de inversao da articulacdo subtalar com variacdo da Massa
e da Rigidez Translacional com valor base de 10000 N/m, no modelo ativo.

Valor -5% -10% -20% | -50% 5% 10% 20% 50%
Base
Massa AFO- 1,5 1,425 1,35 1,2 0,75 1,575 1,65 1,8 2,25
Pé (Kg)
Massa AFO- 1,25 1,1875 | 1,125 1 0,625 | 1,3125 | 1,375 1,5 1,875
Perna (Kg)
Rigidez 10000 9500 9000 8000 5000 | 10500 | 11000 | 12000 | 15000
translacional
X,y ez (N/m)
Angulo de
Inversao
(Graus) 42,6 43 42,7 43 44,3 42,2 42 41,7 40,9
15000 []as
40
12500
I:I D 35
10000 [] ] [] 30
_ O .
£ 7500 [
£ 20
5000 ] 15
10
2500
5
m
o Mm b | Mm Mm dam m Xm = ;

-50%

-40%

-30%

-20%

-10%

0%

Variagao

10%

20%

30%

ORigidez translacional em x,y e z (N/m) XMassa AFO pé (Kg) =Massa AFO perna (Kg)

40%

50%

Angulo Inverséo (Graus)

Figura 52- Grafico do &ngulo de inversédo com a variagéo dos valores da Massa da AFO e da Rigidez Translacional
com valor base de 10000 N/m no modelo ativo.
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Tabela 45- Valor maximo do angulo de inversao da articulacdo subtalar com variacdo da Massa
e da Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m, no modelo ativo.

Valor -5% -10% | -20% | -50% 5% 10% 20% 50%

Base
Massa AFO- 15 1,425 1,35 1,2 0,75 1,575 1,65 1,8 2,25
Pé (Kg)
Massa AFO- 1,25 1,1875 | 1,125 1 0,625 | 1,3125 | 1,375 15 1,875
Perna (Kg)

Rigidez 100000 | 95000 | 90000 | 80000 | 50000 | 105000 | 110000 | 120000 | 150000
translacional

Xx,yez
_(N/m)
Angulo de
Inversao
(Graus) 21,3 21,8 22,4 23,6 28,9 20,8 20,4 19,5 17,4
150000 []30
125000 i 25
100000 O ] ] [e] 20
£ 75000 [ 155 3
3 &=
50000[ | 10
25000 5
Ym Xm Xm m fm X
o Mm L o 0
-50% -40% -30% -20% -10% 0% 10% 20% 30% 40% 50%

Variagcao

ORigidez translacional em x, y e z (N/m) XMassa AFO pé (Kg) =Massa AFO perna (Kg) < Angulo Inverséo (Graus)

Figura 53- Gréafico do angulo de inversdo com a variagdo dos valores da Massa da AFO e da Rigidez
Translacional com valor base de 100000 N/m no modelo ativo.

Os valores Tabelas 42 a 45 e dos graficos das Figuras 50 a 53 mostram que em
ambos os modelos, apenas nas simula¢cées com valor base de rigidez translacional de
100000 N/m é gue se verificaram valores de angulo de inverséo inferiores a 25 graus,

tendo sido atingido o valor minimo de 17,4 graus na simulagdo com variacéo de +50%.
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4.7. Otimizacado Massa e Rigidez Translacional

Com o intuito de perceber qual o peso da massa e da rigidez translacional da AFO
na variacdo do valor do angulo de inversao, recorreu-se desta vez a estratégia de
“Design of Experiments” (DoE) para identificar quais os valores ideais desses
parametros que permitiriam atingir valores inferiores a 25 graus para o angulo referido

e que, com isso, nao provocasse lesdo por inversao.

Foram realizados trés estudos de otimiza¢do cada um com trés variaveis de projeto,
tendo os dois primeiros (DoE 1 e DoE2) a massa do pé, a massa da perna da AFO e a
sua rigidez translacional como varidveis, enquanto que no DoE 3 as trés variaveis de
projeto corresponderam aos valores de X, y e z da rigidez translacional. Em cada um

dos estudos foram realizados 15 simulagdes.

Assim, tendo por base as Equagbes (16), (17), (18) e (19), foram alcancados os

resultados descritos nos seguintes pontos.

4.7.1. DoE1

Tabela 46- Niumero de simulacdes a realizar usando 2, 3 ou 4 variaveis de projeto calculadas
pela Equacéo (18).

k alfa n
4 2 25
3 1,681792831 15
2 1,414213562 9

Tabela 47- Valores base (nominal), maximo e minimo das variaveis de projeto.

Minimo Nominal Méaximo
Variavel 1 m1 (AFO pé) 0,75 15 2,25
Variavel 2 m2 (AFO perna) 0,625 1,25 1,875
Variavel 3 k (Rigidez 5000 10000 15000
Translacional)

Tabela 48- Valores da inclina¢@o de cada variavel calculados pela Equacéo (17).

slope (3var)
sl 0,445953
s2 0,371627
s3 2973,018
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Tabela 49- Valores usados para andlise e calculados pela Equacgéo (16).

X -1,68179 -1 0 1 1,681793
(coded)
ml 0,75 1,054047 1,5 1,945953 2,25
m2 0,625 0,878373 1,25 1,621627 1,875
k 5000 7026,982 10000 | 12973,02 15000

Tabela 50- Valores do angulo de inversdo da articulag&o subtalar para as simulag@es 1 a 5.

