Capitulo 4

Modelagem e simulacao do

movimento humano

Um grande esfor¢o da comunidade cientifica mundial tem sido destinado a modelagem
da musculatura esquelética e do movimento. Tal fato se deve a inerente complexidade dos
sistemas bioldgicos e também a dificuldade de estudé-los sem afetar o seu funcionamento
normal. Neste sentido, as pesquisas apoiadas em simulagoes auxiliam no entendimento do
sistema sob estudo de uma maneira nao possivel por outros meios, proporcionando assim
uma melhor compreensao das propriedades e da performance do sistema.

A modelagem e a simulacao do movimento humano tem se destacado nos ultimos
anos devido ao crescimento da convic¢ao que elas podem fornecer um nimero maior de
subsidios quantitativos sobre como os sistemas neuromuscular e musculo-esquelético se
interagem para produzir movimento. Simulacoes do andar, ficar de pé, saltar e pedalar,
tem produzido consideravel avango na compreensao sobre como os musculos da perna
trabalham para alcangar um objetivo comum durante cada uma dessas tarefas motoras
(Spagele et al., 1999; Zajac 2002; Morasso & Sanguineti, 2002; Zajac et al., 2002, 2003).

O interesse em utilizar modelos para estudar o movimento foi, e continua a ser, ali-
mentado também pelo desempenho sempre crescente dos computadores. Segundo Pandy
(2001), com os recursos computacionais disponiveis atualmente, modelos em larga escala

do corpo (i.e. modelos que possuem muitos graus de liberdade (dofs) e sdo acionados por

76



CAPITULO 4. MODELAGEM E SIMULACAO DO MOVIMENTO HUMANO 77

muitos musculos) podem ser usados para executar simulagoes realisticas do movimento
que sao em ordem de magnitude mais complexas que aquelas executadas hé pouco mais de
uma década. Neste capitulo, uma breve descricao dos objetivos, principios e estratégias
a serem adotadas na criagao de um modelo sera apresentada. Posteriormente, serd mos-
trado como as estruturas dos sistemas neuromuscular e musculo-esquelético podem ser
representadas em um modelo matemético (computacional) do corpo, como estes elemen-
tos podem ser integrados para simular a dinamica de uma tarefa motora e, finalmente,
como a saida do modelo pode ser analisada para descrever e interpretar a funcao dos

musculos no decorrer do movimento.

4.1 Objetivos da modelagem

Segundo Huijing (1995), a modelagem muscular é geralmente realizada buscando sa-

tisfazer os seguintes objetivos:

1. Estudar o mecanismo interno e as caracteristicas de musculos isolados. Nesta cate-

goria, duas subdivisoes podem ser destacadas:

(a) O estudo de principios ou mecanismos fundamentais da atividade muscular de

maneira independente (Hill, 1938; Huijing and Woittiez, 1984; Hatze, 1990);

(b) O estudo das caracteristicas integradas do musculo e sua excitagdo (Huxley,

1957; Hill, 1970; Huxley & Simmons, 1971; Hatze, 1981; Zahalak & Ma, 1990).

2. Incorporar modelos musculares em modelos do corpo (i.e. de seus segmentos) para
simular o movimento humano (Bobbert et al, 1986; Zajac, 1989; Anderson & Pandy,
1999; Menegaldo, 2001) ou animal (van Leeuwen, 1992; Menegaldo et al., 1999) e

estudar seu controle.
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4.2 Estratégias de modelagem

A estratégia de modelagem pode ser baseada em duas caracteristicas fundamentais

nominalmente definidas como aproximacao principal e sentido de analise.

Aproximacao principal

Construir modelos sempre envolve a simplificacao da realidade. Assim, geralmente sao

feitas aproximagoes de acordo com os seguintes principios:

e Aproximacao da analise do sistema pela inclusao de alguma descricao matematica
das caracteristicas de entrada/saida de uma entidade neuromuscular, de um musculo
ou de suas partes, sem considerar o mecanismo envolvido na criagao das carac-

teristicas particulares (modelos descritivos, ex. Baratta & Solomonow, 1992)

e Incorporacgao dos principios fisicos e/ou fisioldgicos mais importantes de determina-

das caracteristicas musculares (modelos explicativos).

Os modelos explicativos podem ser baseados em consideragoes estruturais (modelos
estruturais, como a teoria dos filamentos deslizantes da contragao (Huxley, 1957), o mo-
delo da distribui¢do de momento (Zahalak, 1990)) ou em principios que nao envolvem
as entidades estruturais (modelos fenomenoldgicos, como os modelos do tipo Hill (Pandy
et al., 1990)). A grande maioria dos modelos musculares e de movimento encontrados
atualmente é baseada neste ultimo tipo de modelo, o qual envolve, em sua forma mais
simples, um elemento contratil e um elemento elastico em série.

A modelagem muscular sempre envolverd uma combinacao das estratégias descritivas
e explicativas, visto que mesmo em modelos explicativos, a escolha do nivel de explanac¢ao
a ser tomado como ponto de partida é inevitavel. A expansao do nivel descritivo é sempre

uma maneira efetiva de acrescentar simplicidade ao modelo (Huijing, 1995).

Sentido de analise

Diversos sentidos de analise sao encontrados na modelagem muscular:
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e Andlise mecanica direta - o sentido da andlise é, em termos gerais, de dentro para
fora do corpo, isto é, o modelo é usado para relacionar propriedades das partes
do sistema analisado aquela do sistema inteiro, levando-se em conta a mecanica de
interagao do subsistema. Exemplos de andlise mecanica direta sao a modelagem
das caracteristicas musculares a partir das caracteristicas das fibras e aponeuroses
e a modelagem do movimento de partes do corpo baseada nas caracteristicas dos

musculos e articulacoes.

e Analise mecanica inversa - baseando-se em variaveis acessiveis a medicao externa
(forgas de reacdo, deslocamento dos segmentos corporais, etc.) pode-se calcular
forcas e momentos nas articulagoes. De posse do momento em uma dada articulacao,
as forcas musculares produzidas pelos musculos que envolvem aquela articulacao
podem ser estimadas. Em engenharia este tipo de aplicacao é bastante empregado
em projetos de maquinas (robos). Anélises de forca e projetos bem sucedidos de
préteses (Lemmers, 1994), por exemplo, sdo baseados na modelagem mecéanica com

a aplicacao de margens de seguranca consideraveis.

e Analise mecanica combinada - a combinac¢ao das duas aproximagcoes acima é também
encontrada em modelos que utilizam a mecanica inversa do movimento humano
para calcular for¢gas e momentos ao redor de uma determinada articulagao, em com-
binagao com a modelagem mecanica direta dos musculos para estudar a producgao

dos momentos e forgas liquidas requeridas (Thunnisse, 1993; Lloyd & Besier, 2003).

Tipos de aplicacao

Dois tipos de aplicagao podem ser enumerados:

1. Aplicacao heuristica - o modelo é aplicado para estudar quantitativamente os efeitos
de mecanismos potencialmente importantes da funcao muscular. Neste tipo de
aplicacao a exatidao da predi¢ao nao é o mais importante e sim a possibilidade de
manipular os parametros do modelo buscando entender o comportamento geral do

musculo. Apesar do objetivo, neste caso, ser apenas a obtencao de idéias gerais,



CAPITULO 4. MODELAGEM E SIMULACAO DO MOVIMENTO HUMANO 80

a comparacao com dados experimentais é crucial para prevenir o uso de modelos

pouco relacionados com a realidade.

2. Aplicagao preditiva - o modelo é usado para prever o comportamento do musculo
com uma determinada margem de erro. Apesar de todo modelo, enquanto simpli-
ficacao da realidade, estar associado a uma margem de erro, em aplicagoes prediti-
vas 0 objetivo principal é sempre prever com uma correspondéncia tao alta quanto
possivel o que realmente acontece dentro do musculo. Este tipo de modelagem ¢
particularmente interessante para se obter informacoes de variaveis que nao po-
dem ser medidas diretamente (Zajac & Winters, 1990). Porém, sempre existird o
risco inerente da impossibilidade de se comprovar experimentalmente as predicoes
do modelo. Este tipo de aplicagao pode ser usado, por exemplo, para determinar
estratégias para o controle artificial de musculos ou mesmo predizer os efeitos de
compensacao realizados pelas partes saudaveis de um individuo com determinada
patologia. Particularmente, em ambientes clinicos espera-se que a modelagem mus-
cular possa contribuir para diagnosticar e identificar com precisao, nao sé possiveis

desvios patoldgicos, como também o local e o nivel da anormalidade.

Complexidade do modelo

Do ponto de vista pratico qualquer modelo de musculo ou do sistema locomotor deve
ser tao simples quanto possivel a luz do propdsito para o qual ele é criado. Porém, dois
fatores muito importantes a considerar sao o controle limitado sobre musculos muito com-
plicados (i.e., aqueles envolvidos em um esquema com muitos musculos complementares
entrelagados entre si) e a dificuldade de se obter parametros adequados ao modelo. Se
um modelo é tao complexo a ponto de nao fornecer intuitivamente a razao para deter-
minado fendmeno, uma vez que os efeitos foram descritos, o modelador corre um risco
relativamente grande de perder a conexao com elementos biolégicos importantes que esta
tentando modelar. Neste caso, se o0 modelo nao descreve a realidade razoavelmente bem,
muito pouco pode ser aprendido sobre o fato.

A dificuldade na obtencao de valores apropriados aos parametros do modelo sera mais
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importante para as aplicacoes preditivas que para as heuristicas. Contudo, o emprego
de parametros baseados unicamente em medidas experimentais especificas, ao invés de
parametros obtidos da literatura, deve ser recomendado (Durfee & Palmer, 1994), mas é
claro que tal pureza de aproximagao nem sempre serd possivel.

Outro fator a ser considerado é que o aumento do nimero de parametros também
aumentara a probabilidade de interferéncia de erros, levando a uma possivel concordancia
dos resultados do modelo com os experimentais em condigoes especificas de movimento,
sem contudo, haver concordancia com os mecanismos fundamentais do modelo e da re-
alidade muscular. Assim, segundo Huijing (1995), a preocupagao claramente presente
e muito humana de pesquisadores, agéncias de fomento e consultores de publicagoes ci-
entificas em se obter resultados positivos nos projetos de pesquisa apenas fard aumentar a
incidéncia de modelos que, apesar de apresentarem razoavel concordancia com resultados

empiricos, podem ter pouco a ver com a realidade do movimento humano.

4.3 Fundamentos de um modelo de movimento

O que deve ser incluido em um modelo de movimento depende da aplicacao desejada.
Se o objetivo geral é compreender a coordenagao muscular, um modelo que nao inclui
musculos e articulacoes provavelmente nao sera util. Um dos modelos mais simples dentre
os utilizados para estudar a marcha é o do péndulo invertido (Figura 4.1a). Este modelo
pode descrever a transferéncia de energia cinética e potencial que ocorre quando uma
pessoa anda livremente. Mas ele nao pode nos ensinar muito sobre como os musculos
da perna cooperam para produzir um caminhar suave. Modelos com juntas, mas sem
musculos (i.e. aqueles acionados por torques nas juntas), provavelmente também nao
serao apropriados em estudos de coordenacao pois representam apenas o efeito global dos
miusculos ao redor de cada junta. De fato, modelos acionados por torque podem algumas
vezes levar a interpretacoes incorretas da fungao muscular, como foi demonstrado na

pedalada por Raasch et al., 1997.
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(a)

Figura 4.1: Complexidade crescente de modelos usados para simular a marcha normal sobre o solo.
(a) Modelo planar em péndulo de um dof (degree of freedom ou grau de liberdade) usado para simular
a fase de suporte simples. (b) Modelo planar de 3 dofs usado para simular a fase de suporte simples.
(¢) Modelo 3D do corpo com 8 dofs usado para simular um ciclo completo do passo, exceto o perfodo

préximo a retirada dos pés do solo (Pandy, 2001).

Estruturas que contribuem para a rigidez total de uma junta (i.e. cartilagem, menis-
cos, ligamentos, e capsula) nao sao usualmente incluidas em modelos multi-articulados,
usados para estudar movimento. Segundo Pandy (2001), este nivel de detalhe nao parece
justificado, especialmente se o objetivo é estudar a funcao muscular. A acao dos liga-
mentos, quando incluida, restringe-se a uma representacao global por meio de um torque
articular passivo, cuja magnitude aumenta exponencialmente até proximo aos limites de
movimento da articulagdo (Anderson, 1999). Cartilagem e menisco sdo raramente in-
cluidos, isto se deve ao fato de que estas estruturas nao alteram as forcas transmitidas
pela articulacao, e servem “apenas” como apoio para diminuicao das tensoes na junta,

pelo aumento das dreas de contato entre os ossos (Shrive et al., 1978).
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As simulagoes do movimento devem incluir (a) um modelo da dindmica do esqueleto,
(b) um modelo da geometria do sistema musculo-esquelético, (¢) um modelo de atuador
musculo-tendineo, (d) um modelo do acoplamento excitagao-contragao muscular e (e) um
modelo do objetivo da tarefa motora (Figura 4.2). Um resumo dos fundamentos de cada

uma destas etapas serd mostrado a seguir.
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Figura 4.2: Diagrama ilustrativo dos componentes usualmente incluidos em um modelo de movimento

multi-articulado (Pandy, 2001).
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Modelagem da dinamica esquelética

Muitas simulacoes de movimentos multi-articulares sao planares. Por exemplo, mode-
los no plano sagital tem sido largamente usados para simular a postura ereta, a marcha,
a corrida, o salto e a pedalada. Intuitivamente, tal escolha possibilita uma maior simpli-
ficagao do modelo e a0 mesmo tempo preserva (sob condigoes especificas) as caracteristicas
bésicas necessarias ao estudo daqueles movimentos. Primeiramente, a flexao e a extensao
representam os principais movimentos da maioria das articulagoes, contribuindo significa-
tivamente para a performance da maior parte das tarefas motoras (ex: a posi¢ao vertical
do centro de massa do corpo durante a fase de contato com o solo no salto é quase inteira-
mente determinada pela flexao e extensao do quadril, do joelho e do tornozelo) (Pandy et
al., 1990). Além disso, modelos multi-articulados planares tem menos graus de liberdade
que modelos tridimensionais e, por isso, requerem menos tempo para simulagao compu-
tacional que aqueles que permitem o movimento das partes do corpo em trés dimensoes.

