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O objetivo desse estudo foi desenvolver um índice que possibilite quantificar o 

status de normalidade da marcha e que identifique objetivamente as principais 

alterações. Quatro ciclos da marcha de 21 indivíduos hígidos foram coletados por um 

sistema de análise de imagens, onde os deslocamentos angulares da pelve, quadril, 

joelho e tornozelo foram calculados e inseridos em uma matriz utilizada para a 

realização da análise de componentes principais (ACP). Os escores dos componentes 

principais (CP) retidos foram utilizados para calcular a distância padrão (DP) de cada 

indivíduo do grupo controle em relação ao seu centróide. O intervalo de confiança 

superior da DP do grupo controle foi utilizado como o limiar de normalidade. Seis 

sujeitos com reconstrução no ligamento cruzado anterior (LCA) tiveram suas marchas 

examinadas e foram avaliados individualmente por uma nova ACP. Dos seis sujeitos 

lesionados, quatro apresentaram alteração no padrão de marcha e dois apresentaram 

uma marcha dentro do índice de normalidade. Entre as principais alterações, 

destacaram-se a redução da rotação interna da pelve, aumento da rotação interna e 

varismo do joelho e aumento da flexão plantar do tornozelo nos indivíduos lesionados. 

Essas alterações são descritas na literatura como potenciais fatores de risco para 

aumento da sobrecarga e degeneração precoce da articulação do joelho, o que ratifica a 

alta incidência de osteoartrose em indivíduos com lesão no referido ligamento. Conclui-

se que o escore de funcionalidade da marcha foi desenvolvido com sucesso, sendo sua 

aplicabilidade clínica mostrada pelas alterações na marcha de sujeitos com lesão no 

LCA, compatíveis com o descrito na literatura. 
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The aim of this study was to develop an index that allows quantifying the status 

of normality of gait patterns and to objectively identify the locations where the changes 

occur. Four gait cycles of 21 healthy individuals were collected, the angular 

displacement of the pelvis, hip, knee and ankle were calculated and entered into a 

matrix used to perform the principal component analysis (PCA). The scores of the 

retained principal components (PC) were used to calculate the standard distance (SD) of 

each of the controls subjects in relation to their centroid. The upper confidence interval 

of the SD in the control group was used as the threshold of normality. The gait pattern 

of six subjects with anterior cruciate ligament (ACL) reconstruction had been examined 

and evaluated individually by a new PCA. Of the six people injured, four showed 

changes in gait pattern and two had values inside the threshold of normality. Among the 

main alterations, the reduction of internal rotation of the pelvis, increased internal 

rotation and adduction of the knee and increased ankle plantar flexion can be 

highlighted in most of the injured subjects. These changes are described in the literature 

as potential risk factors for the increase in overload and early degeneration of the knee 

joint, which confirms the high incidence of osteoarthritis in patients with ACL injury. It 

is concluded that the gait functionality score was successfully developed, and its clinical 

application were shown by the gait of subjects with ACL injury, that was consistent to 

the gait pattern described in the literature for ACL patients. 
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1. INTRODUÇÃO 

Esse estudo foi fundamentado na necessidade de aplicabilidade clínica dos 

resultados dos exames de marcha humana. Apesar dessa área ser uma das mais 

estudadas no ramo da biomecânica, poucos foram os estudos que descreveram os 

resultados de seus experimentos buscando uma aplicação clínica imediata. Numa rápida 

pesquisa na base de dados do PubMed, a busca com a palavra gait (marcha, em inglês) 

retorna cerca de 28900 artigos publicados em revistas indexadas desde 1897 até os dias 

atuais. Grande parte da literatura disponível nessa área é dedicada à comparação entre o 

padrão de marcha de indivíduos hígidos e acometidos por alguma lesão ortopédica ou 

neurológica (QUEEN et al., 2011; RUTZ et al., 2011), como também a influência de 

procedimentos cirúrgicos e terapêuticos para melhora da qualidade da marcha 

(TSIVGOULIS et al., 2011), entre outros aspectos. No entanto, em parte desses estudos 

foram utilizadas técnicas estatísticas que demandam o uso de amostras representativas 

para aumentar a probabilidade de uma distribuição normal dos dados, reduzir os erros 

tipo I e II e, por conseguinte, aumentar a capacidade de inferência dos dados. Contudo, 

essa forma de análise impossibilita que esses testes sejam aplicados a indivíduo 

lesionados individualmente, reduzindo, assim, o grau de aplicabilidade clínica do 

exame. A incapacidade na realização de diagnósticos funcionais, com laudos 

individuais, atenua a utilização de análises biomecânicas do movimento humano na 

prática clínica (SIMON, 2004). 