Variaveis vs
NUumero de
Simulacdes

1

2

3

4

5

m1 (AFO pé)
(Kg)

1,054047332

1,945952668

1,054047332

1,945952668

1,054047332

m2 (AFO
perna)

(Kg)

0,878372777

0,878372777

1,621627223

1,621627223

0,878372777

k (Rigidez
Translacional)
(N/m)

70269,82212

70269,82212

70269,82212

70269,82212

129730,1779

Angulo de
Inverséo
(Graus)

43,4

44,2

43,3

44,1

40,8

Tabela 51- Valores do angulo de inversédo da articulagcao subtalar para as simula¢des 6 a 10.

Variaveis vs 6 7 8 9 10
Nimero de Simulacdes
m1 (AFO pé) 1,945952668 | 1,054047 | 1,945953 0,75 2,25
(Kg)
m2 (AFO perna) 0,878372777 | 1,621627 | 1,621627 1,25 1,25
(Kg)
k (Rigidez Translacional) 129730,1779 | 129730,2 | 129730,2 100000 100000
(N/m)
Angulo de Inversio (Graus) 415 407 415 417 43.0

Tabela 52- Valores do angulo de inversdo da articulagdo subtalar para as simula¢@es 11 a 15.

Variaveis vs 11 12 13 14 15
Numero de Simulacdes
m1 (AFO pé) (Kg) 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5
m2 (AFO perna) 0,625 1,875 1,25 1,25 1,25
(Kg)
k (Rigidez Translacional) 100000 100000 50000 150000 100000
_ (N/m)
Angulo de Inversédo (Graus) 42.4 42.3 45 40,4 42,3
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(N/m)

15000 ] 45

42
12500 O 0 0O 0O 3
33
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Simulagao

Ok Xml =m2 @ AnguloInversio

Figura 54- Grafico do dngulo de inverséo obtidos apds a experiéncia DoE 1.

Os valores deste DoE revelam que em nenhuma das 15 simulacdes realizadas
houve a obtencgdo de angulo inferior a 25 graus. Pelo contréario, em todas as simulagbes

foram obtidos valores superiores a 40 graus.
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4.7.2.

DoE 2

Tabela 53- Valores base (nominal), maximo e minimo das variaveis de projeto.

Minimo nominal Méximo
Variavel 1 m1 (AFO pé) 0,75 1,5 2.25
Variavel 2 m2 (AFO perna) 0,625 1,25 1,875
Variavel 3 k (Rigidez
Translacional) 5000 100000 150000

Tabela 54- Valores da inclinagé@o de cada variavel calculados pela Equagao (17).

slope (3var)
sl 0,445953
s2 0,371627
s3 29730,18

Tabela 55- Valores usados para analise e calculados pela Equagéo (16).

X -1,68179 -1 0 1 1,681793
(coded)
m1 0,75 1,054047 15 1,945953 | 2,25
m2 0,625 0,878373 1,25 |1,621627 | 1,875
k 50000 | 70269,82 | 100000 | 129730,2 | 150000

Tabela 56- Valores do angulo de inversao da articulacdo subtalar para as simulagbes 1 a 5.

Variaveis vs 1 2 3 4 5
Ndmero de
Simulacdes
m1l (AFO pé) 1,0540473 | 1,9459526 | 1,0540473 | 1,9459526 | 1,0540473
(Kg) 32 68 32 68 32
m2 (AFO perna) 0,8783727 | 0,8783727 | 1,6216272 | 1,6216272 | 0,8783727
(Kg) 77 77 23 23 77
k (Rigidez
Translacional) 70269,822 | 70269,822 | 70269,822 | 70269,822 | 129730,17
(N/m) 12 12 12 12 79
Angulo de Inverséo
(Graus) 25,0 26,0 25,0 26,0 18,0
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(N/m)

Tabela 57- Valores do angulo de inversdo da articulacéo subtalar para as simulacdes 6 a 10.

Variaveis vs 6 7 8 9 10
Numero de Simulacdes
m1l (AFO pé)
(Kg) 1,945952668 | 1,054047 | 1,945953 0,75 2,25
m2 (AFO perna)
(Kg) 0,878372777 | 1,621627 | 1,621627 1,25 1,25
k (Rigidez Translacional)
(N/m) 129730,1779 | 129730,2 | 129730,2 | 100000 | 100000
Angulo de Inversdo (Graus)
18,7 18 18,8 20,6 22,0

Tabela 58- Valores do angulo de inversdo da articulag&o subtalar para as simulagfes 11 a 15.

Variaveis vs 11 12 13 14 15
Ndmero de
Simulacdes
m1 (AFO pé) (Kg) 1,5 1,5 15 1,5 15
m2 (AFO perna)
(Kg) 0,625 1,875 1,25 1,25 1,25
k (Rigidez
Translacional)
(N/m) 100000 100000 50000 150000 100000
Angulo de Inversio
(Graus) 21,3 21,3 29,7 16,8 213
160000
140000
120000
100000 O O O 0O
80000
60000
40000
20000
X
Oh’&?’“h"-?’“r-&?h&
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14
Simulagao
Ok Xml =m2 < AnguloInversio

Figura 55- Grafico do angulo de inverséo obtidos apds a experiéncia DoE 2.

Estes resultados mostram que em quase todas as simulagbes foram atingidos

valores inferiores a 25 graus de inversao, a excecao das simulacdes 2, 4 e 13.
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4.7.3. DoE3
Tabela 59- Valores base (nominal), maximo e minimo das variaveis de projeto.
Minimo nominal Maximo

Variavel 1 kx (Rigidez
Translacional) 5000 77500 150000

Variavel 2 ky (Rigidez
Translacional) 5000 77500 150000

Variavel 3 kz (Rigidez
Translacional) 5000 77500 150000

Tabela 60- Valores da inclinacéo de cada variavel calculados pela Equacéo (17).

slope (3var)
sl 43108,76
s2 43108,76
s3 43108,76

Tabela 61- Valores usados para analise e calculados pela Equagéo (16).