Definir se uma tarefa motora deve ser simulada em duas ou em trés dimensoes depende
principalmente da pergunta a ser respondida. Por exemplo, um modelo planar é prova-
velmente adequado para estudar a contribuicao da posicao de flexao-extensao do joelho
para o movimento do centro de massa durante o andar normal (Figura 4.1b). Porém,
este modelo nao pode ser usado para determinar as contribuicoes relativas da posicao
de flexao-extensao do joelho, inclinacao pélvica e rotacao pélvica, uma vez que as duas
ultimas ocorrem nos planos frontal e transverso, respectivamente. O modelo mostrado na
Figura (4.1c) pode ser usado para estudar as contribuigoes da posigao de flexdo-extensao
do joelho e a inclinacao pélvica, mas nao a rotacao pélvica, pois este movimento nao esta
representado explicitamente no mesmo.

A Figura (4.3) mostra um modelo tridimensional do esqueleto com 10 segmentos e 23
graus de liberdade, que foi usado para simular um ciclo da marcha normal (Anderson,
1999). Por incorporar os seis maiores determinantes do passo (i.e., flexdo-extensao de
quadril, joelho e tornozelo, rotacao pélvica, inclinacao pélvica e deslocamento pélvico
lateral), este modelo pode ser usado para estudar os efeitos da flexao-extensao do quadril,

joelho e tornozelo em funcao dos movimentos da pélvis nos planos frontal e transverso.
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Figura 4.3: Modelo tridimensional de 10 segmentos e 23 dofs usado para simular a marcha normal

(Anderson, 1999).

Independentemente do esqueleto ser modelado em duas ou trés dimensoes, as relagoes
entre as forcas aplicadas ao corpo e o movimento resultante dos segmentos corporais pode

Sempre ser expressa na forma

M(q)j + C(q)d* + G(q) + R(q)F™" + E(q,¢) = 0, (4.1)

onde ¢, ¢, ¢ sao vetores dos angulos inerciais, velocidades e aceleragoes angulares, respec-

tivamente; M(g) é a matriz de inércia do sistema e M(q)G um vetor de forcas e torques

inerciais; C(q)¢* é um vetor de forcas e torques centrifugos e de Coriolis; G (g) ¢ um

vetor de forcas e torques gravitacionais; R(q) ¢ a matriz dos bragos de momentos mus-

FMT FMT

¢ um vetor de forgas musculo-tendineas e R(q) um vetor de torques

culares;
musculo-tendineos; e E(q,4) é um vetor das forgas e torques externos aplicados ao corpo

pelo ambiente.
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Uma das partes mais dificeis do desenvolvimento de um modelo da dinamica es-
quelética é lidar com o contato entre o corpo e o ambiente. Praticamente todas as si-
mulagoes de movimento tratam desta interacao de maneira simplificada (p. ex. a mode-
lagem do pé como sendo um tnico segmento rigido articulado apenas no tornozelo).

Se o ntmero de graus de liberdade do modelo é maior que, digamos, quatro, um
computador é necessario para obter e solucionar a equacao (4.1) explicitamente. Para tal,
varios pacotes comerciais de software estao disponiveis, incluindo AUTOLEV da On-Line
Dynamics Inc, SD/FAST da Symbolic Dynamics Inc, ADAMS da Mechanical Dynamics
Inc, e DADS da CADSI.

Modelagem da geometria musculo-esquelética

Todos os modelos multi-articulados de movimento assumem que os tendoes musculares
se inserem em pontos singulares sobre os ossos (Yamaguchi & Zajac, 1990; Pandy et al.,
1990; Neptune et al., 2000). Quando um musculo se insere sobre uma larga area do o0sso,

ele é usualmente separado em duas ou mais porgdes, como ilustrado na Figura (4.4).

trapézio i~

Figura 4.4: Modelo de ombro elaborado a partir da reconstrugio tridimensional de imagens médicas de

alta resolugéo contendo os musculos trapézio e deltéide subdivididos em vérias “porgdes” (Garner, 1998).
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Dois métodos sao comumente utilizados para modelar os trajetos dos musculos pelo
corpo: o método da linha reta e o da linha centréide. No método da linha reta, o tra-
jeto de um musculo é representado por uma linha reta unindo os centréides dos locais
de inser¢ao dos musculos. Embora este método seja de facil implementagao, quando um
musculo envolve um osso ou outro musculo, ele pode nao produzir resultados significa-
tivos, conforme ilustrado na Figura (4.5). No método da linha centréide, o trajeto do
miusculo é representado como uma linha que une os centréides das secoes transversais do
musculo (Jensen & Davy, 1975). Apesar da linha de a¢do do musculo ser representada
com maior precisao neste caso, o método da linha centréide pode ser dificil de aplicar
pelos seguintes motivos: (a) pode nao ser possivel obter as localiza¢oes dos centréides das
secoes transversais musculares mesmo para uma posi¢ao simples do corpo e, (b) mesmo
se o trajeto do centréide de um musculo é conhecido para alguma posicao do corpo, é
praticamente impossivel determinar como o trajeto do musculo se altera com as mudangas
de posicao do corpo (Jensen & Davy, 1975).

Uma forma de tratar este problema é introduzir locais de insercao efetivos ou pontos
guia em locais especificos ao longo do trajeto centroide. Neste caso, a linha de acao do
musculo é definida por segmentos de linhas retas ou por uma combinagao de segmentos de
linhas retas e curvas entre cada grupo de pontos guia (Delp et al., 1990). Os pontos guia
permanecem fixos em relagao aos ossos mesmo quando as juntas se movem, e o musculo
envolvido é levado em conta fazendo-se os pontos guia ativos ou inativos, dependendo da
configuracao da articulacao. Este método é eficiente quando um musculo envolve uma
articulagao tipo dobradiga de 1 dof. Porém, ele pode levar a descontinuidades no célculo
dos bracos de momento em articulacoes com mais de 1 dof rotacional. Uma aproximacgao
alternativa, conhecida como método dos obstaculos, elimina este problema permitindo ao
musculo deslizar livremente sobre os 0ssos e sobre outros musculos quando a configuragao
das articulagoes se altera (Garner & Pandy, 2000). Como o trajeto de um musculo nao é
restrito pelo contato com os 0ssos e/ou outros musculos vizinhos, o método dos obstaculos
produz curvas dos bracos de momento, em funcao dos angulos articulares, bem mais suaves

(Figura 4.5Db).
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Figura 4.5: (a) Vista lateral posterior do modelo de obstéculos usado para modelar o trajeto das trés
cabegas do triceps braquial em um modelo de brago. As cabegas medial (1) e lateral (3) foram mode-
ladas usando como obstaculo um tnico cilindro para cada uma (ndo mostrados). A cabega longa (2)
foi modelada usando dois cilindros. (b) Comparagédo dos bragos de momento obtidos usando diferentes
métodos para o cdlculo do trajeto: Método da linha reta (Straight), do ponto fixo (Fized) e de obstaculos
(Obstacle). Para cada método, os bragos de momento foram calculados para uma flexdo completa do co-
tovelo com o timero alinhado ao torso (linhas continuas) e em rotacéo interna de 45° (linhas pontilhadas).

(Modificado de Garner & Pandy, 2000).

Modelagem dos atuadores musculo-tendineos

Quando miusculos sao incluidos em um modelo de movimento, o seu comportamento
mecanico é freqiientemente descrito por um modelo do tipo Hill de trés elementos (Win-
ters & Stark, 1985; Zajac, 1989). No modelo mostrado na Figura (4.6) as propriedades
de producao da forca muscular sao descritas por quatro parametros: a forca muscular
isométrica maxima (F!"), o comprimento de fibra correspondente (I2'), o angulo de em-
penamento («) e a velocidade intrinseca de encurtamento do musculo (Vy,). FI* € usu-

almente obtida pela multiplicacao da area de secao transversal fisiolégica do musculo por
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um valor genérico de tensao especifica (Delp et al., 1990). Os valores de {7 (comprimento
de fibra para a forga muscular méxima) e « (angulo de inserc¢ao das fibras musculares nos
tendoes quando elas estdo com seu comprimento Gtimo) sdo quase sempre baseados em
dados obtidos da dissecagao de cadaveres (Klein-Breteler et al., 1999). v,,4, ¢ assumida
ser independente do musculo na maior parte das simulacoes de movimento. Por exemplo,
simulagdes de saltar (Pandy et al., 1990; Anderson, 1999), pedalar (Raasch et al., 1997,
Neptune et al., 2000) e andar (Anderson, 1999) assumem v,,,, = 10{™s™! para todos os

musculos, modelando de forma integrada o efeito das fibras lentas, médias e rapidas.

Tendon

Y

Actuator

Figura 4.6: Diagrama esquemético de um modelo comumente utilizado para simular o conjunto musculo-
tendao. Cada atuador musculo-tendineo é representado por um musculo de 3 elementos, em série com um
tendao eldstico. O comportamento mecanico do musculo é descrito por um elemento contrétil (CE) do
tipo Hill que modela a propriedade forca-comprimento-velocidade do musculo, um elemento elastico em
série (SEE) que modela a rigidez ativa do miisculo e um elemento eldstico em paralelo (PEE) que modela
a rigidez passiva do musculo. O comprimento instantaneo do atuador é determinado pelo comprimento
do miusculo, pelo comprimento do tendao e pelo angulo de empenamento do musculo em relagao ao
tendao. Neste modelo, é assumido que a largura do misculo permanece constante com as mudancas de

comprimento muscular (Pandy, 2001).
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O tendao é usualmente representado como um elemento elastico. Mesmo que a forga
varie nao linearmente com uma mudanca no comprimento, quando o tendao ¢é esti-
cado a partir do seu comprimento original, IZ (Woo, 1982), uma curva linear de forca-
comprimento pode ser utilizada (Pandy et al., 1990; Anderson & Pandy, 1999). Esta
simplificacao superestima a quantidade de energia armazenada no tendao, mas o efeito
sobre a performance do atuador nao é provavelmente significativo uma vez que a forca
no tendao é pequena na regiao onde a curva forca-comprimento é nao linear. E ainda, o
fato da performance do atuador nao depender fortemente do valor assumido por (7 é bem
vindo, uma vez que este parametro ¢ dificil de ser medido. Mudar o valor de 7' no mo-
delo da Figura (4.6) pode alterar ndo sé a magnitude da for¢ca maxima desenvolvida pelo
atuador, como também o angulo da junta no qual a forga maxima ocorre (Zajac, 1989).

Entao, o valor de I7 e, mais especificamente o valor da relagao entre o comprimento 6timo

T

S

de fibra muscular pelo comprimento original do tendao, 7"/l , assumido pelo modelo,
pode afetar significativamente as predi¢oes de coordenagao muscular.

Para o atuador mostrado na Figura (4.6), a dindmica misculo-tendinea é descrita por
uma tnica equagao diferencial nao linear que relaciona a forga musculo-tendinea (FMT),
o comprimento musculo-tendineo (IM7), a velocidade de encurtamento misculo-tendineo

(vMT) e a ativagdo muscular (a™) com a taxa de mudanga da forca musculo-tendinea no

tempo:
FMT — p(FMT MT pMT )0 < ap, < 1 (4.2)

Dados os valores de FMT [MT yMT ¢ g™ em um instante de tempo, a equagao (4.2)
pode ser integrada numericamente para se calcular a for¢a musculo-tendinea no préximo

istante.

Modelagem do acoplamento excitagao-contragao muscular

O musculo nao pode ser ativado ou relaxado instantaneamente. O atraso entre a
excitagao e a ativacao muscular (ou o desenvolvimento da forga muscular) é devido prin-

cipalmente ao tempo gasto para o calcio, que é bombeado para fora do reticulo sarco-
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plasmatico, viajar pelo sistema de tubulos-T e ligar-se a troponina. O atraso entre a
excitagdo muscular (u: impulso neural liquido) e a ativagao muscular (a™) é geralmente
modelado como um processo de primeira ordem (Piazza & Delp, 1996; Neptune et al.,

2000):

a™ = (1/Tpise) (u* — ua™) + (1/7Tpan)(u — a™);u = u(t);a™ = a™(t). (4.3)

Outras formas também sao possiveis para esta relacao como por exemplo, uma equacao
linear para o controle u, que foi usada para simular saltos (Pandy et al., 1990) e pedala-
das (Raasch et al., 1997). Estd implicito na formulac¢ao da equacao (4.3) que a ativacao
muscular depende apenas de uma variavel simples (u). Outros modelos assumem que a
depende de duas entradas (u; e ug) que representam, em separado, os efeitos do recru-
tamento e da freqiiéncia de estimulagao (Hatze, 1978; Happee, 1994). Nas simulagdes de
movimento multi-articulado, a incorporacao, tanto do recrutamento como da freqiiéncia
de estimulacao, no modelo do acoplamento excitagao-contracao nao é provavelmente tao
importante quanto os valores assumidos pelas constantes de tempo 7,ise € Trqu. Os valores
destas constantes estao entre 12-20ms para o tempo de subida (7,s.) € 24-200ms para o
tempo de relaxamento, Tr,; (van Soest et al., 1993; Piazza & Delp, 1996). Alteragoes nos
valores destas constantes dentro dos limites indicados podem ter um efeito significativo

nas predicoes de coordenacao do movimento.

Modelagem da finalidade da tarefa motora

As equagoes (4.1), (4.2) e (4.3) podem ser combinadas para formar um modelo do
sistema neuro-musculo-esquelético. As entradas deste sistema sao as excitacoes muscula-
res e as safdas sao os movimentos do corpo (Figura 4.2). Medidas do sinal EMG e dos
movimentos do corpo podem ser utilizadas para estimar as forcas durante o movimento.
Alternativamente, o objetivo da tarefa motora pode ser modelado e usado na teoria de
otimizagao dinamica para calcular o conjunto de excitacoes necessarias a performance
otima. Esta aproximacao tem sido usada para simular movimentos como, por exemplo,

andar (Yamaguchi & Zajac, 1990), saltar (van Soest et al., 1993), equilibrio postural
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(Kuo, 1995), levantar de uma cadeira (Pandy et al., 1995), pedalar (Neptune et al., 2000)
e levantar a partir de uma posigao semi-agachada (Menegaldo, 2001).