No que concerne às lesões na articulação do joelho, aquelas no ligamento 

cruzado anterior (LCA) assumem papel importante devido à alta incidência em 

populações jovens praticantes de atividades esportivas (MIYASAKA et al., 1991). 

Além disso, para além das alterações funcionais específicas, diversas comorbidades 

estão presentes em sujeitos acometidos por lesões no LCA. Segundo LOHMANDER et 

al. (2004), estima-se que entre 50% a 100% de indivíduos com lesões no referido 

ligamento apresentarão dor, limitações funcionais e sinais radiográficos de osteoartrite 

no joelho após 12 a 20 anos de ocorrência da primeira lesão. Tal quadro tende a 

comprometer de forma importante diversos aspectos da motricidade do indivíduo 

acometido. 

A marcha é uma dentre as diferentes condutas motoras que apresentam padrão 

biomecânico alterado em decorrência de lesões no LCA, com evidente modificação na 

mobilização, para além do próprio joelho, do quadril e tornozelo, assim como da ação 
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dos músculos que atuam nessas articulações (FERBER et al., 2002). Desperta especial 

interesse por ser uma conduta motora de extremo impacto sobre a vida das pessoas, 

além do que, é particularmente afetada por lesões que acometam a funcionalidade de 

articulações da cadeia cinemática de membros inferiores, notadamente os joelhos. 

No que tange ao padrão de locomoção no período pós-operatório da reconstrução 

ligamentar, há estudos que mostram uma normalização do padrão de marcha no período 

após o procedimento cirúrgico (KNOLL et al., 2004a), enquanto
 
outros identificam a 

presença de alterações importantes, tanto na cinemática quanto na atividade mioelétrica 

dos membros inferiores (FRAVE et al., 2006).  

Infelizmente, os dados sobre o padrão de marcha associados a lesões no LCA 

disponíveis na literatura científica são controversos e insuficientes. Como a quantidade 

de produção ainda é relativamente pequena e a quantidade de variáveis intervenientes é 

muito grande, há uma grande possibilidade de que as discrepâncias entre resultados 

sejam decorrentes de limitações metodológicas ainda não identificadas, ou descritas, o 

que faz com que se compile e compare dados de estudos que, na verdade, guardam entre 

si importantes diferenças processuais. 

O processamento de dados oriundos da marcha humana é desafiador devido à 

sua alta dimensionalidade, dependência temporal, variabilidade e natureza correlata 

(CHAU, 2001). Com o proposito de superar tais limitações, como as acima 

apresentadas, técnicas de processamento de sinais multidimensionais, em suas 

representações espaço-temporais, têm sido aplicadas no estudo da marcha, sendo uma 

das mais utilizadas, nos últimos anos, a Análise de Componentes Principais (ACP) 

(MUNIZ e NADAL, 2009). 

Porém, a utilização dos resultados da análise de componentes principais de 

forma a desenvolver índices que possibilitem a identificação do status funcional 

individual de indivíduos acometidos por diversas patologias ainda é uma possibilidade 

pouco explorada (ROMEI et al., 2004; SCHWARTZ & ROZUMALSKI, 2008). Nesse 

sentido, o desenvolvimento de um índice que possibilite a avaliação individual da 

marcha humana tende a contribuir com uma melhora do grau de aplicabilidade clínica 

dos resultados obtidos em testes, além de possibilitar a orientação do desenvolvimento 

de estratégias de intervenções terapêuticas para a reabilitação de lesões ortopédicas, 

com vistas a individualizar e minimizar o tempo de tratamento dessas lesões. 
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1.1. O problema do estudo 

Mesmo com extensa revisão bibliográfica, não foi encontrado, na literatura, um 

índice de quantificação da normalidade da marcha humana que possiblite a identificação 

das articulações e locais de alteração no ciclo, com aplicabilidade para a ortopedia. Os 

índices existentes (SCHUTTE et al., 2000; SCHWARTZ e ROMUZUMALSKI,2008) 

possuem grande aplicabilidade para doenças neurológicas, possuindo limitações para 

aplicação a lesões ortopédicas, além de não discriminarem as articulações nem os locais 

que expliquem a perda de funcionalidade. 