X -1,68179 -1 0 1 1,681793
(coded)

kx 5000 | 34391,24 77500 | 120608,8 150000

ky 5000 | 34391,24 77500 | 120608,8 150000

kz 5000 | 34391,24 77500 | 120608,8 150000

Tabela 62- Valores do angulo de inversdo da articulagdo subtalar para as simulag@es 1 a 5.

Variaveis vs
Namero de
Simulacdes

kx (Rigidez
Translacional)

34391,24208

120608,7579

34391,24208

120608,7579

34391,24208

ky (Rigidez
Translacional)

34391,24208

34391,24208

120608,7579

120608,7579

34391,24208

kz (Rigidez
Translacional)

34391,24208

34391,24208

34391,24208

34391,24208

120608,7579

Angulo de
Inverséo
(Graus)

34,1

26,2

23,0

19,3

32,8
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(N/m)

150000

125000

100000

75000

50000

25000

Tabela 63- Valores do angulo de inversao da articulacéo subtalar para as simulacdes 6 a 10.

Variaveis vs 6 7 8 9 10
NUmero de
Simulacdes
kx (Rigidez
Translacional) 120608,7579 | 34391,24 | 120608,8 | 5000 150000
ky (Rigidez
Translacional) 34391,24208 | 120608,8 | 120608,8 | 77500 77500
kz (Rigidez
Translacional) 120608,7579 | 120608,8 | 120608,8 | 77500 77500
Angulo de Inverséo
(Graus) 257 228 19,2 29.6 20,8

Tabela 64- Valores do angulo de inversao da articulacédo subtalar para as simula¢cfes 11 a 15.

[] O e

®© ® [¢]

d O

Okx Oky @kz

] ® @

[

7 8
Simulagao

Variaveis vs 11 12 13 14 15
Numero de
Simulacdes
kx (Rigidez
Translacional) 77500 77500 77500 77500 77500
ky (Rigidez
Translacional) 5000 150000 77500 77500 77500
kz (Rigidez
Translacional) 77500 77500 5000 150000 77500
Angulo de Inverséo
(Graus) 33,7 19,1 24,6 24,1 24,3
L] O .

35

30

25

© o OO @

[

9 10

Angulo Invers&o

)

11

Figura 56- Gréfico do angulo de inverséo obtidos apds a experiéncia DoE 3.
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Figura 57- Direcdo das coordenadas x, y e z da Rigidez Translacional.

Os resultados desta DoE mostram que quanto maior o valor da Rigidez
Translacional, menor é o angulo de inversdo. Os dados da Tabela 54 e 55 permitem
mostrar que conjunto de valores para cada coordenada de x, y, e z podem ser escolhidos
para se conseguir obter angulos inferiores a 25 graus e quais as combina¢des que
permitem atingir esse objetivo. A direcéo de cada coordenada aplica-se de acordo com
as setas da Figura 57, informacéo essa que permite conhecer a regido da ortétese que
sofrera a alteracdo de rigidez e qual o tipo de movimento que, 0 seu aumento ou

diminuic&o, podera limitar.
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4.8. Angulos do modelo durante a queda livre

Para além dos valores do angulo de inversdo de tornozelo que foram sendo

apresentados neste trabalho, as simulacdes realizadas permitiram obter valores dos

angulos dos diferentes pontos articulares que constituem o modelo.

Como tal, de forma a comprovar esta afirmagdo, nas Tabelas 65 e 66 serdo

apresentados os valores para esses angulos, relativos ao momento em que o pé direito

contacta com o solo, provenientes da simulacéo da Tabelas 31 e 32 e dizendo respeito

avariagdo de + 50% da Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m no modelo

com a AFO ativa.

Tabela 65- Valores dos angulos articulares dos membros inferiores obtidos na simulacdo com
variacdo de +50% da Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m no modelo com AFO

ativa.
Grupo Segmento | Designacao Movimentos Graus Eixo de Limite | Angulo
OpenSim (designacgao liberdade | rotacdo ou | angular | obtido
OpenSim)* (DOF) translagdo | (graus)* | (graus)
(x1y;2)
Membro Joelho knee_r knee_angle_r 1 0;0;1 -120;10 -18,0
Inferior (Flexao/Extensao)
Direito
Tornozelo ankle_r ankle_angle_r 1 -0,1;- -90;90 13,1
(Extenséao/Flexao) 0,17;0,98
Calcéaneo subtalar_r subtalar_angle_r 1 0,79;0,60;- -90;90 16,8
e (Eversaol/inversao) 0,12
Astragalo
Dedos mtp_r mtp_angle_r 1 -0,58;0;0,81 -90;90 0,0
(Flexdo/Extenséo)
Membro Joelho knee_| knee_angle_| 1 0;0;1 -120;10 -120
Inferior (Flex&o/Extenséo)
Esquerdo | Tornozelo ankle_| ankle_angle_| 1 0,1,0,17;0,98 | -60;60 11,5
(Extensao/Flexao)
Calcaneo subtalar_| subtalar_angle_| 1 -0,79;-0,60:- -90;90 -0,3
e (Everséo/Inversao) 0,12
Astragalo
Dedos mtp_| mtp_angle_| 1 -0,58;0;0,81 -60;60 0,0

(Flexado/Extenséo)

*Flexado/Extensdo do joelho corresponde ao limite angular entre -120° e +10°,

respetivamente. O mesmo se aplica aos restantes movimentos.
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Tabela 66- Valores dos angulos articulares da coluna lombar e cintura pélvica obtidos na
simulacdo com variagdo de +50% da Rigidez Translacional com valor base de 100000 N/m no
modelo com AFO ativa.