Modelar a finalidade ou o custo funcional nao é uma proposta facil porque a perfor-
mance ¢ determinada por restrigoes fisiologicas e ambientais impostas a tarefa, e estes
fatores podem ser dificeis de quantificar e descrever matematicamente. Tomemos o andar
por exemplo, ¢ dificil conhecer qual critério é usado para produzir o padrao de ativagoes
musculares e os movimentos dos segmentos do corpo observados quando uma pessoa anda
com cadéncia e comprimento de passo livremente selecionados (Marshall et al., 1989).
Neste caso, pode-se adotar alguma medida de performance para governar a simulagao.
Concluida a mesma, os resultados do modelo podem ser comparados com medidas ci-
neméticas, de forgas externas e/ou da atividade muscular (EMG) para suportar, rejeitar
ou refinar o modelo do objetivo da tarefa (Pandy et al., 1995; Collins, 1996; Neptune et
al., 1998). Todavia, algumas tarefas bem definidas como saltar a maxima altura, pedalar a
velocidade maxima e arremessar a maxima distancia, apresentam objetivos relativamente
claros. Sendo, por esta razao, adequados para aproximacao por otimizacao dinamica. Se
o propdsito da tarefa pode ser determinado com um bom grau de precisao (ex: a altura
do salto é determinada pela posicao e velocidade do centro de massa do corpo no instante
da decolagem), a aproximacao por otimizacao dinamica pode entao ser usada para refinar
um modelo da dinamica do sistema. Por exemplo, o modelo da Figura (4.3) foi usado para
simular tanto o salto vertical como a marcha (Anderson & Pandy, 1999; 2001a). Devido
ao custo funcional da caminhada ser ambiguo, o modelo foi usado primeiro para resolver
um problema de otimizacao dinamica para o salto a altura méaxima. Resolvido o problema
do salto e validada a resposta do modelo contra dados experimentais, o mesmo foi entao

usado com grande confiabilidade para simular a marcha normal sobre o solo (Anderson

& Pandy, 2001a).
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4.4 Determinacao da forca muscular

Uma vez elaborado o modelo do corpo, ele pode ser usado para estimar valores dificeis
de serem medidos. Por exemplo, forcas musculares nao podem ser medidas por meios
nao invasivos (Komi, 1990; Gregor & Abelew, 1994), entao estes valores sao determinados
usando técnicas de dinamica inversa ou direta. Na dinamica inversa, medidas nao inva-
sivas dos movimentos corporais (posigao, velocidade, e aceleragao de cada segmento) e
forgas externas sao usadas como entradas na equagao (4.1) para calcular as forgas muscu-
lares (ex. Glitsch & Baumann, 1997). A dinamica direta, por outro lado, usa excitagoes
(ou ativagoes musculares) como entradas para calcular os movimentos corporais corres-
pondentes (Figura 4.7) (Shelburne & Pandy, 1997). Devido ao nimero de misculos que
cruzam uma articulagao ser maior que o nimero de dofs que especificam o movimento da
mesma, a forca desenvolvida por cada musculo em particular nao pode ser determinada.
Virtualmente, todas as tentativas de resolver este problema sao baseadas na aplicagao
da teoria da otimizacdo (para uma revisao ver (Zajac & Gordon, 1989) e para algumas
variagoes da teoria de otimizagao ver (Vaughan et al., 1996) e (Menegaldo, 2003)).

Enquanto o método da dinamica inversa (ou otimizacao estatica) resolve um problema
de otimizagao diferente a cada instante no decorrer do movimento, o método da dinamica
direta (ou otimizagao dinamica) resolve um problema de otimizagao para um ciclo com-
pleto do movimento. Esta é a diferenca crucial entre os dois métodos, e a razao pela qual
as solugoes de otimizacao dinamica requerem um maior esfor¢co computacional. Por outro
lado, a otimizacao estatica tem suas proprias deficiéncias. Primeiro, a validade dos resul-
tados depende da precisao dos dados experimentais coletados no decorrer do movimento
analisado, especificamente as posicoes, velocidades e aceleracoes dos segmentos do corpo.
A dificuldade em estimar precisamente a velocidade e a aceleragao a partir de medidas
de posigao (Winter et al., 1974; Ladin et al., 1989) pode induzir a erros significativos
no calculo dos torques articulares liquidos e, conseqiientemente, na estimagao das forgas
(Patriarco et al., 1981). Segundo, é dificil incluir a fisiologia muscular na formulagao de
um problema de otimizacao estatica porque as estimativas do comprimento e velocidade

de contragao muscular dependem da precisao com a qual as posicoes e velocidades dos
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Figura 4.7: Comparagio dos métodos de dinamica direta e inversa comumente usados para determinar
a forca muscular. (Superior) As excitagdes musculares sao as entradas e os movimentos corporais sao
as saidas na dinamica direta. A forca muscular (F™) é um produto intermedidrio (saida do modelo da
dindmica musculo-tendinea). Se todos os elementos sdo modelados (i.e., dindmica esquelética, geometria
musculo-esquelética e atuagdo muscular), e se o objetivo da tarefa motora também é modelado, entao a
otimizacao dinamica pode ser aplicada para encontrar o conjunto de excitacoes musculares que produz
uma performance étima. (Inferior) Os movimentos corporais sdo as entradas e as forcas musculares sdo
as saidas na dinamica inversa. Logo, as medidas dos movimentos do corpo sao usadas para calcular os
torques musculares liquidos exercidos sobre as articulagoes, onde as forcas musculares sao determinadas

usando otimizagao estatica (Pandy, 2001).

segmentos corporais podem ser medidas. Finalmente, como a otimizacao estatica é uma
aproximacao descritiva (baseada em anédlise), um modelo do objetivo da tarefa motora nao
pode ser incluido na formulacao deste problema. A otimizacao dinamica é mais poderosa
porque (a) as equagoes do sistema (Equagoes (4.1), (4.2) e (4.3)) s@o integradas adiante
no tempo e, portanto, a fisiologia muscular é facilmente incorporada na formulacao do
problema, e (b) um modelo do objetivo da tarefa motora também pode ser incluido porque
a otimizacao ¢ feita para um ciclo completo da tarefa.

A questao é: as solucoes de otimizacao estatica e dinamica levam aos mesmos resulta-
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dos? A resposta parece ser sim (Pandy, 2001). Entretanto, para realizar uma comparagao
satisfatoria, o mesmo conjunto de movimentos corporais e torques articulares deve ser
usado em ambos os métodos. Isto foi feito em um recente estudo de marcha, onde os
torques articulares obtidos via otimizacao dinamica foram usados como as entradas de
um problema de otimizacao estética analogo (Anderson & Pandy, 2001b). Neste estudo,
a fisiologia muscular pode ser incorporada no problema estatico porque as velocidades de
contragao e os comprimentos musculares estavam disponiveis a partir da solucao dinamica.
As solucoes estaticas e dinamicas foram notavelmente similares nas predicoes da for¢a mus-
cular. Além disso, a fisiologia teve pouco efeito sobre as solucoes estaticas, indicando que
a precisao das forgas musculares, derivadas a partir do método da otimizacao estatica,
depende principalmente dos torques articulares.

Entao, qual é o método a ser usado para determinar a forca muscular? Admitindo-se
que medidas precisas das forcas externas e movimentos corporais estejam disponiveis, a
otimizacao estatica seria favorecida nos calculos da for¢ca muscular, principalmente pelo
fato dela requerer um esforco computacional bem menor. Todavia, se o objetivo é des-
cobrir como alteragoes na estrutura do corpo afetam a funcao e a performance de uma
tarefa motora, entao a otimizagao dinamica deve ser usada porque medidas dos movimen-

tos corporais e das forcas externas nao estao, a priori, disponiveis neste caso.

4.5 Integrando modelagem e experimentos para es-
tudo do movimento

A teoria da otimizac¢ao dinamica (OD) é muito mais poderosa quando o problema é
formulado sintetizando-se o movimento no inicio e no final da tarefa motora; ou seja,
quando o problema é formulado sem restricoes cinematicas para que a solucao seja dire-
cionada essencialmente pela natureza da fungao de custo (Figura 4.8). Esta ¢ a maneira
mais elegante de apresentar o problema de otimizacao, mas é também a forma mais dificil
de resolvé-lo. A razao é que o espaco solucao permanece muito extenso quando nenhuma

restricao é usada para limita-lo, fazendo com que o tempo necessario a convergéncia, para
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solucao 6tima, seja muito maior; tal como na simulacao de marcha executada por Ander-
son & Pandy (2001a), onde os movimentos dos segmentos corporais, as forgas de reagao
do solo, as forcas musculares, e os historicos das excitacoes musculares foram preditos
para um ciclo de marcha completo, dadas apenas as posicoes e velocidades dos segmen-
tos corporais no inicio e no fim do ciclo. Finalmente, a solucao 6tima foi encontrada
para minimizar a soma total de energia metabdlica consumida pelos musculos por metro
de caminhada percorrido. Como o modelo estava livre para “escolher” qualquer padrao
de movimento consistente com o minimo custo metabdlico, a convergéncia para solugao
6tima levou um tempo extraordinariamente longo (aproximadamente 10000 horas de pro-
cessamento em um supercomputador Cray T3E). Ainda assim, a formulagao de problemas
desta magnitude era inimaginavel hd pouco mais de uma década (Pandy, 2001).

Os problemas de OD também podem ser formulados para que a solucao siga um dado
caminho, como, por exemplo, no elegante trabalho de Menegaldo et al. (2003) descrito no
Capitulo 2. Na simulagao da marcha em especial, os angulos articulares e as componentes
da forca de reacao do solo podem ser tratados como restrigoes que a solucao deve satisfazer
dentro de uma tolerancia pré-determinada. O problema entao seria encontrar os histéricos
das excitagoes musculares (e for¢as musculares) que corresponderiam aos padroes de movi-
mentos corporais e as forcas de reacao do solo, medidos experimentalmente. Este método
de rastreamento (tracking method) é atraente pois, a prescricao de um caminho para o
modelo seguir aumenta a probabilidade da simulagao convergir para um padrao de mo-
vimento similar aquele observado na natureza. Uma aplicacao interessante deste método
é ajusté-lo para seguir os movimentos medidos experimentalmente (através de sistemas
de andlise de movimentos) para predizer aqueles que ndo podem ser medidos (i.e. forgas
musculares e movimentos de translacdo dos ossos em uma determinada articulagdo). A
principal limitacao do método de rastreamento é que ele compromete o poder preditivo da
OD; nao podendo ser usado para predizer como eventuais mudancas na estrutura corporal
afetariam a funcao do tecido e a performance da tarefa. Por outro lado, sua principal van-
tagem ¢é melhorar as caracteristicas de convergéncia da OD, tornando possivel a obtengao

de uma solugao étima com menor esfor¢co computacional.
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Figura 4.8: Diagrama esquematico ilustrando como a modelagem musculo-esquelética (superior es-
querda), a otimizagado dindmica associada a computagdo de alta performance (superior direita), os ex-
perimentos in vivo (inferior esquerda) e a andlise dos dados (inferior direita) podem ser combinados
para estudar o movimento humano. Aqui, o problema de otimizagdo dindmica é formulado e resolvido
independentemente do experimento (as medidas dos movimentos corporais, forgas de reagdo do solo e
ativagoes musculares sdo usadas apenas para avaliar as predi¢oes do modelo). Alternativamente, a mo-
delagem, a otimizacao dindmica, e os experimentos in vivo podem ser explicitamente combinados (vide

texto) para formular e resolver um problema de rastreamento (Pandy, 2001).

4.6 Analise da saida do modelo

Um miusculo pode contribuir para a aceleragao de um segmento do corpo sem tocéa-lo.
Esta conclusao se baseia na equagao (4.1), onde a matriz de inércia, M(q), tem duas
importantes propriedades: (a) ela é fun¢ao dos angulos inerciais, ¢, que especificam as
posicoes relativas dos segmentos do corpo e (b) ela ndo é uma matriz diagonal e, portanto,
seus termos fora da diagonal ndo sao nulos (Zajac & Gordon, 1989). Estas propriedades

sao preservadas quando M (q) ¢ invertida. Assim, a partir da equacao (4.1), todas as forgas
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(centrifugas e de Coriolis, gravitacionais, musculares e externas) atuam para acelerar todos

os segmentos do corpo a cada instante. Desta forma,

i=-M"@[C(a)d* +G(a) + R@)F"" + E(g, )], (4.4)

onde M~!(q) é a inversa da matriz de inércia do sistema. As contribuigoes dos misculos

para as aceleragoes dos segmentos do corpo sao entao dadas por

¢"* = -M"(g)R(g) F""" (4.5)

A equagao (4.5) esclarece, em termos mateméticos, porque cada musculo contribui
para a aceleracao de todos os segmentos corporais. Fisicamente podemos descrever este
processo da seguinte forma: Quando um musculo estd conectado a um segmento corporal
ele pode aplicar uma forca no mesmo; esta forga é transmitida para cima e para baixo da
cadeia multi-articulada por meio das forgas de contato que atuam nas articulagoes. Entao,
um musculo como o séleo, que cruza apenas o tornozelo, pode acelerar a tibia, o pé, assim
como todos os outros segmentos do corpo. Estas aceleracoes induzidas dependem das
posicoes relativas de todos os segmentos no instante considerado. Por exemplo, quando
o corpo estd proximo da postura ereta (joelho préximo da extensdo completa), o séleo
acelera o joelho em extensao porque as forcas de contato induzidas naquela articulagao
aplicam torques na coxa e na perna, no sentido de extensao do joelho. Por outro lado,
quando o joelho esta flexionado além de 90°, as forcas de reacao induzidas, pelo séleo,
no joelho, aplicam torques na coxa e na perna, favorecendo a flexao do joelho. De forma
geral, a posicao do corpo afeta a magnitude e a direcao da aceleragao induzida por uma
forca muscular em um dado segmento corporal pois influencia no torque aplicado pela

forga muscular sobre aquele segmento (Pandy, 2001).

4.7 Perspectiva

O que se observa atualmente é que esta é uma época excitante para modelagem com-
putacional em geral e suas aplicagoes nos estudos do movimento humano, em particular.

Com o desenvolvimento da computagao paralela e das estagoes de trabalho graficas, mode-
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los de maior complexidade podem ser usados para simular acoes reais como andar, correr,
saltar e etc.