 

1.2. Objetivo Geral 

Desenvolver um índice que possibilite a obtenção de um escore que quantifique 

o status de normalidade e funcionalidade da marcha, baseando-se nos dados de 

indivíduos hígidos. 

 

1.3. Objetivos Específicos 

1. Desenvolver um escore de funcionalidade da marcha (EFM) que possa ser utilizado 

para avaliações individuais, baseados em dados cinemáticos da marcha; 

2. Descrever o padrão de normalidade da marcha, baseados na cinemática dos 

membros inferiores de indivíduos hígidos; 

3. Implementar o EFM em sujeitos com lesão no ligamento cruzado anterior, 

apresentando sua aplicação clínica; 

 

1.4. Hipóteses 

 

1. O padrão de marcha do grupo controle estará de acordo com os dados publicados na 

literatura; 

2. O EFM será desenvolvido com sucesso; 

3. O EFM possilitará a classificação de indivíduos com lesão no LCA, além de 

identificar os movimentos que estão alterados e que estão levando o padrão de 

marcha individual a ser classificado como anormal; 
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2. REVISÃO DE LITERATURA 

2.1. A Marcha Humana 

A locomoção bípede humana apresenta características peculiares e influencia a 

participação individual no tocante à interação na sociedade. Disfunções na marcha estão 

no âmago das queixas mais frequentes de sujeitos em centros de reabilitação e são, 

muitas vezes, um dos focos do tratamento de diversas doenças (OATIS, 2008). 

Conceitualmente, a marcha é composta por movimentos cíclicos dos membros 

inferiores, apresentando eventos contínuos e repetitivos até que o deslocamento 

pretendido seja finalizado (VAUGHAN et al., 1999). Existem diversas maneiras de se 

classificar essa conduta motora, sendo mais utilizadas aquelas que informam quanto à 

presença de contato no solo; quanto ao número de constrangimentos mecânicos em 

apoio no solo; e quanto à exigência funcional em diferentes períodos do ciclo da marcha 

(PERRY, 2005). 

Em geral, cada ciclo da marcha é delimitado por uma passada, que corresponde 

ao contato inicial de um dos pés no solo até o contato inicial seguinte do mesmo 

membro. Assim, cada passada compreende dois passos, onde o passo corresponde à 

distância percorrida entre o contato inicial de um pé no solo até o contato inicial do pé 

oposto no solo (OATIS, 2008). Para a discriminação desses eventos é necessário que se 

tome como parâmetro de referência para análise apenas um dos membros inferiores 

(Figura 2.1 e 2.2). 

 
Figura 2.1: Análise por divisão em etapas da fase de apoio do ciclo da marcha. Conduta 

motora dividida em nove fases, contendo cinco instantes e quatro durações. As imagens 

são indicativas dos instantes e o espaço (barra preta) entre elas as durações. A D1 

corresponde à resposta à carga, a D2 ao apoio médio, a D3 ao apoio terminal e D4 pré-

balanço. 
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Figura 2.2: Análise por divisão em etapas da fase de balanço do ciclo da marcha. 

Conduta motora dividida em sete fases, contendo quatro instantes e três durações. As 

imagens são indicativas dos instantes e o espaço (barra preta) entre elas as durações. A 

D1 representa a sub-fase de balanço inicial, a D2 representa o balanço médio e a D3 

representa o balanço terminal. 

 

Para descrição das etapas da marcha em cada uma das classificações, será 

utilizada como referência uma análise por divisão em etapas. Esse procedimento 

sistemático toma como princípio a descrição de eventos contínuos em etapas, que são 

dividas em instantes (I) e durações (D). DONSKOI e ZATSIORSKI (1988) definem 

instante como um período de tempo infinitesimalmente pequeno, sendo utilizado para 

descrever a posição de um corpo no espaço, similar a uma sequência de fotografias, na 

qual se sabe da existência de um período de tempo decorrido entre duas fotos 

consecutivas. No entanto, para fins didáticos de análise do movimento, admite-se nos 

instantes apenas a descrição da posição do corpo. Entre cada dois instantes encontra-se 

uma duração na qual o movimento está acontecendo. Consequentemente, o número de 

etapas é dado pela soma algébrica do número de instantes (I) e durações (D). 