Grupo | Segmento | Designacao Movimentos Graus Eixo de Limite | Angulo
OpenSim (designagao liberdade rotacao angular | obtido
OpenSim)* (DOF) ou (graus)* | (graus)
translagéo
(x1y;2)
Cabega Coluna back lumbar_extension 0;0;1 -90;90 -8,0
e lombar (Flex&o/ Extensao
Tronco Lombar)
lumbar_bending 1;0;0 -90;90 8,8
(Flex&o lateral) 3
lumbar_rotation 0;1;0 -90;90 6,5
translationl 1;0;0 - -
translation2 0;1;0 - -
translation3 0;0;1 - -
Cintura Cintura ground_pelvis pelvis_tilt 0;0;1 -90;90 -6,5
Pélvica Pélvica (Inclinagéo
anterior/posterior)
pelvis_list 1;0;0 -90;90 -7,5
(Inclinacéo lateral)
pelvis_rotation 0;1,0 -90;90 -3,9
pelvis_tx 1;0;0 -1;1 0,05
(Deslocagéo 6
posterior/anterior)
pelvis_ty 0;1;0 -1;2 0,4
(Deslocacao
inferior/superior)
pelvis_tz 0;0;1 -1;1 -0,0
(Deslocacao
esquerda/direita)
Anca (lado hip_r hip_flexion_r 0;0;1 - 13,0
direito) (Extenséo/Flexao) 120;120
hip_adduction_r 1;0;0 - -5,2
(Abducéo/Aducéo) 120;120
hip_rotation_r 3 0;1;0 - -5,9
120;120
translationl 1,0;0 - -
translation2 0;1;0 - -
translation3 0;0;1 - -
Anca (lado hip_|I hip_flexion_| 0;0;1 - -20,0
esquerdo) (Extensao/Flexao) 120;120
hip_adduction_| -1;0;0 - 10,0
(Abducdo/Aducao) 120;120
hip_rotation_| 3 0;-1;0 - 50
120;120
translationl 1,0;0 - -
translation2 0;1;0 - --
translation3 0;0;1 - -

* Flexado/ Extensdo Lombar da coluna lombar corresponde ao limite angular entre -90° e

+90°, respetivamente. O mesmo se aplica aos restantes movimentos.
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5. Discussao

A investigacao inicial realizada tinha como objetivo verificar como é que cada um
dos paréametros que decidimos estudar afetavam, ou ndo, a obtencdo de angulos de
inversdo inferiores a 25 graus, valores considerados como positivos, aquando da sua

analise individual.

A primeira analise iniciou-se com a recolha de dados do parametro “Massa da AFO”,
que foi testado, apenas, no modelo ToyLandingModel_AFO, pois a ortétese possuia 0s
mesmos valores em todos os modelos com a AFO. Os valores do &ngulo de inverséao
superiores a 40 graus, independentemente, da variacdo de -50% a +50% em relacdo
aos valores base apresentados (1,5 Kg e 1,25 Kg), revelam que esta € uma
caracteristica que analisada por si s6 nao influencia a obtencao de angulos inferiores a
25 graus e, se forem ignorados todos os outros paradmetros que compdem estes

dispositivos, ndo permite a prevencao da lesao.

O segundo item estudado foi a Rigidez Translacional através da analise das
articulagbes mecénicas interna e externa, AFO_med_bushing e AFO_lat_bushing,

colocadas no tornozelo da ortétese.

A Rigidez foi testada tanto no modelo ToylLandingModel AFO como no
ToyLandingModel_activeAFO e os valores base foram de 10000 N/m e 100000 N/m.
Em ambos os modelos e simula¢gbes, os valores de angulo de inversdo mais baixos
foram obtidos na variacdo de +50%, ou seja, com 15000 N/m e com 150000 N/m. No
entanto, no primeiro valor foi de 40,4 graus enquanto que no segundo o menor angulo
foi de 16,8 graus. Os valores sdo bastante diferentes e mostram que quanto maior o
valor da Rigidez, menor é o angulo de inverséo logo menor é a probabilidade de uma

les&@o por inversao.

Os terceiro e quarto parametros estudados foram o Nivel de Excitacdo e Forca Ideal
do Motor que foram testados apenas, no modelo ToyLandingModel_activeAFO, pois é
o modelo que possui a ortotese ativa composta por motor localizado na articulacao do

tornozelo.

Os resultados destes dois parédmetros foram obtidos recorrendo a dois valores
diferentes da Rigidez Translacional da ortotese, ou seja, 10000 N/m, o valor base, e
100000 N/m de valor base.
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O motor controla os angulos da articulacao, com uma forca ideal de 100 N, e permite
o controlo do nivel de excitacdo do mesmo, possibilitando a criacdo de um padréao ideal

gue ajudasse a atingir angulos de inversao inferiores a 25 graus.

Ao utilizar o primeiro valor de rigidez e variando os valores da for¢ga do motor foi
possivel verificar que ndo houve qualgquer mudanga no valor do angulo de inversédo
guando comparado com a variacao de 0%, tendo sido obtido um valor de 42,3 graus em
todas as simulagdes. Quando se alterou o valor da rigidez para 100000 N/m e variaram-
se os da forga do motor conseguiu-se obter angulos de inversdo de 21,3 graus em todas

as simulacdes, 0 que permitiu o alcance de um resultado positivo.