Modelos detalhados da estrutura corporal sao necessarios nao apenas para descrever a
funcao muscular durante o movimento estudado, mas também para avaliar procedimentos
cirurgicos destinados a corrigir anormalidades nos padroes de movimento decorrentes de
paralisia ou acidentes vasculares cerebrais (AVC).

Considerando que a otimizacao dinamica fornece informacoes detalhadas a respeito das
forcas desenvolvidas pelos musculos da perna para cada perturbacao induzida no modelo,
a analise dos resultados da simulagao permitirda um teste rigoroso da hipdtese de que “o
custo metabdlico do movimento é determinado principalmente pelo custo de geracao da
forga muscular” (Kram & Taylor, 1990).

Certamente, um dos maiores desafios da comunidade de modelagem atualmente é en-
contrar novas maneiras para descrever mais precisamente a estrutura do sistema musculo-
esquelético (ex., bragos de momento, comprimentos de fibras musculares e tendoes rela-
xados, dreas de segao transversal dos musculos e angulos de empenamento musculares)
(Pandy, 2001). A determinagao dos valores de parametros musculares especificos é ainda
mais desafiadora quando alguma patologia esta presente. Por exemplo, os espasmos cau-
sados por AVC e paralisia cerebral podem alterar as propriedades de for¢ca-comprimento
e forga-velocidade dos musculos (Slager et al,, 1985). Contudo, avangos tem sido ob-
tidos através do emprego de técnicas sofisticadas como tomografia computadorizada e
ressonancia magnética no levantamento dos parametros musculo-esqueléticos especificos
de cada individuo. Ainda assim, mais pesquisas sao necessarias para se obter melhores es-
timativas in vivo da geometria e das propriedades do sistema neuro-musculo-esquelético,
de maneira a incorporar esses dados dentro de um processo de modelagem especifica para

cada individuo.
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4.8 Conclusao

Neste capitulo, foram descritos os objetivos, principios e estratégias basicas a serem
adotadas na criacao de um modelo do sistema locomotor humano. Posteriormente, foi
mostrado como as estruturas dos sistemas neuromuscular e musculo-esquelético podem
ser representadas em um modelo mateméatico do corpo, como esses elementos podem ser
integrados para simular computacionalmente a dinamica de uma tarefa motora e como a
saida do modelo pode ser analisada para descrever e interpretar a funcao dos musculos no
decorrer do movimento. Finalmente, foram relatados alguns pontos estimulantes assim
como as dificuldades a serem superadas para o aprimoramento das pesquisas na area.

Assim, fundamentando-se nos estudos realizados até entao. No Capitulo 5 serd pro-
posto um modelo matematico do sistema neuro-musculo-esquelético humano especifica-

mente destinado ao estudo da postura ereta quieta.



Capitulo 5

Desenvolvimento do modelo

Conforme visto no capitulo 1, sao muitas as dificuldades envolvidas na modelagem
musculo-esquelética do sistema de controle motor ou sistema de controle postural hu-
mano, particularmente, no que se refere ao equilibrio do corpo na postura ereta (Duarte,
2000; 2001). Acredita-se que tal dificuldade se deve principalmente aos diferentes niveis
de ativacao muscular envolvidos na realizacao da tarefa. Demandando nao sé uma grande
complexidade fisiolégica como também uma participacao relativamente maior do feedback
aferente naquelas situagoes (Winters, 1995a). Tal fato torna bem mais complexa a mode-
lagem matematica e a simulagao computacional da tarefa motora, como também dificulta
a validacao experimental do modelo, forcando a adocao de procedimentos de validacao
indireta, uma vez que ainda nao estdo disponiveis métodos e/ou dispositivos eficientes
para se medir diretamente os mecanismos fisiolégicos envolvidos (a intensidade dos sinais
reflexos emitidos pelos érgaos sensoriais).

Assim, os estudos proeminentes, baseados na modelagem neuro-musculo-esquelética
do sistema locomotor humano, contemplam em sua maior parte tarefas fisiologicamente
melhor definidas, como o salto vertical (Pandy et al., 1990; Spéagele et. al, 1999), a
pedalada (Raasch et al.,, 1997; Neptune et al., 2000) e a marcha (Anderson & Pandy,
2001; Zajac et al., 2002, 2003).

Contudo, Winters (1995a,c) avangou na modelagem da postura humana ao propor

um modelo de atuador muscular que previa a modulacao do padrao de excitacao das

101
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fibras musculares geradoras de forca (fibras extrafusais) por intermédio de sinais reflexos
provenientes de trés érgaos sensoriais distintos: (1) Os fusos musculares que envolvem
as fibras intrafusais; (2) Os 6rgaos tendinosos de Golgi localizados préximo as jungoes
musculo-tendineas e (3) Os interneurdnios inibitérios (células de Rhenshaw) presentes
na medula espinhal. Winters (1995¢) anunciou ainda que a referida modulagao afeta
apenas suavemente o comportamento muscular nos movimentos voluntarios dirigidos a
performance (pedalar a maxima velocidade, saltar a maxima altura, etc.). Porém, ela
adiciona ao musculo o comportamento “mola”em torno do estado de equilibrio postural,
na mesma linha que os estudos com humanos e animais disponiveis e com varias teorias
de regulagao postural (ex: Gurfinkel et al., 1995; Duarte, 2000).

Assim, mantendo-se o foco no objetivo inicial de elaborar um modelo dedicado ao
estudo da postura ereta quieta, desenvolveu-se um modelo biomecanico do sistema de
controle postural humano com simplificacoes na dinamica esquelética e na geometria
musculo-esquelética. Porém, o modelo proposto é relativamente sofisticado no que diz
respeito a dinamica musculo-tendinea, modelada através do atuador musculo-reflexo de
Winters (1995a). Deste modo, por incluir em sua formula¢ao a modulagao do padrao de
excitacao neuromuscular exercida pelas vias reflexas provenientes de trés fontes do sis-
tema somatosensorial (as aferéncias do sistema muscular intrafusal (fusos musculares), as
aferéncias dos 6rgaos tendinosos de Golgi e a atividade dos interneurénios inibitérios), o
modelo proposto constitui num avango quando comparado a outros modelos musculares
(Kuo & Zajac, 1993; Soetanto et al., 2001; etc.) recentemente utilizados para estudar a

postura ereta. O detalhamento completo do modelo é mostrado nas proximas segoes.

5.1 Proposta de modelo biomecéanico

Tendo como base a metodologia descrita no capitulo anterior, descreve-se a seguir os
procedimentos utilizados nas diversas etapas do processo de modelagem aqui proposto.
Para efeito didatico, tais procedimentos estao sintetizados no diagrama de blocos da

Figura (5.1).
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Figura 5.1: Diagrama em blocos do modelo proposto. Em destaque, as contribuigoes do mesmo em

relacdo ao modelo de movimento multi-articulado padrao ilustrado na Figura (4.2) do Capitulo 4.

Dinamica esquelética

Na modelagem da dinamica esquelética, assumiu-se o corpo humano como um cléssico
péndulo invertido de dois segmentos rigidos: os pés e o resto do corpo. Os pés devem per-
manecer fixos no solo e o resto do corpo comporta-se como um segmento rigido articulado

por uma junta tipo dobradica (Figura 5.2).
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Onde:

COG = centro de gravidade do corpo;

% = distincia do tornozelo ao COG;

= massa do corpo;

3 = aceleracio da gravidade;

0 = dngulo entre a vertical e o corpo;
R = forga de reagdo do solo;
COP = centro de press3o;

v = posicdo da projegdo horizontal do COG na
direg3o dntero-posterior;

4 = posigdo do COP na direcdo dntero-posterior

Figura 5.2: Esquema do modelo fisico-matematico de péndulo simples invertido representando o corpo

humano durante a postura ereta quieta no plano sagital (adaptado de Morasso & Sanguineti, 2002).

De acordo com Morasso & Schieppati (1999), o comportamento deste péndulo invertido

pode ser definido por:
16 = mghsen(0) + T, + Ty (5.1)

Onde:

- I é o momento de inércia do corpo em torno da articulacao do tornozelo;

- T,, é o torque de estabilizacao gerado pelos musculos em torno do tornozelo;

- T, é¢ um torque que representa o conjunto de distirbios aleatérios externos e internos
(ex: S b bl
ex: respiracao) que perturbam a postura ereta quieta'.

Considerando os pequenos deslocamentos angulares associados a oscilacao do corpo

na postura ereta quieta expressos em radianos (rad), pode-se linearizar a equagao acima

I Adotar um ruido adicional ao sistema pode parecer artificial ao leitor. Todavia, existem evidéncias

experimentais que suportam a atuagdo do ruido durante a postura ereta quieta (Dijkstra et al., 1994).
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assumindo sen(f) =~ 0 sem perda significativa de precisao.
Assim, a solucao da equacao (5.1), expressa em termos da transformada de Laplace,
é dada por:
1

=— (1, T. 2
0 ISQ—mgh( m+ Ta) (5.2)

Os valores de I, m e h podem ser obtidos da literatura, para um adulto tipico do sexo
masculino (Maurer & Peterka, 2005).

O torque de distarbio aleatério T4, deve ser produzido de modo a causar uma oscilagao
no modelo similar aquela verificada experimentalmente para o corpo na postura ereta
quieta. Isto pode ser realizado injetando-se no modelo um ruido Gaussiano filtrado por
um filtro passa-baixas de primeira ordem (Peterka, 2000; Maurer & Peterka, 2005; Coelho,
2005). Os detalhes deste procedimento serao fornecidos no préximo capitulo, na ocasiao
em que descreveremos simulacao do modelo.

O valor do torque muscular corretivo T,,, esta diretamente associado a geometria
musculo-esquelética adotada para o modelo, conforme pode ser verificado na Figura (5.1).

Sendo assim, passamos entao a descrigao da geometria musculo-esquelética proposta.

Geometria musculo-esquelética

A geometria musculo-esquelética prescreve o trajeto, e conseqiientemente a capacidade
de geracao de momento de cada musculo. Assim, o torque muscular 7', é dado por:

Ty = Fpo— = Fp.L (5.3)

00
Onde:
- F,,, ¢ uma matriz de ordem 1xm que armazena as forcas musculares exercidas pelos
m musculos modelados;
- 0l/00 é o Jacobiano, que, para o modelo proposto é uma matriz L de ordem mx1

que armazena os bragos de momento (assumidos constantes) dos m musculos modelados.
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Assumiu-se ainda que a articulacao do tornozelo é operada por um tunico dorsiflexor
(tibial anterior) e por um tnico flexor plantar (séleo + gastrocnémio), com os bragos de
momento determinados a partir da literatura (Dariush et al., 1998).

Uma vez definida a geometria musculo-esquelética L, para se obter T,, através da
Equacao (5.3) é necessério ainda determinar a matriz das forgas musculares F,,. A forga
produzida por um dado musculo pode ser obtida a partir da saida do atuador musculo-
tendineo correspondente. Desta forma, a teoria basica do atuador musculo-reflexo de
Winters (1995a), bem como o procedimento para se obter a for¢ga muscular a partir do

mesmo, sao detalhados na proxima segao.

Atuadores musculo-tendineos

Para fins didaticos e como seu préprio nome sugere, o atuador musculo-reflexo de Win-
ters (1995a) pode ser subdividido em dois modelos: um que representa o tecido muscular

e outro que representa o reflexo de estiramento.
Modelo muscular

A. V. Hill, durante as décadas de 20 e 30, desenvolveu seu cldssico modelo de musculo
(Hill, 1938), e em 1995 Winters (1995a), baseado em criteriosa observagao experimental,
sustentou que a estrutura contratil do musculo estd em série e em paralelo com tecido
elastico levemente amortecido.

Desta forma, o modelo muscular de Winters (1995a) contendo fibras extrafusais en-
volve as seguintes partes (Figura 5.3): um elemento contratil (CE) tipo Hill controlado
por um nivel de ativagdo; um elemento paralelo (PE), que representa a elasticidade pas-
siva do tecido conjuntivo; e um elemento série (SE), que considera a resposta instantanea
dos musculos, incluindo tendoes, a mudancas repentinas de carga. O CE inclui dois
componentes: um componente elastico nao-linear caracterizado por uma familia de cur-
vas forga-comprimento e um componente viscoso nao-linear caracterizado por uma curva
forga-velocidade (ndo mostrada na Figura 5.3). SE e PE sdo modelados como molas

nao-lineares com curvas de for¢a-comprimento exponenciais (Figura 5.3).
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Figura 5.3: Acima: forma clssica dos modelos tipo Hill adotada por Winters (1995a) em seu modelo
muscular extrafusal, com um elemento contratil (CE), um elemento série (SE) e um elemento paralelo
(PE). Abaixo a esquerda: curvas padrao para a relagdo for¢a-comprimento do CE (CEgy,) em fungao de
quatro niveis de ativacao (n, = 0.1,0.4,0.7,1.0) e a curva representativa da relagdo forga-comprimento
do PE (a componente negativa (repulsiva) de for¢a somente se aplica quando a forga no CE é maior que

zero); Abaixo a direita: relagao forca-comprimento do SE (Winters, 1995a).

Apresenta-se a seguir o equacionamento matematico dos elementos do modelo muscu-

lar de Winters (1995a).
FElemento contradtil - CE

O elemento contratil é a parte ativa do sistema, ou seja, aquela parte do musculo que
responde ao estimulo neural produzindo uma forca em funcao do nivel de ativagao e do
estado do musculo. E bem conhecido que a forca méaxima, resultante de uma contracao
estética, que ocorre na condigao tetanica (i.e., sob ativagdo méxima) depende do compri-

mento do musculo (Gasser & Hill, 1924), cujo comprimento méximo é da ordem de 1.05
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vezes seu comprimento em condigoes de repouso, medida esta que de agora em diante sera
denotada por [,,,. Esta producao de forca tende a zero para valores de 0.41,,, € 1.5 0,
conforme explicado pela teoria dos filamentos deslizantes, abordada no capitulo 3. Além
disso, a forga muscular também varia com a velocidade de encurtamento/alongamento do

miusculo. Assim, o CE é assumido como uma relacao instantanea de forca-comprimento-

velocidade (Hill, 1970), dependente da ativagao, e é descrita pela seguinte relagao:

Onde:

CEfvl = na.OEﬂ({L‘ce).CEfv(’Uce) (54)

- CLyy € a forca total instantanea no CE;

- CEp(xc) € a parte da C'Ey, dependente do comprimento do CE (z.);

- CEfy(vee) € a parte da C'Ey,; dependente da velocidade do CE (v );

- ng € o nivel de ativagao.