A classificação mais global da marcha, em relação à presença de contatos no 

solo, se divide em cinco fases, sendo três instantes e duas durações, estas últimas 

denominadas fase de apoio e fase de balanço (VAUGHAN et al., 1999). Os instantes 

inicial e final da fase de apoio são o contato inicial do pé no solo e a retirada do mesmo, 

representando aproximadamente 60% do ciclo da marcha. Antigamente utilizava-se o 

termo ataque do calcanhar (heel strike) para designar o instante inicial de um ciclo; no 

entanto, em determinadas ocasiões, como após ocorrências de acidentes vasculares 

encefálicos (AVEs) e outras doenças neurológicas e ortopédicas, o contato inicial não é 
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feito com o calcanhar (PERRY, 2005). Desse modo, PERRY (2005) sugeriu que o 

termo contato inicial fosse utilizado para designar o evento primário de um ciclo. A fase 

de balanço, representativa dos 40% restantes do ciclo, inicia-se no instante final da fase 

de apoio e termina no instante em que o pé retorna ao solo, representando o instante 

inicial da fase de apoio do ciclo seguinte (PERRY, 2005). 

A segunda classificação, em relação ao número de constrangimentos contra o 

solo, divide-se em nove fases, sendo as quatro durações descritas como apoio duplo 

inicial, apoio simples, apoio duplo terminal e balanço (PERRY, 2005). Essa 

classificação é uma divisão daquela apresentada acima, sendo que apenas subdivide a 

fase de apoio em três durações (VAUGHAN et al., 1999). O apoio duplo inicial começa 

no instante em que há o contato de um dos pés no solo e se estende até o instante em 

que o pé oposto perde contato com o solo, representando aproximadamente os 10% 

iniciais do ciclo da marcha (PERRY, 2005). A partir desse instante inicia-se o apoio 

simples, no qual apenas um pé encontra-se em contato com o solo, representado 40% do 

ciclo da marcha. Deve-se considerar que enquanto um membro está em apoio simples o 

membro contra-lateral encontra-se na fase de balanço (PERRY, 2005), facilmente 

observado pelo período de tempo decorrido nessa fase. No instante em que o membro 

que estava em balanço retorna ao solo inicia-se o apoio duplo terminal, que é delimitado 

pela retirada do pé que está sendo analisado do solo (VAUGHAN et al., 1999). 

Somando-se o percentual dessas três durações alcança-se um total de 60% do ciclo da 

marcha, que, como descrito acima, representa a fase de apoio. A última duração dessa 

classificação é a fase de balanço, que não apresenta diferenças quanto à classificação 

anterior. 

A descrição mais comumente utilizada na literatura refere-se à exigência 

funcional de diferentes períodos da marcha, o que, no que tange aos instantes 

delimitadores, é bem semelhante à classificação acima (CHAMBERS e 

SUTHERLAND, 2002). O evento inicial é descrito como contato inicial do pé contra o 

solo. A fase seguinte é a resposta à carga, na qual o membro que entrou em contato com 

o solo absorve as forças verticais de reação do solo (FVRS), geradas a partir da queda 

de aproximadamente 1 cm do pé até o solo (PERRY, 2005), representando 10% do ciclo 

da marcha, delimitadas pelos mesmos eventos que o apoio duplo inicial, apresentado 

acima. A fase de apoio simples nessa classificação é dividida em duas durações, o apoio 

médio e o apoio terminal, correspondendo de 10% a 30% e de 30% a 50% do ciclo da 
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marcha, respectivamente (VAUGHAN et al., 1999). O apoio médio inicia-se com a 

retirada do membro oposto do solo e termina no instante em que a projeção do centro de 

gravidade corporal (CGC) encontra-se alinhado com as FVRS (VAUGHAN et al., 

1999). Essa duração representa o início da progressão do corpo sobre o pé estacionário 

(PERRY, 2005), descrito como movimento pendular na marcha (PERRY, 2005). A fase 

de apoio terminal inicia-se com o fim do apoio médio e delimita-se no instante em que o 

pé oposto, que está em balanço, entra novamente em contato com o solo (VAUGHAN 

et al., 1999).  Nessa fase há o deslocamento póstero-anterior do CGC em relação à base 

de sustentação. A fase de pré-balanço apresenta os mesmos instantes delimitadores que 

o apoio duplo terminal. Durante o pré-balanço há a transferência de peso para o membro 

oposto e a liberação do membro inferior para iniciar a fase de balanço. A fase de 

balanço pode ser dividida em três durações, balanço inicial (60%-73% do ciclo), 

balanço médio (73%-87% do ciclo) e balanço terminal (87%-100% do ciclo). No 

entanto, o estudo específico dessas fases não é visto como tendo importância funcional 

(OATIS, 2008). 