Para o Nivel de Excitacdo, os resultados obtidos foram exatamente os mesmo dos
da Forga do Motor, ou seja, o angulo de inversédo de 42,3 graus com rigidez de 10000
N/m e de 21,3 graus com rigidez de 100000 N/m, néo tendo sido verificadas alteracdes

nos valores angulares nas diferentes simulagoes.

Visto que o Nivel de Excitacao foi estudado com base em trés variaveis definidas no
trabalho como Nivel de Excitacao 1, Nivel de Excitacdo 2 e Nivel de Excita¢cdo 3, e ndo
tendo sido alcangados resultados distintos nas variagfes simultdneas das mesmas,
decidiu-se verificar como € que a variacao isolada de cada uma das variaveis (mantendo
as outras duas com os valores base) influenciava a obtengéo de angulos inferiores a 25

graus.

Esta analise foi feita, apenas, para as simulacfes com valor base da Rigidez
Translacional de 100000 N/m pois queriamos partir de um ponto em que se sabia que
0 angulo de inversédo obtido correspondia a valores que iam ao encontro do nosso

objetivo.

Os resultados conseguidos revelaram-se iguais aos das simulacdes de partida, isto
e, foram obtidos angulos de inversdo de 21,3 graus, com excecdo de uma Unica
simulacdo onde se obteve 20,6 graus. Desta forma, € possivel afirmar que as variaveis
do Nivel de Excitagcdo ndo serdo as influenciadoras da diminuicdo dos valores

articulares, ndo sendo, por isso, o parametro chave para este trabalho.

O quinto item analisado foram as Constantes de Ativacao Muscular dos muasculos

eversores e inversores do tornozelo e foi estudado no modelo ToyLandingModel.

Anatomicamente, o0 perénio estende-se mais em comprimento para o maléolo
externo do que a tibia para o maléolo interno, o que possibilita um bloqueio & eversao
da articulacéo do tornozelo e leva a uma menor amplitude de movimento em eversao.

Como tal, o valor da constante dos eversores deve ser superior a dos inversores pois
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gqueremos que exista um contrabalanco de forca muscular e que os musculos eversores
ajudem a aquisicdo de uma posi¢cdo 0 mais neutra possivel ou com um angulo de
inversdo menor possivel. Desta forma, uma maior ativacdo do grupo dos eversores
possibilitar4 a prevencdo de uma inversdo excessiva. Ainda assim, ndo se deve nao
ativar os musculos inversores pois, na realidade, quando o ser humano executa algum
movimento temos sempre 0s grupos musculares antagonistas e agonistas a trabalhar,
em simultaneo, para a execu¢ao do movimento da melhor forma possivel e com o intuito

da prevencéao de lesbes.

No primeiro estudo foram usados valores de 0,1 e de 0,3 para as constantes dos
musculos inversores e eversores, respetivamente. Os resultados obtidos mostraram que
a medida que os valores iam aumentando, menor foi o angulo alcancado, obtendo-se o

valor mais baixo de 32,3 graus para a variacdo de +50%.

Como ainda assim néo foram obtidos &ngulos inferiores a 25 graus em nenhuma
das simulacdes, foi realizado um outro estudo agora com valores das contantes
musculares de inversdo de eversao de 0,4 e de 0,8, respetivamente. Neste estudo j& foi
possivel obter um angulo de 22,0 graus, mas, contrariamente ao do estudo anterior, este
foi alcancado na variagdo de +20%. Quando se aumentou a variagcdo para +50%
verificou-se novamente o aumento do angulo de inversao para 26,1 graus. Estes valores
mostram que a premissa de que quanto maior os valores das contantes menor € o
angulo de inversado ndo pode ser sempre levada como algo valido pois a partir de certo
valor, ao serem ativados em demasia os musculos inversores, 0s eversores nao
conseguirdo contrariar 0 movimento dos inversores que possuem uma amplitude de
movimentos bastante superior e, assim, ndo sera alcangcado o objetivo de prevenir uma

lesdo, nem o de otimizar a coordenacao motora e muscular dos individuos.

Até este ponto, a Rigidez Translacional da AFO mostrou ser o parametro mais
influenciador dos estudos realizados pois foi nas suas simulacdes que se obtiveram
valores de inversao mais baixos. No caso dos parametros For¢ca do Motor e Nivel de
Excitagao verificou-se que a rigidez teve um papel importante na diminuicdo da inversao
pois 0s menores valores foram obtidos quando a rigidez passou de 10000 N/m para
100000 N/m e sendo sempre iguais, independentemente, da variacdo dos valores das

variaveis que estavam realmente em causa.

No caso das constantes de ativacdo muscular ndo € possivel fazer comparacdes
com as simula¢des que usaram os modelos com a AFO, pois o seu objetivo era o estudo
da influéncia do treino muscular em individuos sem dispositivos biomecanicos,

principalmente na prevenc¢éo de les&o iniciais ou de reincidéncias. Os seus resultados
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podem ser comparados com os dados descritos na simulacdo realizada com o modelo
ToyLandingModel sem nenhuma condicdo imposta, como sendo de um individuo sem
treino e sem nenhum dispositivo biomecéanico que decide atirar-se em queda livre para
uma plataforma inclinada. Os resultados ai obtidos mostram o alcance de angulos de

cerca de 50 graus, o que potencia sem sombra de duvidas uma lesao por inversao.

Desta forma, pode-se declarar que o treino muscular e constante ativacdo muscular,
dentro de critérios estabelecidos e, com vista ao alcance de objetivos precisos dentro
de cada modalidade desportiva ou cultural, consegue prevenir a obtencdo de angulos

de inversao superiores a 25 graus e, como, tal a atenuacédo de uma leséo.