A relagao forga-comprimento do CE (CEf(@ce, ny)) é dada por?:

fa

= CEfl(xcea na) = Ng OEfl<xce) =Ngt€ |:

2
_ Icefflmam :|

flsh

onde  fligz = floo + flsnpe(1 —nyg)

Tabela 5.1: Valores utilizados para defini¢cao da relagao for¢a-comprimento do CE.

Item | Padrao | Descricao
floo 1.05 comprimento onde é produzida a forca estatica maxima na condigao
tetanica (Figura 5.3 abaixo & esquerda);
flsn 0.4 parametro adimensional de forma da curva Gaussiana da CEyy;
flshft 0.2 deslocamento do pico da CEy; em fungao do nivel de ativacao ng;
0.2 equivale a um deslocamento de 20% & direita para ativagao nula
(Figura 5.3 abaixo a esquerda);
flshpi—ig 0.3 equivalente do flg,f; para as fibras intrafusais.

2f, é a forca produzida pelo total de pontes cruzadas ativas ligadas mecanicamente (Winters, 1995c¢).




CAPITULO 5. DESENVOLVIMENTO DO MODELO 109

E a relagao forca-velocidade do CE, CEy,(v.) ¢ dada por:

_ fce _fa
Vee = CEfvl(fau fceavce) = T

com fce = fm - fpe

com b, :
a(l s
b,, = Ja(1+ fosn) — Vpaz < Vee < 0 (encurtamento)
(Uma:vash) — Vce (56)
m a 1 S
bm — (fvf lf )( + fv h) 0 S Veo S fvvmlvmaz (alongamento)

(fvvmlvmam)fvsh + Uce

COM Upmqgr = fvvm(fvrat + (1 - fUTllt)fa)

fm € fpe sao as forcas nos elementos SE e PE respectivamente, cujas equagoes sao

dadas a seguir.

Tabela 5.2: Valores utilizados para definicao da relacao forca-velocidade do CE.

Item | Padrao | Descrigao

fvom | 5.0/seg | velocidade méaxima do CE descarregado; escala: 2.5 [,,,,/seg para
fibra lenta (fcg = 1) a 7.5 l0/seg para rapida (feg = 0);

fusn 0.3 parametro adimensional de forma da hipérbole de Hill; escala: 0.2
para fibras lentas e 0.4 para rapidas; ou constante;

formi 0.3 forga normalizada maxima no alongamento estatico;
Foumi 0.15 velocidade de alongamento normalizada & maxima forga excéntrica;
fUrat 0.5 razao do decremento da vy, quando f, tende a zero.

Elemento série - SE

O SE representa a estrutura eldstica em série com o misculo (i.e., o tendao) e o seu
prolongamento no interior do musculo. A relacao entre a forca f,, na extremidade do
SE e o seu respectivo alongamento z,, é dada por uma relacao exponencial para um
alongamento até 2,5%. A partir deste valor, até um alongamento méaximo previsto de 4%

a relacao passa a ser linear.
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Desta forma, a curva mostrada na Figura 5.3 (abaixo a direita) é definida pela seguinte

3.

expressao
1 EC e .
e | et — 13 0.0001 < @ < S€zy, (regido exponencial)
fin = (5.7)

S€fm + S€s(Tse — S€um); Tge > S€upy (regido linear)

Tabela 5.3: Valores utilizados para defini¢cao da relagao for¢a-comprimento do SE.

Item | Padrao | Descricao

Serm 0.025 | valor méximo do x4 na regiao exponencial;

s€frm 0.4 valor maximo da forga normalizada ao final da regiao exponencial;

sesh, 3.7 parametro de forma da regiao exponencial;

Seg 60 inclinacao da regiao linear acima da regiao exponencial;

Elemento paralelo - PE

O PE identifica o comportamento das fibras passivas do musculo em funcao do seu
alongamento; podendo ser estimado retirando-se gradativamente o tecido muscular e me-
dindo simultaneamente a forca produzida. Em geral, a for¢a no PE ¢é insignificante, exceto
em condigbes de comprimento extremo (alongamento > 20%), consideradas fora da faixa
fisiol6gica do musculo (Katz, 1939; Bahler, 1967). Para comprimentos menores que um
(considerando valores normalizados) a for¢ca modelada para o PE ¢ negativa (Figura (5.3)
abaixo & esquerda), o que equivale, do ponto de vista fisico, a uma resisténcia ao encur-
tamento. Tal forca aparece apenas quando o musculo esta sob um estado de ativagao nao
nulo, correspondente a uma f, nao nula. A modelagem da for¢ca no PE contribui também
para incluir no modelo o comportamento altamente nao linear observado experimental-

mente no musculo esquelético.

30 alongamento muscular méaximo coincidente foi medido entre 2 e 8% do comprimento muscular total
(Close, 1972); para outros valores de alongamento Winters (1995¢) considerou a relacao de Hill (1970)
na qual a forca exercida é da ordem de 0.4*F,,,, (o que na pritica equivale a multiplicar por 0.4 o valor
calculado na regido exponencial). OBS: Para evitar forgas musculares negativas nao fisiolégicas assume-se

Z5.=0.0001 sempre que x4 < 0.0001.
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A equacao representativa do PE é dada por:

fpe - PEfl(zceana)

ePezm—I

Pesh—1 ZTee—1
(eph—lzl){ (reemt) 1} Tee 2 1.0 (5.8)

- Plsh=s (1_,
<{_ﬁ {epems“ ) _ 1” ,[0.0001 — fa]> Tee < 1.0

Tabela 5.4: Valores utilizados pela definicao do elemento passivo PE.

Item | Padrao | Descricao
DPerm—1 0.6 alongamento do CE correspondente a uma f,.=1;
DPearm—s 0.7 encurtamento do CE correspondente a uma fpe=-1;
Pesh_i 3 parametro de forma do alongamento passivo do CE;
PEsh—_s 6 parametro de forma do encurtamento passivo de CE;

Uma vez modeladas as forcas para cada um dos elementos, para definir a relacao que
os une basta observar como ¢ estruturado o modelo muscular de Hill (Figura 5.3). Donde

pode ser concluido que:

fm = fpe + fce

Tal como o comprimento muscular, a forca considerada no modelo é normalizada.
Desta forma, para se determinar o valor da for¢a muscular em Newtons ¢é necessario es-
calonar o valor da forca produzida pelos atuadores com valores compativeis aos musculos
considerados. Tendo em mente que a produgao de for¢a de um musculo é diretamente pro-
porcional a sua area de secao transversal fisioldgica, tal escalonamento pode ser realizado
mediante a Equagao (5.9):

F,, = p.PCSA.f, (5.9)

Onde:
- F,, é o valor da forca muscular em Newtons;

- PCSA* é a area de secao transversal fisiolégica do musculo em cm?;

4PCSA ¢ calculada pela relacio entre o volume e o comprimento do misculo.
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- fm € o valor normalizado da forca muscular do respectivo atuador;

- p é um parametro introduzido na Equagao (5.9) com o propdsito de ajuste dimen-
sional, cujo valor, estimado entre 30-35 N/cm?, pode ser ajustado de modo que a forca
maxima seja equivalente a reportada na literatura (Jacono, 2001).

Para o modelo proposto, os musculos sob exame sao o tibial anterior e o séleo. Com
PCSAs de 40 cm? e 60 cm? respectivamente (Yamaguchi et al., 1990). Tais valores sdo
médios entre os indicados por varios autores, e produzem torques maximos compativeis
com aqueles medidos experimentalmente (Jacono, 2001), com um intervalo compreendido
entre aproximadamente 40 N.m para dorsiflexdo e 60/70 N.m para flexao plantar. Os dois
valores sao diferentes apenas porque os musculos possuem secoes distintas, além disso a
PCSA do séleo foi ligeiramente aumentada (de 60 cm? para 70 cm?) uma vez que ele nao
é o unico musculo que produz a flexao plantar, mas também o gastrocnémio, um musculo
bi-articulado que, a partir do tendao de Aquiles, se insere no fémur (o osso tnico da coxa).
Tal procedimento foi realizado para adequar o valor do torque maximo de flexao plantar
calculado pelo modelo aos dados experimentais, sem no entanto, aumentar a complexidade

do modelo pela adigao de um novo musculo (gastrocnémio).
Relagao geométrica

Nas equagoes do modelo muscular foram utilizados dois parametros relacionados ao
comprimento do musculo: (1) xg, o alongamento do SE e (2) 2, o comprimento do CE.

O primeiro é obtido integrando-se a velocidade de alongamento vy, do SE:

AT se

dt

= Uyt — Vge (5.10)

Onde:

- Ve € a velocidade do CE obtida na Equagao (5.6);

- vy € a velocidade do conjunto musculo+tendao calculada a partir da derivada do
comprimento musculo-tendineo /,,;. Onde este, depende do estado de alongamento no qual
o musculo se encontra. O alongamento (encurtamento) do musculo, por sua vez, é fungao
do angulo @ de inclinagdo do péndulo (Figura 5.2). Desta forma, o alongamento de um

conjunto musculo-tendineo (Al,,;), pode ser obtido pelo produto do dngulo 6 (expresso em
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radianos) pelo brago de momento L, (definido na geometria musculo-esquelética) daquele

musculo com relagao a articulacao do tornozelo, isto é:
Al = 0L, (5.11)

Assim, o comprimento musculo-tendineo normalizado correspondente sera:

lmt + Almt Almt
Iy = e T q
! lmto + lmto

(5.12)

Onde:

- lmt, € 0 comprimento musculo-tendineo em repouso, equivalente a soma dos compri-
mentos do misculo em repouso (I,,,) com o do tendao relaxado (I;,)°.

De maneira similar ao sugerido por Winters (1995¢), adotou-se os valores de A = [,,,, =
lym—1r, =0.75 ¢ B=1;, = l;_1r, = 0.25, implicando num A + B = l,y, = lyj—1r, = 1.

Finalmente, substituindo [,,;, e Al,; na Equacao (5.12) e derivando-a para obter a

Ume Necessaria, na Equacao (5.10), para calcular o alongamento do SE (z4.), tem-se:
Ot = Ly = 0L, (5.13)

Os valores de z. para ambas as fibras extrafusais e intrafusais, ou seja, T € Tee_p

respectivamente, sao dados por:

Lt — lto - $se(lmo + lto)

L,

Lee =

Int—17 — li—1r, — Tse—1F(lm—17, + li1F,)

Lee—]F = (514)

lmleo

l
onde lyi—rp =l = lg — 1y, — Tse (lrnot—_;:lto)

5Nao foi mencionado o angulo de empenamento § entre as fibras musculares e o tendéo pois, segundo

Winters (1995c¢), para valores de § inferiores a 20° (i.e., para a maioria dos musculos), ele nao influi
significativamente em x4.; antes, de maneira alternativa, PCSA e [,,,, podem ser compensados apropria-
damente, e entao durante as simulagoes, os efeitos do empenamento podem ser desprezados. Todavia, se
tal profundidade for necesséria, existem diversos mapeamentos geométricos (ex: Zajac, 1989) que produ-
zem resultados similares, e podem ser utilizados para reformular os termos da Equagao (5.7) e remapear

a saida f,, (Equacdo 5.7).



CAPITULO 5. DESENVOLVIMENTO DO MODELO 114

O modelo musculo-reflexo completo EF-IF de Winters (1995a,c) é de 4* ordem. Suas
varidveis de estado sao: (1) excitacao (n.); (2) ativagao/contracao (n,); (3) alongamento
do SE extrafusal (z4); e (4) alongamento do SE intrafusal (zs_;r). Quando usado para

simulacao dinamica direta os estados a serem integrados sao:

d;”;e = [Min + Ny — ne [tce
dn,
Tl [Me — ngl/teq(ng) 5.15)
dxse '
dt = [Umt - Uce]
dxe
TIF = [UmtIF - UC@IF]

As ultimas trés equacoes representam a dinamica muscular e podem ser consideradas
atrasadas no tempo em relagdo a primeira equagao (relativa a dindmica da medula espi-
nhal). O reflexo de estiramento n, s na primeira equacao e a excitacdo n. na segunda sao
referentes a instantes prévios, ou seja, cada uma destas variaveis assume seu valor calcu-
lado na iteragao imediatamente anterior. Para melhor elucidagao, os atrasos no tempo
aferentes e eferentes® nao foram mostrados explicitamente nas equacoes acima, porém, os
mesmos foram considerados e serao descritos adiante.

Até o momento, descreveu-se somente a primeira parte do modelo musculo-reflexo
(i.e., o modelo muscular EF), onde foram mostrados em detalhes os passos para obten¢ao
da forca muscular a partir da varidvel x,.. Tal procedimento esta sintetizado no diagrama
de blocos da Figura (5.4), onde cada bloco esté associado a uma das operagoes descritas
nos paragrafos precedentes.

Assim, para completar o modelo resta ainda detalhar a dinamica das variaveis ng, n.
e Ty, regida pelas demais equacoes de estado. Todavia, para realizar tal procedimento ¢
necessario primeiramente descrevermos o modelo do reflexo de estiramento (i.e., a segunda
parte do modelo musculo-reflexo) e também a dinamica da ativa¢do, uma vez que o

comportamento das varidaveis mencionadas esta diretamente associado a estes dois topicos.

5Um neurénio aferente conduz a rajada de impulsos sensoriais dos receptores localizados no miisculo
para a medula espinhal, ao passo que um neurdnio eferente conduz impulsos motores da medula espinhal

para as fibras musculares extrafusais (Lehmkuhl & Smith, 1987).
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Figura 5.4: Diagrama esquematico do modelo muscular extrafusal de Winters.
Modelo do reflexo de estiramento e dinamica da ativacao

O modelo da dinamica da ativacao e do reflexo de estiramento sao fundamentais para
modelar algumas das caracteristicas nao lineares dos musculos. De fato, além da sua
complexidade mecanica em resposta a um estimulo, é importante reproduzir também o
estimulo involuntédrio conhecido como reflexo. Desta forma, a modelagem do sistema
muscular intrafusal torna-se imprescindivel, uma vez que este engloba os fusos musculares
responsaveis pelo sensoriamento do comprimento e da velocidade do musculo.