Há muitos anos se pesquisa acerca dos padrões de marcha em indivíduos com 

diferentes idades (GANLEY e POWERS, 2005) e diferentes condições clínicas 

(MUNIZ e NADAL., 2009), com o objetivo de identificar padrões de marcha que 

caracterizem essas populações. Entretanto, recentemente o exame da marcha tem sido 

utilizado com fins mais específicos, como, por exemplo, critério de indicação para a 

realização de procedimentos cirúrgicos (KAROL et al., 2009), critério de seleção para 

procedimentos terapêuticos (VAS GRINSVEN et al., 2010), identificação de fatores de 

risco e fatores preditivos de doenças degenerativas e lesões esportivas (GAO e ZHENG, 

2010; WEBSTER e FELLER, 2011), entre outros aspectos. 

Muitos dos estudos biomecânicos que utilizam a marcha como a conduta motora 

de teste selecionam como parâmetros de mensuração aspectos cinemáticos dos membros 

inferiores (GANLEY e POWERS, 2005; METSAVAHT et al., 2010b). Em 

biomecânica, cinemática é o ramo da biomecânica que estuda os corpos baseados em 

suas representações espaciais, temporais e espaço-temporais, sem levar em consideração 

o estudo das forças atuando no sistema (DONSKOI e ZATISIORSKI, 1988; 

KNUDSON, 2007). Entre as variáveis cinemáticas examinadas, a mais comum é o 

comportamento angular individual das articulações dos membros inferiores 

(CHAMBERS e SUTHERLAND, 2002). 
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2.2. Estratégias de Quantificação e Interpretação da Marcha Humana Normal 

e Patológica 

Devido à disseminação da utilização de técnicas estatísticas inferenciais no meio 

científico buscando relações de causa e efeito entre diversas variáveis, cada vez se torna 

menos constante a realização de estudos que tenham como principal objetivo o 

desenvolvimento de técnicas de análise de dados individuais, sendo preconizada a 

utilização de grandes amostras de forma gerar uma representatividade de toda uma 

população. Por conseguinte, a incapacidade de realização de diagnósticos funcionais, 

com laudos individuais, atenua a utilização de análises biomecânicas do movimento 

humano na prática clínica (SIMON, 2004). 

No que tange à marcha, diversas estratégias de avaliação do padrão de 

movimento dos membros inferiores já foram descritas na literatura, desde a utilização 

de análises qualitativas, questionários e escalas até propostas de quantificação de 

alterações na marcha por meio de índices baseados em avaliação tridimensional do 

movimento humano (NOVACHECK et al., 2000; SCHUTTE et al., 2000; READ et al., 

2003; ROMEI et al., 2004). 

A forma mais básica de análise da marcha consiste na realização de observações 

sistemáticas e pontuação de determinados parâmetros em escalas validadas para avaliar 

diferentes aspectos da marcha. O Índice de Dinâmica da Marcha (Dynamic Gait Index) 

é uma escala desenvolvida para avaliar a qualidade do equilíbrio postural durante a 

marcha de idosos com risco de queda (SHUMWAY-COOK e WOOLLACOTT, 1995). 

Consiste em oito tarefas com diferentes demandas, como caminhar em diferentes 

velocidades e com movimentos de cabeça, ultrapassar obstáculos, subir e descer escadas 

e realizar mudanças de direção durante a caminhada. Possui uma escala de zero a três 

pontos em cada questão, de acordo com a realização da tarefa, totalizando 24 pontos. 

Um escore menor do que 19 pontos é indicativo de risco de queda em idosos 

(SHUMWAY-COOK et al., 1997) e em sujeitos com doenças vestibulares (WHITNEY 

et al., 2000). 