Visto que se foi verificando a influéncia da Rigidez Translacional nos resultados que
foram sendo obtidos, a segunda parte da aquisicdo de resultados teve como intuito
perceber se esse mesmo efeito se manteria se fosse variado mais do que um parametro

e como é que ai era afetado o angulo de inverséo da articulagédo subtalar.

Assim sendo, foram obtidos resultados que analisaram as varia¢gbes da Massa e da
Rigidez Translacional da AFO, no modelo da AFO passiva e no da AFO ativa, fazendo
variages dos valores base desses pardmetros. Na Rigidez Translacional foram usados

como valores base os 10000 N/m e os 100000 N/m.

No caso do modelo da AFO passiva atingiram-se valores inferiores a 25 graus nas
variagdes de 0% a +50%, no caso do valor base de 100000 N/m, e valores superiores a
25 graus nas variacdes de -5% a -50%. Estes resultados mostram que a medida que os
valores das variaveis aumentam, diminui o angulo de inversao, principalmente quanto
maiores forem os valores da Rigidez. Uma vez que, em comparacdo com os valores
obtidos para o valor base de Rigidez de 10000 N/m, apenas se alteraram os valores
deste mesmo parametro, penso que se pode dizer que o grande responsavel pela
aquisicao de valores positivos do angulo de inversdao é, novamente, a Rigidez

Translacional.

No caso do modelo da AFO ativa foram obtidos resultados muito idénticos aos do
modelo passivo, verificando-se igualmente que a medida que os valores das variaveis
em analise aumentam, o angulo de inversdo diminui, sobretudo quanto maiores 0s

valores da Rigidez Translacional.

Como tal, esta segunda parte voltou a revelar que a Rigidez Translacional é um
parametro muito importante na obtencéo de &ngulos de inversao inferiores a 25 graus,

sobrepondo-se & Massa que j& tinha mostrado nao influenciar esta questéo.
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Ainda assim, como ficaram algumas duavidas relativas aos valores obtidos
anteriormente, a experiéncia foi repetida, mas desta vez com recurso a estratégia
“Design of Experiments” (DoE). O grande objetivo aqui estabelecido foi identificar,
através de 15 simulacdes, quais os valores ideais para os parametros Massa AFO e
Rigidez Translacional e que permitiriam a aquisi¢cdo de valores de inversao inferiores a

25 graus.

No primeiro estudo realizado, as variaveis de projeto foram a Massa do pé€, a Massa
da perna e a Rigidez Translacional com os valores base de 1,5 Kg, 1,25 Kg e 10000
N/m, respetivamente. Os seus resultados mostraram que em todas as simulagfes foram
obtidos angulos superiores a 40 graus, 0 que permite concluir que as combinacdes das
trés variaveis, com os limites definidos no estudo, ndo sao suficientemente

influenciadoras para garantir valores de inversao inferiores a 25 graus.

No segundo estudo, as variaveis utilizadas foram as mesmas do primeiro, alterando-
se, somente o valor base da rigidez translacional para 100000 N/m. Os seus resultados
mostram que foram obtidos angulos de inverséo inferiores a 25 graus em praticamente

todas as simulag6es realizadas, apenas com a excec¢édo de 3 das 15 simulagdes.

Os valores obtidos nesta experiéncia permitem concluir que a Massa da perna (m2)
nao influencia em nada a resposta e, como tal, hdo devera ser variavel de projeto. A
Massa do pé (ml) influencia um pouco, mas muito menos do que a Rigidez (k). Tais
interpretacdes sao feitas desta forma pois, por exemplo, pelos dados da tabela relativos
a esta questédo, fazendo altera¢des apenas na variavel m2 e, mantendo o valor nominal

de m1 e de k, o &ngulo de inversdo mantém-se inalteravel, ou seja, 21,3 graus.

Os resultados destes dois estudos vieram comprovar que de facto o parametro
“Massa da AFO” influencia pouco ou nada a obtengéo de angulos de inversao inferiores

a 25 graus, ao contrario do que acontece com a Rigidez Translacional.

Por isso, o terceiro estudo foi realizado com o propdésito de perceber qual o peso
individual de cada coordenada X, y e z da Rigidez Translacional, sendo estas as trés

variaveis de projeto escolhidas para a analise.

Os seus resultados mostram que, partindo do intervalo de valores da Rigidez de
[5000-150000] N/m e do objetivo de se obter valores de inverséo inferiores a 25 graus,

em geral, quanto maior a Rigidez Translacional, menor o &ngulo de inversao.

Cada vez que o valor da Rigidez é aumentado, menores séo os valores de inversao,
afastando-se mesmo do valor de referéncia de 25 graus com a obtencao de angulos de

inversdo que rondam os 19 graus. No entanto, quanto mais rigida é uma ortétese, maior
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€ o0 custo de producdo da mesma e mais desconfortdvel € a sua utilizacdo para o

individuo.

Para obter o compromisso Rigidez Translacional elevada e Conforto, os valores
como séo apresentados nas tabelas com os resultados deste estudo e de acordo com
a Figura 56, o projeto da AFO pode ser desenhado tendo em conta as coordenadas x,
y e z da Rigidez Translacional e com a combinagédo de valores que permitem obter

angulos inferiores a 25 graus.

102



6. Conclusao

O objetivo principal do trabalho desenvolvido nesta tese foi perceber como é que
certas caracteristicas de uma ortotese de tornozelo e pé influenciavam a prevencao de
angulos de inversdo superiores a 25 graus aquando de uma queda sobre uma
plataforma inclinada. O estudo foi realizado com recurso a um software livre, 0 OpenSim,
o qual disponibilizou todas as ferramentas que tornaram possivel a realiza¢éo e alcance
dos objetivos inicialmente estabelecidos, sem ser necessario recorrer a uma série de

ensaios clinicos.