Assim, o modelo de Hill utilizado anteriormente para determinar x,. foi duplicado de
tal forma que as fibras intrafusais foram modeladas da mesma maneira que as extrafusais,
exceto pelo fato delas nao contribuirem para a forca muscular. Porém, como as duas
estruturas nao sao perfeitamente iguais (neste caso nao seria necessario duplicar o modelo);
conforme visto na secao anterior, alguns parametros do modelo EF foram adaptados a
realidade do sistema IF. Desta forma, o procedimento para determinacao da variavel de
estado z,,, ¢ andlogo ao utilizado anteriormente para ..

No modelo musculo-reflexo, a entrada principal ainda é um sinal neurocontrolado
descendente do SNC n;,. Entretanto, os varios sinais internos combinados produzem
um sinal reflexo n,¢, que modula suavemente como a excitacao neural n. responde a
ni, (Equagao 5.15). Logo, a entrada n;, nao se correlaciona diretamente com a atividade
EMG ou motoneuronal. Desta forma, o sinal reflexo n, s origina-se a partir da combinacao

dos seguintes sinais:
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(1) ngy: sinal aferente proveniente do fuso muscular, assumido como um sensor de
estiramento (z_rr) e de velocidade do misculo;

(2) ng: sinal aferente oriundo do érgao tendinoso de Golgi, assumido também como
um sensor de estiramento (xs), exclusivo do tendao;

(3) n,.: realimentagao linear negativa fornecida pelo interneurénio inibitério ao neurénio
motor.

Assume-se ainda que as aferéncias do fuso muscular e do érgao tendinoso de Golgi
possuem uma resposta Gaussiana (Loeb, 1984) com o centro (valor méximo) fixado na
metade da regiao fisioldgica, o que implica numa resposta maxima quando o musculo esta

em repouso (Equagdes 5.16 e 5.17, respectivamente, e Tabela 5.5).

_ (Tge— 1 F—5P00)
SPsh

r (5.16)

2
(zse—gtoo)
1 |: gtsh, :|
——— ¢ ’ (5.17)

gtrng

Tabela 5.5: Parametros das aferéncias do modelo do reflexo de estiramento.

Item Padrao | Descricao
S$Poos Jtoo 0.02 ponto de maxima sensibilidade dos transdutores nas curvas dos SE.

SPsh, 9tsh 0.02 parametro adimensional de forma dos transdutores.

SPkv 0.1 sensibilidade de velocidade padrao do fuso.

Os parametros spyny € gty definem a faixa dentro da qual as aferéncias do fuso
muscular e do érgao tendinoso de Golgi podem influir sobre a excitacao neural total.
Desta forma, eles foram determinados de tal maneira que cada uma daquelas aferéncias
nao deve modular o sinal de excitagdo n, num nivel superior a £10% do méaximo (Hogan,

1984; Winters & Stark, 1988).
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Finalmente, o sinal reflexo n,; ¢ modelado segundo a Equacao (5.18), cujas constantes

sao dadas na Tabela (5.6).

(nin + nr)

5 ] +gti(n, — ngt) + reg(ny — ne) (5.18)

Nrf = SPk |:nsp -

Tabela 5.6: Parametros de ganho do modelo do reflexo de estiramento.

Item Padrao | Descricao

SPk 0.5 ganho padrao do fuso muscular (adimensional).

gt 0.1 ganho padrao do 6rgao tendinoso de Golgi (adimensional).

Tk 0.1 ganho padrao da realimentacao da célula Rhenshaw (adimensional).

Uma entrada adicional, n,., fornece um “estado de referéncia nominal” para os sinais
de realimentacao emitidos pelo interneuronio inibitério e pelo érgao tendinoso de Golgi.
Normalmente, n, poderia ser compartilhado por um conjunto de musculos (um “task
group” como definiu Loeb, 1984), e é baseado na observagdo comum que: Por razoes
quaisquer, os sinais dos neuronios motores tendem a retornar para um nivel de referéncia
nominal (p. ex. 10% do méaximo) caracteristico do ajuste postural (Winters, 1995¢);
Também, o “valor de referéncia” do fuso é uma funcao direta da entrada descendente do
SNC n;, e do n,, e nao de medidas diretas de comprimento, forca ou rigidez.

A luz da Equacio (5.18), podemos resumir o modelo do reflexo do estiramento no
diagrama de blocos da Figura (5.5), cujas constantes sdo dadas na Tabela (5.7). Nele, a
soma de todos os terminais produz um sinal que, antes de chegar ao musculo, passa por
dois filtros de primeira ordem (Equacao (5.15) linhas 1 e 2), onde o segundo tem uma
constante de tempo variavel. Juntos, eles produzem, respectivamente, a excitacao n. e a

ativacao ng.
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Figura 5.5: Diagrama esquemético do modelo do reflexo de estiramento e da dinamica da ativacio.

Tabela 5.7: Parametros de tempo do modelo do reflexo de estiramento.

Item Padrao | Descricao

tee 10 ms | constante de tempo de excitagao que representa a modulacao suave
das entradas para 7.

T.¢ 30 ms | atraso de propagacao das aferéncias do fuso muscular e do érgao
tendinoso de Golgi.

Tet 20 ms | atraso na propagacao do sinal eferente motor (n.).

Dinamica da ativacao

A dinamica da ativacao (associada a quantidade relativa de célcio ligado & troponina)
foi modelada como um processo unidirecional com dinamica de primeira ordem, com n,
como entrada e n, como saida (Equagao 5.15 - linha 2). Na dinamica da ativacao, foi
assumida uma constante de tempo média de 15 ms, bem menor que a de desativacao
(40 ms), sendo que esta ultima pode apresentar valores ainda maiores para musculos de
fibras musculares lentas e tamanho grande (Winters & Stark, 1985). Esta distingao entre
a dinamica da ativagao e desativacao é baseada na observagao que os dois processos sao
distintos: a ativagao envolve a liberacao de cdlcio do reticulo sarcoplasmatico e sua pos-

terior difusao, enquanto que a desativacao envolve um processo ativo de bombeamento
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de célcio de volta ao reticulo sarcoplasmético (o que requer uma energia metabdlica sig-
nificativa). Na realidade, ambos os processos ocorrem simultaneamente (Zahalak, 1990),
com dinamicas em fungao da concentracao de calcio e, portanto do nivel de ativacao n,.

Assim, um modelo simples para uma constante de tempo varidvel, baseado nos critérios
de aproximacao de Zahalak (1990), é dado na Equagao (5.19), cujas constantes estao na
Tabela (5.8) e o grafico na Figura (5.6).

tCac-(tCha + Ma);  Me =n, Ativacao
tca(ng) = (5.19)

tcaa/(tCra +Mna); ne < n, Desativagao

Note que, para tcy, = 0.5 (Tabela 5.8), as respectivas constantes de tempo podem
variar do seu valor nominal por um fator de dois em ambos os sentidos (ativagao ou

desativagao).

Tabela 5.8: Parametros de tempo utilizados no modelo da dindmica da ativacao.

Item | Padrao | Descricao

tCqe 15 ms | constante de tempo de ativacdo média. Faixa: de 10 ms para fibra
rapida (fcg = 0) a 20 ms para fibra lenta (fcg = 1).
tcdq 40 ms | constante de tempo de desativacao média. Faixa: de 30 ms para
fibra rapida a 50 ms para fibra lenta.
tCha 0.5 constante usada para escalonar tc, em funcao da ativagao (adim.).
0.08 T
g o006 | -
5
2 004 F .
a
a
;E n.oz pctivating -
umﬂ.ﬂ 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
Activation Level

Figura 5.6: Variacio da constante de tempo usada pela dindmica de ativacio unidirecional. (Winters,

1995a).
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Tarefa motora

Na modelagem da tarefa motora, as referéncias espaciais devem ser fornecidas ao
modelo de modo que ele possa reproduzir com boa aproximacao o movimento humano
investigado.

Assim, considerando que a tarefa motora sob exame é a manutencao da postura ereta
quieta, adotou-se como referéncia o angulo 6 (Figura 5.2) igual a zero, correspondente ao
péndulo na posi¢ao puramente vertical (i.e., o corpo completamente ereto). Entretanto,
para fazer com que o modelo acompanhe a referéncia e permaneca “em pé”, é necessario
que os musculos modelados (os tinicos operadores do péndulo) atuem de maneira adequada
fazendo com que o modelo, apds receber o torque perturbativo T, (Equacao 5.1), oscile em
torno da posi¢ao de equilibrio (f = 0) de maneira similar & observada experimentalmente.
Para tal propdsito, em alusao ao papel exercido pelo SNC, desenvolveu-se um sistema

para controlar os musculos modelados.
Sistema de controle

Na modelagem do sistema de controle assumiu-se que o desvio angular da posicao ereta
(um sinal de erro angular) é detectado pelos sistemas sensoriais de controle postural. Esta
informagao sensorial é entao usada para ativar os musculos produzindo torques corretivos
que resistem aos disturbios.

Em geral, a estabilizagao de um péndulo invertido requer dois componentes de tor-
que corretivo (Johansson et al.,1988): um componente proporcional ao erro angular e o
outro proporcional a derivada temporal do erro angular. Além desses dois componentes,
Johansson demonstrou que um terceiro componente era necessario para comprovar seus
experimentos. Este terceiro componente gera um torque corretivo proporcional a integral
matematica do sinal de erro angular. Um controlador de trés componentes como este é
popularmente conhecido como controlador proporcional-integral-derivativo (PID).

As propriedades do controlador PID sao especificadas por trés constantes K,, K, e
K;, que correspondem aos pesos dos componentes do torque corretivo associados ao erro

na posicao angular, a derivada deste erro e a integral deste mesmo, respectivamente. K,
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¢ uma constante de mola associada ao controle da rigidez, K, é um fator controlador do
amortecimento do sistema e K; é um fator de compensacao (lenta) do ajuste de erro do
sistema.

Deste modo, implementou-se um controlador PID que recebe como entrada o sinal de
erro na posicao angular e fornece em sua saida o valor do torque de controle necessario
para estabilizar o péndulo. As constantes K, K; e K; foram determinadas pelo método de
Ziegler-Nichols, de forma que o controle neural, simulado pelo controlador PID, apresente
respostas compativeis as observadas empiricamente (Coelho, 2005). A Figura (5.7) ilustra

o controlador implementado.
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Figura 5.7: Controlador PID implementado para o controle da postura ereta quieta humana.

Como o controlador PID fornece o valor e o sentido (horario/anti-horario) do torque a
ser aplicado para estabilizar o modelo e, como o acionamento de um musculo ¢ realizado
primariamente por um estimulo neural, a informacao de saida do controlador PID nao
pode ser empregada diretamente para fechar o loop de feedback do modelo. Assim, foi
necessario “traduzi-la” em termos de um estimulo neural equivalente n;, a ser inserido
na entrada do respectivo atuador musculo-reflexo a ser acionado. Tal procedimento foi

realizado assumindo-se a relacao:
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(5.20)

Onde:

- Ny, é 0 estimulo neural emitido pelo SNC para acionar o musculo;

- T, é o torque de controle captado na saida do controlador PID;

- Tz € 0 torque méaximo de dorsiflexdo ou de flexdo plantar (dependendo do sentido
do torque T,) calculado para o modelo, assumindo-se n;, = 1, compativel com os valores

experimentais reportados por Jacono (2001).

Finalmente, uma vez desenvolvido o mecanismo de controle para o acionamento do
sistema fisico de péndulo invertido através dos musculos, todos os componentes foram

unidos para formar o modelo global esquematizado na Figura (5.8).
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Figura 5.8: Diagrama esquemético global do modelo desenvolvido.
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Podemos resumir o funcionamento do modelo esquematizado da seguinte forma:

1. O modelo recebe como entrada um torque perturbativo (Td) produzido no bloco
Perturbacao, que o faz deslocar de sua posigao de referéncia (Theta=0), até que o
sistema de controle postural atue sobre os musculos produzindo um torque muscular
de reagao ao disturbio (Tm). Tal deslocamento angular é determinado através da

Equacao (5.1), implementada no bloco Péndulo;

2. O deslocamento angular (Theta) obtido no passo 1 e sua derivada (ThetaDot), sao
usados para calcular os valores do comprimento e da velocidade musculo-tendineos
(Lmt e Vmt) através das Equagoes (5.12) e (5.13) respectivamente; implementadas
no bloco Relacao Geométrica. Simultaneamente, o mesmo deslocamento angular
(Theta) é inserido na entrada do bloco Controle, dentro do qual, estd implementado
o controlador PID mostrado na Figura (5.7). O controlador PID, por sua vez,
retorna o valor do torque de controle (7,.) necessario para estabilizagao do modelo.
Ainda no interior do bloco Controle, é implementada a Equacao (5.20) para se
calcular, a partir do torque de controle (7,) captado na saida do controlador PID, o
estimulo neural do SNC (Nin) a ser enviado ao grupo muscular de interesse. Observe
que o bloco Controle possui duas saidas: uma para o SNC acionar o grupo dorsiflexor
(NinT) e outra para o SNC acionar o grupo flexor plantar (NinS). De maneira que
apenas um grupo muscular recebe estimulo do SNC num dado instante, ou seja, se
naquele instante, o torque de controle fornecido pelo controlador PID for no sentido
hordrio (aqui assumido como positivo), o grupo dorsiflexor (NinT) é estimulado,

caso contrério, é estimulado o grupo flexor plantar (NinS);

3. Com (Nin) obtido no passo anterior e um nivel de referéncia (Nr) adotado, se-
guindo os passos do diagrama da Figura (5.5) implementado dentro do bloco Mo-
delo Musculo-Reflexo, obtém-se em seqiiéncia: (1) as aferéncias dos fusos musculares
(Nsp), dos 6rgaos tendinosos de Golgi (Ngt) e o sinal dos interneurdnios inibitérios
(Nrc), (2) o sinal de reflexo espinhal (Nrf), (3) a excitagdo neural (Ne) e (4) a

ativacao muscular (Na);
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4. Com os valores de (Lmt) e (Vmt) obtidos no passo 2 e de (Na) obtido no passo ante-
rior, seguindo os passos do diagrama da Figura (5.4), duplicado para os modelos IF
e EF e implementado dentro do bloco Musculos IF + EF da Figura (5.5), determina-
se a extensao no comprimento do elemento série do musculo intrafusal (Xse-IF) e a

extensao no comprimento do elemento série do musculo extrafusal (Xse);

5. A partir de (Xse) obtido no passo anterior, calcula-se a for¢a muscular através da
Equacao (5.7), implementada dentro do bloco Elemento Série da Figura (5.4). Desta

forma, a saida do bloco Modelo Musculo-Reflexo esta finalmente determinada;

6. A partir das forgas musculares obtidas no passo anterior e, conhecendo-se o valor
dos bragos de momento definidos na geometria musculo-esquelética, os torques mus-
culares sdo determinados através da Equagao (5.3), implementada dentro do bloco
Torques Musculares. Em seguida. os torques musculares sao inseridos no bloco
Péndulo, de modo a compensar a atuagao das forcas inercial e gravitacional, e os
disturbios provocados pelo torque perturbativo introduzido inicialmente (Equagao
5.1). Finalmente, fecha-se o ciclo e o processo se repete durante todo o tempo

ajustado para a simulacao.