A Avaliação Funcional da Marcha (Functional Gait Assessment) é outra escala, 

derivada dessa primeira, contendo sete das oito questões propostas originalmente, além 

da adição de três novos itens, incluindo pontuações para caminhar com a base de 

suporte reduzida, andar para trás e andar com os olhos fechados (WRISLEY et al., 
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2004). Essas adaptações foram realizadas com o intuito de abranger déficits específicos 

de sujeitos com alterações vestibulares. Nessas duas escalas, os escores são 

determinados por um avaliador especialista em marcha. 

Por sua vez, o Questionário de Avaliação Funcional Gillete (Gillette Functional 

Assssment Questionnaire) é um instrumento que tem por objetivo obter informações dos 

familiares próximos quanto ao grau de funcionalidade da marcha de crianças, não 

exclusivamente com diagnóstico de paralisia cerebral, embora sua validação tenha sido 

realizada com uma amostra com 83% dos participantes crianças com paralisia cerebral 

(NOVACHECK et al., 2000). 

O Escore da Marcha de Edinburgh (Edinburgh Gait Score) foi desenvolvido 

especificamente para análise da marcha de sujeitos com paralisia cerebral por meio de 

uma análise qualitativa de filmagens durante a marcha (READ et al., 2003). As 

variáveis escolhidas para inclusão no escore foram aquelas consideradas mais 

pertinentes, por avaliadores experientes, para a funcionalidade da marcha de sujeitos 

com paralisia cerebral; no entanto, com a limitação de que fosse possível identificá-las 

por meio de observações visuais das filmagens. Os escores para cada questão variam de 

zero a dois, de forma que zero representa normalidade e dois representa alteração grave 

da variável analisada. 

Apesar de esses instrumentos serem validados para o uso clínico, apresentando 

indicativos de funcionalidade para populações específicas, como descrito acima, 

análises qualitativas necessitam de procedimentos sistemáticos (KNUDSON e 

MORRISON, 2002, HAY e REID, 1982), visando garatir a confiabilidade das 

avaliações, que não são descritos nos artigos originais de desenvolvimento e validação 

dos instrumentos. Além dessas limitações, esses instrumentos examinam somente a 

funcionalidade global da marcha do indivíduo, sem se preocupar com o padrão de 

movimento por meio do qual os sujeitos estão realizando as tarefas de deslocamento. 

Por conseguinte, seu uso com o objetivo de descrever alterações em relação à 

normalidade se torna restrito no tocante a investigação de alterações nos padrões de 

movimento que podem levar a comorbidades futuras. Consequentemente, na prática 

clínica, em geral, as avaliações de marcha são realizadas, qualitativamente, por meio de 

comparações entre o padrão de movimento de cada articulação durante um ciclo da 

marcha em relação a um padrão considerado “normal” para sujeitos hígidos (Figura 

2.3). Dessa forma, o diagnóstico de alteração da marcha é baseado na observação do 
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comportamento das curvas de deslocamento angular articular em função de um 

intervalo previamente determinado. 

Apesar da realização desse tipo de exame resultar em achados que possibilitam a 

identificação visual de alterações no padrão de movimento durante a marcha, o 

diagnóstico é baseado em interpretações individuais do examinador, o que aumenta a 

subjetividade do exame. Além disso, não é produzido um valor numérico que possa  ser 

utilizado na quantificação do grau de normalidade da marcha. 

 
Figura 2.3: Exemplo de um gráfico retirado de uma análise de marcha, relacionado ao 

deslocamento angular do joelho no plano sagital. A linha contínua em azul representa a 

média do comportamento de indivíduos hígidos e as duas linhas azuis pontilhadas 

representam o intervalo de confiança de 95%. A curva em vermelho representa a 

marcha do indivíduo avaliado. Observe-se a alteração no padrão de marcha entre 35% e 

55% do ciclo da marcha, intervalo aproximado do apoio simples. 

 

Com o propósito de suprir tais carências, o Índice de Normalidade da Marcha 

(Normalcy Index), denominado posteriormente de Índice da Marcha de Gillete (Gillette 

Gait Index), foi desenvolvido com o objetivo de possibilitar a quantificação da 

funcionalidade da marcha individual em relação a um grupo hígido, baseado em 

algumas variáveis consideradas por clínicos experientes como sendo mais pertinentes a 

sujeitos com paralisia cerebral (SCHUTTE et al., 2000, ROMEI et al., 2004). 