A obtencdo dos resultados deste trabalho foi realizada de forma linear, surgindo uma
ideia a cada nova discusséo sobre o tema, ideias essas que culminaram na realizagédo
de 216 simulagbes utilizando os trés modelos musculoesqueléticos disponiveis na
biblioteca do OpenSim, o ToyLandingModel, o ToyLandingModel AFO e o
ToyLandingModel_active AFO.

A investigacdo realizada através de simulagbes foi focada na avaliagdo de
parametros construtivos da AFO passiva e ativa, nomeadamente, a sua massa, a rigidez
translacional, a forca do motor e do nivel de excitacdo. Foi também investigado o efeito

do treino muscular em individuos sem o suporte de AFO.

Estas ferramentas de simulag&do possibilitam que a pessoa que vai projetar a
ortétese tenha conhecimento de quais os valores que pode utilizar para obter angulos
de inversao inferiores a 25 graus e, no processo de reabilitacdo, quando o paciente se
queixar de desconforto numa determinada direcdo, caso haja a necessidade de diminuir
a Rigidez Translacional da AFO, sera necesséario aumentar 0s seus valores numa ou
nas duas outras dire¢bes de forma a ndo ser comprometido o objetivo do angulo de

inversdo, mas que seja possivel proporcionar o maior conforto possivel ao individuo.

Como é possivel verificar, a estratégia “Design of Experiments” (DoE) mostrou que
a Rigidez Translacional é, de facto, o parametro chave do trabalho realizado. Nos
modelos com a AFO, os resultados obtidos em todas as analises realizadas revelaram
que foram obtidos angulos de inverséo inferiores a 25 graus quando eram utilizados
valores cada vez maiores de Rigidez, o que ficou comprovado pela terceira experiéncia

realizada com o DoE.

Esta experiéncia revelou um conjunto de valores x, y, e z da Rigidez Translacional
que podem ser usados futuramente como ponto de partida para a obtencéo dos valores

de angulo idénticos aos recolhidos neste trabalho. O culminar da recolha de dados com
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esta analise permitiu concluir que, no caso do movimento de inversdo do tornozelo, a
sua amplitude pode ser diminuida se aumentarmos a Rigidez Translacional das

articulacdes internas e externa da AFO colocadas no tornozelo.

Porém, h& que ter em consideracdo outros parametros extrinsecos a ortotese e que
podem levar ao comprometimento do processo de reabilitagdo, como é o caso do
conforto do paciente, os custos e a sua funcionalidade, entre outros. Quando uma AFO
€ usada na prevencao ou no pés-leséo por inversdo do tornozelo, o seu grande objetivo
€ prevenir movimentos meédio-laterais excessivos que possam culminar numa lesao ou
no seu agravamento e proporcionar mais estabilidade a articulagdo durante a

recuperacao.

Desta forma, este trabalho demostra que a escolha correta da Rigidez Translacional
da AFO permitira a prevencdo destes movimentos meédio-laterais e, com isso, que o
paciente se sinta confiante em continuar a viver o seu dia-a-dia com 0 menor

comprometimento possivel.

Apesar deste trabalho ter sido desenvolvido com o &ngulo de inversdo como o centro
das questdes que foram sendo colocadas, o OpenSim permite que este género de
estudos seja realizado para qualquer ponto articular que componha o modelo. Em todas
as simulacdes realizadas foi possivel obter um documento com os valores dos angulos
articulares em cada instante de tempo de cada simulagdo, bem como a criagdo de
gréficos que permitem realizar comparacgdes entre diferentes simula¢cdes, com ou sem

alteracOes aos valores base dos parametros escolhidos dos modelos.

Com tudo isto, 0 OpenSim revelou ser um instrumento totalmente eficaz na anélise
de simula¢gBes de movimento, que possibilita a andlise isolada ou global de um grupo
articular, muscular, segmento corporal, etc. O software disponibiliza aos seus
utilizadores um conjunto de ferramentas capazes de modificar um modelo de simulacao,
através de alteracbes na sua massa, na posicdo dos seus segmentos, nas suas
propriedades de Forga, Inércia, Orienta¢do, Massa, etc., e com isso criar movimentos e
simulacdes que levam ao estudo pormenorizado dos mesmos, permitindo também a

analise de marcha.

O OpenSim foi uma ferramenta fundamental neste trabalho que permitiu que os
diferentes parametros que foram escolhidos para analise fossem conjugados e
estudados isoladamente ou em conjunto. Este tipo de softwares vem possibilitar a
melhoraria do projeto, o design e a confecao de varios dispositivos biomecéanico, onde
se enquadram as ortéteses, e fornecer aos profissionais que desenvolvem estes artigos

informacgoes reais que véao influenciar a escolhas dos materiais, das suas propriedades
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em termos qualitativos e quantitativos, do desenho do dispositivo (em particular da junta
mecénica da AFO ao nivel do tornozelo), conseguindo que cada paciente passe a ser
visto como um todo e individualmente, sem generaliza¢des ou solucdes que se baseiem,

exclusivamente, na experiéncia dos seus executores.

Ou seja, com este tipo de softwares sdo fornecidos valores concretos e dados
cientificos que podem se usados como base de comparagdo para outros casos,
possibilitando que as alteracfes realizadas nos dispositivos vao ao encontro das
necessidades reais do paciente e ndo sejam efetuadas como uma tentativa-erro ou com

base na experiéncia do profissional de saude.