No intuito de validar o modelo via simulagao computacional, é necessario associa-lo
previamente a alguma variavel observavel experimentalmente na estrutura modelada (no
caso 0 corpo na postura ereta quieta). Assim, a modelagem da oscilagdo corporal foi

realizada conforme o procedimento detalhado a seguir.

5.2 Modelagem da oscilagao corporal

A oscilagao do corpo durante a postura ereta é usualmente investigada utilizando-se
uma plataforma de forca’, um instrumento de medida sobre o qual o individuo permanece
de pé no decorrer do experimento. A variavel tradicionalmente utilizada para analisar esta

oscilagao é a posi¢ao do centro de pressao (COP), que caracteriza o ponto de aplicagao

"Uma descrigao detalhada deste equipamento pode ser obtida em Naves (2001) e Naves et al. (2004).
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da resultante das forcas que atuam na superficie de apoio. O deslocamento do COP
representa a somatoéria das ac¢oes do sistema de controle postural e da forca de gravidade.
Devido a oscilagao do corpo e as forcas inerciais, a posi¢ao do COP ¢ diferente da posigao
do centro de gravidade (COG), que indica a posi¢ao global do corpo (Duarte, 2001).
Desta forma, modelou-se a oscila¢ao corporal na diregao antero-posterior (AP), usando
a derivagao de Breniere (1996) que relaciona o deslocamento do COG na dire¢ao antero-
posterior (AP COG), y, e a aceleracao do COG, ¢, com o deslocamento do COP na diregao

antero-posterior (AP COP), u, para um péndulo invertido:
I = mgh(y — u) (5.21)

O seno do angulo #, obtido a partir do deslocamento angular do péndulo invertido, é
usado para calcular o AP COG do modelo (y = hsenf). Entretanto, para os pequenos
angulos associados a oscilacao do corpo, pode-se usar a aproximacao senfl = 6, sem perda

significativa de precisao.

5.3 Conclusao

Neste capitulo, desenvolveu-se o modelo biomecanico para analise da postura ereta
quieta humana, empregando-se a metodologia proposta no capitulo anterior, e definiu-se
a estratégia a ser usada para sua validacao. Desta forma, o modelo estd finalmente pronto

para ser simulado computacionalmente, de maneira a verificar sua legitimidade.



Capitulo 6

Simulacao e resultados

Todas as simulagoes foram realizadas utilizando o software Simulink versao 5.0 do
Matlab 6.5 (The MathWorks Inc, Natick, MA - EUA) considerando uma duracao de
1000s, um tempo muito maior que os experimentos padrdes da area (Peterka, 2000).
Como tnica fonte de ruido, utilizou-se o bloco padrao do Matlab “band limited white
noise” (ruido branco) com média zero, variancia um e tempo de amostragem igual a 0,01s.
Esta fonte de ruido, foi filtrada por um filtro passa-baixa com constante de tempo de 100s,
produzindo formas de onda com caracteristicas oscilatérias similares aquelas observadas
fisiologicamente (Maurer & Peterka, 2005). O nivel de ganho do ruido foi ajustado em
-462 N.m, que correspondeu a um desvio padrao no torque de distirbio Ty de 10,7 N.m.
A Figura (6.1) mostra um trecho do torque de perturbagao obtido apds a implementagao
do procedimento acima. Ao receber o torque de perturbacao, o péndulo desloca-se da
sua posicao de equilibrio. Tal deslocamento angular é calculado implementando-se no
Simulink a equacao do péndulo expressa em termos da transformada de Laplace (Equacao
5.2), com os parametros antropométricos do corpo adotados para um adulto tipico do
sexo masculino com as seguintes caracteristicas (Peterka, 2000; Maurer & Peterka, 2005):
I = 66 kg.m? é o momento de inércia do corpo em torno da articulacdo do tornozelo,
m = 76 kg é a massa do corpo excluindo-se os pés e h = 0.87 m é a distancia do tornozelo
até o COG do corpo. Feito isso, obteve-se as curvas do deslocamento angular e da sua

derivada, mostradas nas Figuras (6.2) e (6.3), respectivamente.

126
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Figura 6.1: Um trecho do torque de perturbacao utilizado na simulagao. OBS: torque positivo equivale

a um torque no sentido horario.
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Figura 6.2: Resultado da simula¢io mostrando um exemplo do deslocamento angular AP do modelo.
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Figura 6.3: Resultado da simulacio mostrando um exemplo da velocidade angular AP do modelo.

Substituindo o deslocamento e a velocidade angular nas Equagoes (5.12) e (5.13) e
assumindo ambos os bragos de momento dos grupos dorsiflexor (tibial anterior) e flexor
plantar (séleo + gastrocnémio) iguais a 0.0416 m (Dariush et al., 1998), obteve-se o
comprimento musculo-tendineo (l,,;) mostrado na Figura (6.4) e sua derivada (v,,;).

Paralelamente, o mesmo deslocamento angular ¢ introduzido na entrada do controlador
PID para que seja calculado o valor do torque de controle necessario para equilibrar
o péndulo (Figura 5.7). Os fatores de ganho do controlador PID foram ajustados em
K, = 34,38 N.m.deg™' para a parte proporcional (rigidez), K; = 6,67 N.m.s.deg™'
para a parte derivativa (amortecimento) e K; = 1,67 N.m.s~'.deg™! para a parte integral,
sendo os mesmos convertidos de graus (deg) para radianos. Tal conversao faz-se necessiria
porque as varidveis do modelo foram expressas no sistema internacional de unidades (SI).
A Figura (6.5) mostra um trecho do torque de controle obtido na simulagao. A partir
do torque de controle, o estimulo neural do SNC, (Nin), a ser enviado ao musculo de
interesse, é obtido pela Equagao (5.20). A Figura (6.6) mostra as formas de onda obtidas

para os estimulos neurais do SNC, enviados aos grupos musculares modelados.
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Figura 6.4: Resultado da simulagdo mostrando um exemplo da variagao temporal do comprimento

musculo-tendineo: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).

Torque de Controle (N.m) x Tempo (s)
3 T T T

Figura 6.5: Resultado da simulagio mostrando um exemplo do torque de controle captado na saida do

controlador PID.
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Nin (adim.) x Tempo (s)
0.12 T

T
= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

0.10 - 4
0.08 4
0.06 - 4
0.04 b

0.02f b

Figura 6.6: Resultado da simulagiao mostrando um exemplo do estimulo neural enviado aos misculos

modelados: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).

A partir de (Nin) e de um nivel de referéncia de excitacdo muscular (Nr), este dltimo
adotado como constante e igual a 0.05 (Winters, 1995a); usando a Equagao (5.18) mos-
trada no capitulo anterior esquematizada no diagrama da Figura (5.5), obteve-se o sinal de
reflexo espinhal (Figura 6.7) resultante da somatdéria das seguintes contribuigoes reflexas:
fusos musculares (Figura 6.8), 6rgaos tendinosos de Golgi (Figura 6.9) e dos interneur6nios
inibitérios (Figura 6.10). Com Nin e Nrf, ainda no diagrama da Figura (5.5) calculou-se
entdo a excitacao neural (Figura 6.11) e a ativacao muscular (Figura 6.12). O algoritmo
de Dormand-Prince (odeb) com tamanho de passo fixado em 0,01 s foi usado para resolver
todas as equagoes diferenciais associadas ao modelo (Equagao 5.15).

De posse de Lmt, Vmt e Na, pelo passo 4 descrito ao final do capitulo anterior,
obteve-se a extensao no comprimento do elemento série do musculo intrafusal (Xse-1F)
e a extensao no comprimento do elemento série do musculo extrafusal (Xse). Os valo-
res de Xse-IF e Xse, sao utilizados na iteragao seguinte, para se calcular as aferéncias

do fuso muscular (Nsp) e dos 6rgaos tendinosos de Golgi (Ngt), respectivamente, como
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ilustrado no diagrama da Figura (5.5). A partir de Xse, seguindo o passo 5 determina-se
a forca muscular adimensional. Para converter a forga muscular em Newtons, utilizou-se
a Equacao (5.9), com o parametro p ajustado em 31,8 N/cm? e as PCSAs dos grupos
dorsiflexor (tibial anterior) e flexor plantar (séleo + gastrocnémio) iguais a 40 cm? e 70
cm? respectivamente, conforme visto no capitulo anterior. A Figura (6.13) mostra um

trecho das forcas musculares obtidas na simulagao.

Nrf (adim.) x Tempo (s)
0.07 T

p——
= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior
0.065 =
0.06 |- B
0.055 =
0.05 =
0.045 =
0.04 B
0035 1 1 1 1 1
0 5 10 15 20 25 30

Figura 6.7: Resultado da simulagio mostrando um exemplo do sinal reflexo dos misculos modelados:

Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).
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NrfFUSO (adim.) x Tempo (s)
0.085 T T T

0.08

0.075

0.07

0.065

0.06

0.055 =
= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

0.05 I I I I I
0 5 10 15 20 25 30

Figura 6.8: Resultado da simulagao mostrando um exemplo da componente do sinal reflexo proveniente

dos fusos musculares: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).

s x107° NrfGOLGI (adim.) x Tempo (s)
- ‘ : ‘
= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior
-85 i

-9

-9.5

-10

-10.5

-11 ! ! ! I I
0

Figura 6.9: Resultado da simulagdo mostrando um exemplo da componente do sinal reflexo proveniente

dos 6rgaos tendinosos de Golgi: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).
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NrfRC (adim.) x Tempo (s)
T

T
= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

-0.001

T

-0.002

-0.003

-0.004

-0.005

-0.006

-0.007

-0.008

-0.009

~0.01 ! ! ! I I
0

Figura 6.10: Resultado da simulagao mostrando um exemplo da componente do sinal reflexo proveniente
dos interneurénios inibitérios: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).

Ne (adim.) x Tempo (s)
0.14 T T T T T

= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

0.13f 4

0.12 b

0.11F b

0.1F b

0.09 4

Figura 6.11: Resultado da simulagdo mostrando um exemplo do sinal de excitacao neural dos miisculos

modelados: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).
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Na (adim.) x Tempo (s)

0.14
— Soleo + Gastroc ! ! ! !
—— Tibial Anterior

0.13f 4

0.12 b

0.1F b

Figura 6.12: Resultado da simulacio mostrando um exemplo do sinal de ativagao dos musculos mode-

lados: Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).

Forga muscular (N) x Tempo (s)
250 T T T T

= Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

200

150

100

50 b

Figura 6.13: Resultado da simulagdo mostrando um exemplo do andamento das for¢as musculares:

For¢a dorsiflexora (linha fina) e forca flexora plantar (linha grossa).
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Com as forcas musculares ja calculadas e os bragos de momento dos grupos dorsi-
flexor (tibial anterior) e flexor plantar (séleo + gastrocnémio) ambos assumidos iguais a
0.0416 m (Dariush et al., 1998), determina-se os torques musculares. A Figura (6.14) mos-
tra o andamento dos torques musculares durante um trecho da simulacao. Finalmente,
implementou-se a Equagao (5.21) e obteve-se os deslocamentos do centro de gravidade
(COG) e do centro de pressao (COP) na diregao antero-posterior. A Figura (6.15) mostra

um trecho das séries temporais do COP e do COG obtido na simulacao.

Torque muscular (N.m) x Tempo (s)
5 T T T

N A

— Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

-10 I I I I I
0

Figura 6.14: Resultado da simulacio mostrando um exemplo do andamento dos torques musculares:

Dorsiflexor (linha fina) e flexor plantar (linha grossa).
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x 107 COG e COP (m) x Tempo (s)

S
> =

o

Figura 6.15: Resultado da simulagio mostrando um exemplo do deslocamento do COP-AP (linha fina)
e do COG-AP (linha grossa).

6.1 Conclusao

Neste capitulo, o modelo proposto foi simulado computacionalmente seguindo-se a me-
todologia apresentada no final do capitulo anterior. Os resultados obtidos nas simulacoes
permitem concluir que o modelo desenvolvido se mostrou coerente em diversos aspectos

importantes, dentre os quais podemos exemplificar:

e Geragao do torque de controle adequado em fungao da perturbagcao sofrida (Figuras

6.5 e 6.1 respectivamente);
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e Estimulacao pelo SNC dos grupos musculares apropriados em funcao do torque de
controle requerido para estabilizacao (Figuras 6.6 e 6.5 respectivamente). Ou seja,
estimulacao do grupo dorsiflexor quando o torque de controle requerido é positivo
(sentido horario), ou do grupo flexor plantar quando o torque de controle requerido

é negativo (sentido anti-horario);

e Torques e forgas musculares dentro da faixa fisiolégica (Figuras 6.14 e 6.13 respec-

tivamente);

e Niveis de ativagoes musculares compativeis com o esperado para a postura ereta

(Figura 6.12);

e Oscilacgoes do COG e do COP em concordancia com aquelas observadas experimen-

talmente na postura ereta (Figura 6.15).