Em jeito de conclusdo, o desenvolvimento desta tese permitiu reunir 0s
conhecimentos adquiridos durante a minha licenciatura em Ortoprotesia, que é a area
gue assenta na avaliacdo, estudo, planificagéo, construcéo, adaptagéo e aplicacdo de
proteses e ortéteses, mostrando-me novas ferramentas que posso usar na minha vida
profissional e como é que posso tirar partido dessas ferramentas para proporcionar aos

pacientes o melhor processo de reabilitacdo possivel.
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7. Trabalhos futuros

O trabalho realizado neste documento mostra que, atualmente, existem software de
simulacdo e modelacdo do movimento que permitem realizar estudos com modelos
musculoesqueléticos que possuam ou ndo dispositivos biomecénicos, como é o0 caso

de uma ortotese.

Para além dos modelos utilizados neste trabalho, a biblioteca do OpenSim possui
uma variedade de pacotes de software que permitem criar e analisar inUmeros modelos
gue vao desde simulacdo de cirurgias a tenddes (membro superior), pacientes com
paralisia cerebral e marcha tipo “Crouch” ou individuos com amputacao transtibial

(membro inferior), modelos da coluna, entre outros.

No caso da amputacéo transtibial, o modelo esta disponivel livremente no OpenSim
e é designado por “Transtibial_Left Prosthesis” e “Transtibial_Right_Prosthesis” cuja

principal diferenca é o lado da amputacao, visto que esta é unilateral.

Inicialmente este foi 0 modelo escolhido para a realizagdo desta tese. No entanto,
apoés o contacto com os seus autores, a disponibilizacdo do modelo aconteceu bastante
tempo apO6s 0 mesmo e ja ndo seria possivel a realizagdo de um trabalho com este

dentro do limite de tempo disponibilizado para a realiza¢do do trabalho.

Este modelo foi criado com o objetivo de desenvolver um modelo
musculoesquelético de dindmica avancada para simular 0 movimento e as cargas
resultantes na interface membro residual-encaixe e a marcha de amputados.
Atualmente, os avangos no fabrico de préteses de membros inferiores tém se
concentrado em imitar o membro residual, tanto na fun¢cdo como na forma. Ainda assim,
ndo é possivel a imitag&o total do membro perdido devido as alteragdes na anatomia do
individuo e a interface entre o interior do encaixe e o membro residual (LaPre, Price,
Wedge, Umberger, & Sup 1V, 2017).

O modelo possibilita a modelacdo computacional de uma prétese transtibial,
composta por encaixe, tubo e pé protésico, e a simulacdo da marcha de amputados,
com o intuito de melhorar a compreenséo da sua biomecéanica e angariar informacao

direta sobre a mecanica da interface membro residual-encaixe (LaPre et al., 2017).

A hipotese levantada € a criagdo de um modelo mais preciso, onde seria possivel
guantificar os problemas enfrentados pelos amputados em relagdo ao membro residual

e a marcha, através da quantificacdo da cinética e cinematica com o uso da proétese,
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para além das variaveis biomecéanicas tradicionalmente calculadas, ou seja, angulos,

momentos, forgas, entre outros (LaPre et al., 2017).

O propdsito final consiste essencialmente na criagdo de uma nova abordagem para
otimizar o projeto e design de préteses de membro inferior, com a contabilizacdo do
movimento e da carga na interface entre a protese e usuario humano. As Figuras 58 e
59 mostram como é o0 modelo é inicialmente, antes de ser iniciada qualquer modelacéo

protésica.

Figura 59- Modelo
"Transtibial_Left Prosthesis" disponivel no
OpenSim.

Figura 58- Modelo
"Transtibial_Right_Prosthesis" disponivel
no OpenSim.

As informacdes sobre este modelo mostram que ja esta disponivel de forma livre um
modelo musculoesquelético que possui uma protese e que permite a realizacdo de
estudos de simulagdo também em individuos usuarios deste género de dispositivos

biomecanicos.

Ou seja, a plataforma OpenSim possibilita o desenvolvimento e analise de

simulacdes que permitem estabelecer relacdes quantitativas de causa-efeito entre
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padrées de excitacdo neuromuscular, forcas musculares, forcas de reacdo externas e
movimentos do corpo humano observados no laboratério. Em simultdeno com medicbes
experimentais, as simulacdes permitem perceber como é que os elementos do sistema
musculoesquelético interagem para produzir movimento e, com isso, a sua utilizacéo
espera melhorar resultados de tratamentos para pessoas com distlrbio do movimento
(Delp et al., 2007).

Este tipo de software permite entender melhor o que causa distarbios de movimento
e avaliar as opgdes de tratamento existentes bem como elas influenciam, positiva ou
negativamente, o tratamento. Além do po6s-lesdo, o OpenSim, como foi demonstrado,
também pode ajudar a perceber como e se podem prevenir lesdes; a estudar o que se

pensam ser as causas das mesmas; e o que se pode fazer para as contrariar.

E importante a continuacdo deste género de trabalhos pois ainda existem imensos
movimentos que podem ser estudados, onde se possa conhecer pormenorizadamente
a sua biomecanica, as suas relagdes causa-efeito. A juncdo da simulagdo e modelacéo
computacional com as ciéncias do corpo humano podera ajudar a que no futuro os
processos de reabilitacdo sejam mais eficazes, e que os dispositivos biomecéanicos
possam ser projetados especificamente para cada individuo, tendo em conta todas as
suas caracteristicas anatomicas e fisiologicas, sendo o ponto de partida para a aquisicédo
de resultados mais favoraveis, e que se consiga perceber com maior precisdo 0s

problemas que esse processo acarreta bem como é que este podem ser ultrapassados.
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