A partir destas observagoes, pode-se concluir que foram obtidos bons resultados no
desenvolvimento do modelo. Além disso, os resultados obtidos nas simula¢des também
permitem concluir que o modelo desenvolvido ¢ consistente com outros modelos previa-
mente usados para descrever o comportamento postural humano durante a postura ereta
quieta (Fitzpatrick et al., 1992a; Fukuoka et al., 2001). Particularmente, em conformi-
dade com as conclusoes obtidas por aqueles autores a partir de observagoes experimentais
no que se refere a capacidade do sistema somatosensorial em sustentar por si s6 o corpo
na postura ereta quieta e, também, a caracteristica antecipatoria no mesmo. A discussao

dessas afirmagoes sera detalhada no capitulo seguinte.



Capitulo 7

Conclusao

7.1 Conclusoes gerais

Recentemente, diferentes estratégias tem sido empregadas pela ciéncia para tentar
avancar no entendimento dos mecanismos que controlam o movimento e a postura hu-
mana. Tudo isto, com o objetivo de facilitar o diagndstico precoce e, conseqlientemente,
tornar mais eficiente o tratamento das patologias que afetam o funcionamento normal do
sistema de controle postural humano (ex: mal de Parkinson, neuropatias diversas, AVC).
De uma forma geral, as principais linhas de agao trilhadas pelos pesquisadores nos ultimos
anos sao: (1) experimentos com animais (ex: Lin & Rymer, 1998), (b) experimentos com
humanos (Allum et al., 1998; Ali et al., 2003) e (3) modelagem tedrica e simulagdo compu-
tacional (Yakovenko et al., 2004; Verdaasdonk et al., 2004). Cada uma destas modalidades
possui suas vantagens e deficiéncias. Nos estudos com animais, por exemplo, é possivel a
realizacao de certos experimentos in vivo nao autorizados pela ética humana. Porém, os
resultados devem ser cuidadosamente analisados de forma a se obter evidéncias validas
também para os humanos, o que as vezes € impossivel pelas caracteristicas proprias de
cada espécie. Por outro lado, os resultados obtidos nas pesquisas envolvendo seres hu-
manos devem, e sao necessariamente, limitados pela ética e pelos métodos nao-invasivos.
Essas barreiras transformam a tarefa de se compreender o que realmente ocorre no interior

no corpo num enorme desafio. Deste modo, a modelagem tedrica aliada a simulagao com-
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putacional, apesar de também possuir suas préoprias deficiéncias, emerge como alternativa
para tentar transpor o problema.

Neste contexto, este trabalho apresentou um novo modelo matematico e computacional
dedicado ao estudo da postura ereta quieta humana. Tal modelo constitui num avanco
por modelar o sistema muscular IF, o estimulo neural descendente do SNC e também os
reflexos neuromusculares provenientes de trés 6rgaos do sistema somatosensorial (fusos
musculares, 6rgaos tendinosos de Golgi e interneurtnios inibitérios), além da excitagao
neural e da ativagdo muscular presentes em alguns modelos (EF) usados por outros para
estudar a postura ereta (Kuo & Zajac, 1993; Soetanto et al., 2001; etc.).

Os resultados das simulagoes do modelo permitem concluir que os reflexos somatosen-
soriais mencionados sao fundamentais para a manutencao da postura ereta quieta. Isto
pode ser verificado simulando o modelo para as mesmas condigoes mostradas no capitulo
anterior mas sem a presenca do reflexo somatosensorial, ou seja, anulando-se os parametros
de ganho (spg, gty e rcx) da Equagao (5.18). Feito isso, o resultado obtido para as os-
cilagoes do COP/COG do modelo estdo completamente fora do padrao observado para a
postura ereta quasi-estatica, com oscilagdes bruscas e de grande amplitude (Figura 7.1),
levando inclusive a posi¢cao do COP/COG além da base de suporte delimitada pelos pés,
o que equivale a queda do modelo na auséncia do reflexo.

Além disso, foi verificado que o controle da postura ereta quasi-estatica tem carac-
teristica antecipatéria como defendido por Morasso & Sanguineti (2002) em oposigao a
hip6tese de Winter et al. (2001), cuja polémica foi detalhada no inicio do Capitulo 1. Tal
verificagao foi processada simulando o modelo nas mesmas condigoes do capitulo anterior
mas sem a componente derivativa do controle, ou seja, fazendo-se a constante K, do con-
trolador PID igual a zero. Feito isso, o resultado obtido para as oscilagbes do COP/COG
do modelo (Figura 7.2), indicam que o mesmo nao é capaz de permanecer “em pé” quando

a componente derivativa do torque de controle gerado pelo controlador PID ¢ nula.
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COG e COP (m) x Tempo (s)
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Figura 7.1: Resultado da simulacio mostrando as oscilagoes do COP/COG do modelo sem reflexo.

COG e COP (m) x Tempo (s)
1 T T T T T T T

— COG
— COP

0.8

0.6

0.4

0.2

Figura 7.2: Resultado da simulagao mostrando as oscilagoes do COP/COG do modelo na auséncia da

componente derivativa do torque de controle.
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Por outro lado, a capacidade do sistema somatosensorial em sustentar, de maneira
autonoma, o corpo na postura ereta foi verificada observando-se os resultados das si-
mulacoes mostradas no Capitulo 6, onde, percebem-se claramente intervalos nos quais o
estimulo neural descendente do SNC é zero (Figura 6.6). No entanto, nestes mesmos in-
tervalos, a excitagao neural e a ativagdo muscular correspondentes nao sao nulas (Figuras
6.11 e 6.12 respectivamente). Observe que tal informacao nao pode ser obtida num mo-
delo tradicional (EF), uma vez que, naqueles intervalos onde nao existe o estimulo neural
descendente do SNC, a postura ereta seria sustentada exclusivamente pelas vias reflexas
(Figura 6.7), com contribuigdo dos fusos musculares (Figura 6.8) e dos érgaos tendino-
sos de Golgi (Figura 6.9) que sdo responsaveis pela detecgdo dos minimos estiramentos
musculo-tendineos que ocorrem durante a postura ereta (Figura 6.4), aliada a uma suave
modulag@o por parte dos interneurénios inibitérios (Figura 6.10).

Para comprovar que o aparecimento da forca muscular quando o estimulo neural des-
cendente do SNC (Nin) é nulo, é de fato conseqiiéncia da atuagao das componentes de
reflexo e nao das componentes musculares passivas, foram calculados para o modelo os
valores normalizados da for¢a muscular total (Figura 7.3) e da for¢a muscular passiva (Fi-
gura 7.4). Observando os dois graficos nota-se que a magnitude da forga muscular passiva
foi insignificante quando comparada a da for¢ca muscular total, o que reforca a hipétese de
que a existéncia da forga muscular para Nin nulo se deve realmente a atividade reflexa.

Finalmente, pode-se concluir de maneira positiva a hipétese colocada no Capitulo 1.
Ou seja, o modelo desenvolvido com base no atuador misculo-reflexo (EF+IF) de Winters
(1995a,c) realmente forneceu uma melhor aproximagao do comportamento postural hu-
mano, quando comparado a um modelo EF equivalente. Além disso, ainda que o modelo
desenvolvido seja um sistema dindmico nao-linear de ordem 16 (com varidveis de estado
musculares, neurais e mecanicas), o ganho final obtido foi considerado significativo. Pois
a inclusao de tal complexidade possibilitou mostrar matematicamente que o sistema de
feedback somatosensorial sozinho, pode de fato permitir que individuos normais mante-
nham o corpo na postura ereta, em conformidade com os relatos de outros pesquisadores

amparados em observagoes experimentais (Fitzpatrick et al. 1992a; Fukuoka et al., 2001).



CAPITULO 7. CONCLUSAO 142

Forga muscular (adim.) x Tempo (s)
0.1 T T T T

T
— Soleo + Gastroc
—— Tibial Anterior

Figura 7.3: Resultado da simulacdo mostrando os valores normalizados da for¢a muscular total.

x107* Forca muscular passiva (adim.) x Tempo (s)
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Figura 7.4: Resultado mostrando os valores normalizados da componente passiva forga muscular.
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7.2 Limitacoes do modelo

Ainda que possa ser considerado um avanco na modelagem da postura ereta, devido
a enorme simplificacao do sistema neuro-musculo-esquelético humano processada, o mo-
delo desenvolvido apresenta algumas limitacoes. A principal delas é a sua incapacidade
de fornecer o valor das varidveis (musculares, neurais e mecanicas) pertinentes a outras
estruturas (musculos, tendoes, ligamentos, articulagdes, etc.) que contribuem para a ma-
nutencao da postura ereta, uma vez que nao foram modeladas. E ainda que o fossem, a
determinacao de variaveis musculares isoladas é um problema indeterminado pelo fato de
um musculo estar sempre envolvido com muitos musculos complementares.

Também, apesar de ser eficaz no modelo desenvolvido, a estratégia de controle PID
implementada é extremamente simples quando comparada a adotada pelo sistema de con-
trole postural humano, onde ramificagoes nervosas alcancam diversos musculos auxiliares,
proporcionando um ajuste fino da estabilidade corporal, sendo que as decisoes do SNC
parecem ser tomadas no sentido de preservar a postura ereta, mantendo uma economia
de movimento e, conseqlientemente, um menor consumo energético (Kuo, 1995).

Uma elegante verificacao da plausibilidade do modelo musculo-reflexo de Winters
(1995a,c) foi executada por Morasso & Sanguineti (2002) através de dois estudos. Em
primeiro lugar; eles examinaram como as propriedades viscoelasticas dos musculos sao
afetadas pela presenca ou auséncia dos sinais aferentes. Para este propdsito, eles repro-
duziram, através de simulagoes, os experimentos de Lin & Rymer (1998) onde musculos,
conectados a uma carga inercial, foram perturbados por pulsos de forca. Os resultados
destes experimentos mostraram que, quando o reflexo esta presente, a resposta mecanica
¢ dominada pela elasticidade, ao passo que se o reflexo esta ausente a resposta ¢ dominada
pela viscosidade. Em segundo lugar, para avaliar a dependéncia linear da rigidez do tor-
nozelo com relagao ao torque naquela articulagao obtida experimentalmente por Hunter
& Kearney (1982) e por Weiss et al., (1988), Morasso & Sanguineti (2002) usaram um
modelo de péndulo invertido sustentado por atuadores musculo-reflexo de Winters. Tal
modelo foi estimulado com distirbios pseudo-randomicos simulando o protocolo experi-

mental e os resultados obtidos foram notavelmente similares.
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Apesar das evidéncias sugerirem a plausibilidade integral da formulacao de Winters, as
limitacoes das técnicas de medida disponiveis atualmente impdem um consideravel desafio
a obtencgao experimental de algumas variaveis “internas” do modelo musculo-reflexo, como
por exemplo, a mensuragao dos sinais aferentes provenientes dos fusos musculares e dos
orgaos tendinosos de Golgi.

Desta forma, ainda que a modelagem se apresente como uma linha de investigacao pro-
missora, existem consideraveis limitagoes que restringem sua aplicagao, principalmente de-
vido a dificuldade em se obter experimentalmente os parametros necessarios a elaboracgao
e validacado dos modelos (Winters, 1995a; Pandy, 2001). Nao obstante, acredita-se que
novos subsidios para analise do papel dos mecanismos reflexos na manutencao da es-
tabilidade postural humana podem ser obtidos a partir da metodologia proposta neste

trabalho.

7.3 Trabalhos futuros

Como em todos os modelos, varias simplificacoes foram assumidas. Ainda assim, o
modelo proposto pode parecer muito complexo para alguns e exageradamente simples para
outros. Porém, dada a complexidade da musculatura, pode-se afirmar com certeza que
ele é bastante simples, quando comparado a fisiologia neuromuscular do corpo na postura
ereta quieta. Tal fato nao poderia ser diferente, uma vez que um modelo necessariamente
deve ser mais simples que o problema retratado, de outra maneira nao haveria sentido
(Duarte, 2001). Todavia, diversos estudos podem ser realizados no intuito de mensurar o
nivel de consonancia do modelo com dados experimentais, ou mesmo para aperfeicoa-lo.

Dentre os inimeros estudos possiveis podemos citar como exemplo:

e Calcular a funcao de difusao de estabilograma (SDF!) para as trajetérias do COP
simuladas com o modelo proposto e comparar os valores dos parametros da SDF

tedrica com os dados experimentais correspondentes, obtidos por Collins et al.,

LA SDF retrata o deslocamento quadratico médio do COP em funcédo do intervalo de tempo decorrido

entre medidas comparativas do COP (Collins & De Luca, 1993).
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(1995), tal como realizado por Peterka & Maurer (2005) para seu modelo de corpos

rigidos;

e Realizar uma andlise estatistica das séries temporais do COP simuladas com o
modelo, e comparar os valores dos parametros (distancia da média, valor RMS,
freqiéncia média, poténcia espectral, etc.) tedricos com os seus correspondentes
experimentais, obtidos por Prieto et al., (1996), tal como executado por Peterka &

Maurer (2005) para seu modelo de corpos rigidos;

e Variar os parametros do controlador PID (K),, K, e K;) para simular uma SDF que
reproduza com a melhor precisao possivel a SDF experimental de um dado individuo,
buscando-se assim conjeturar possiveis caracteristicas do controle postural daquele
individuo com relagao ao padrao de controle tido como normal, de modo similar ao

realizado por Peterka (2000) com seu modelo de corpo rigido;

e Incluir no modelo, o parametro relativo a composicao de fibras musculares (lentas e
rapidas) previsto por Winters (1995¢) mas nao implementado neste trabalho, uma
vez que, o modelo padrao de Winters aqui implementado assume que o musculo
possui a mesma quantidade de fibras lentas e rdpidas. Posteriormente, avaliar a

influéncia daquele parametro nos resultados das simulagoes;

e Realizar simulacoes do modelo em outras situagoes, como, por exemplo: alterar as
condigbes iniciais (posi¢ao inicial); verificar a resposta a degrau; utilizar a apro-
ximagao polinomial proposta por Menegaldo et al. (2004) para calcular os bragos
de momento musculares em funcao dos angulos articulares do corpo, ao invés de

considera-los constantes como assumido neste trabalho; etc.

e Ampliar o nimero de miusculos, segmentos corporais e graus de liberdade para
utilizar o modelo na simulagdo de outras tarefas motoras (ex: marcha), onde a
estratégia de controle podera empregar avancados conceitos da teoria de controle,
como a definigdo de fungoes de custo especificas para otimizagao do processo (ex:

menor consumo energeético).
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