Diferencia-se do Escore da Marcha de Edinburgh pelo fato das 16 variáveis 
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selecionadas serem obtidas a partir da análise tridimensional das articulações dos 

membros inferiores durante o decurso da marcha e, por conseguinte, espera-se que suas 

medidas sejam mais precisas e exatas. Esse índice leva também em consideração a 

correlação que existe entre as variáveis da marcha, considerando-se que no seu cálculo 

são utilizadas técnicas estatísticas multivariadas, como a Análise de Componentes 

Principais, alterando a estrutura de variabilidade dos dados originais de forma a 

reagrupá-la em novas variáveis não correlacionadas, maximizando a representação da 

variância de todo o banco de dados original em um número reduzido de variáveis 

(JOLLIFFE, 2002). 

Desse modo, esse índice promove um avanço no que tange à possibilidade de 

descrever o comportamento de um grande número de dados da marcha, fortemente 

correlacionados entre si, reduzindo-os a poucas variáveis que discriminam as suas 

principais relações originais (ASTEPHEN e DELUZIO, 2005). Apesar do avanço, esse 

índice apresenta severas limitações que tendem a reduzir sua aplicabilidade clínica. 

Primeiro, as variáveis utilizadas são selecionadas arbitrariamente, baseadas somente na 

opinião clínica de um grupo específico de profissionais. Além disso, as variáveis são de 

natureza discreta, o que, na prática, reduz a apenas um valor o indicador do 

comportamento motor de um todo de um ciclo da marcha. Adicionalmente, 

SCHWARTZ e ROMUZUMALSKI (2008) afirmam que há uma falta de sentido físico 

nos resultados das componentes multivariadas obtidas da análise de componentes 

principais. Outra limitação apontada na literatura é a grande dependência em relação à 

base normativa utilizada por diversos laboratórios, impossiblitando a comparação de 

dados de diferentes localidades (MCMULKIN e MACWILLIAMS, 2008). Por último, a 

aplicação desse índice para sujeitos com lesões ortopédicas é questionável, pois as 

variáveis utilizadas foram selecionadas tendo em vista à sua importância somente para 

casos de sujeitos com paralisia cerebral. 

O Índice de Desvio da Marcha (Gait Deviation Index) foi desenvolvido de forma 

a suprir algumas das limitações inerentes ao Índice de Gillette (SCHWARTZ e 

ROZUMALSKI, 2008). Baseia-se, assim como o de Gillete, em estatísticas 

multivariadas para a compactação dos dados da marcha; no entanto, as variáveis de 

entrada para cada sujeito são nove conjuntos de dados, contendo cada um 51 pontos. Os 

nove conjuntos representam os deslocamentos angulares de pelve e quadril nos três 

planos; de joelho e tornozelo no plano sagital; e o ângulo de projeção do pé em relação 
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ao sistema de coordenadas globais do ambiente, no plano transversal. Os 51 pontos 

representam uma interpolação dos deslocamentos angulares durante um ciclo da marcha 

para cada uma das nove variáveis. Logo, a matriz representativa do grupo controle, 

possui um tamanho de N x 459, onde o número de linhas N é a quantidade de ciclos da 

marcha do grupo controle, representado por 6702 no estudo original, enquanto o número 

de colunas (459) representa os 51 pontos de cada uma das nove variáveis.  

Após a realização da Análise de Componentes Principais os pesquisadores 

constataram que com 15 componentes era possível representar os sinais com 99% da 

variância original e, por conseguinte, este foi considerado um número adequado de 

variáveis a serem levadas em conta para o cálculo do índice. Para calcular o índice, 

inicialmente o padrão de marcha de um dado indivíduo inserido em vetor 1 x 459, como 

descrito acima, era multiplicado pela transposta de uma matriz 15 x 459, representando 

os 15 componentes principais selecionados da análise inicial. Com isso, era obtida um 

vetor de 1 x 15 valores, representando os 15 escores do indivíduo. A partir daí, era 

obtida a média desses 15 escores e calculada a distância Euclidiana entre essa média e o 

escore determinado para um grupo de sujeitos hígidos (SCHWARTZ e ROZUMALSKI, 

2008). O Índice de Desvio da Marcha era representado pelo logaritmo Neperiano dessa 

distância. Esse índice mostrou boa correlação com o índice de Gillette e o Questionário 

de Avaliação Funcional em seu estudo de validação (SCHWARTZ e ROZUMALSKI, 

2008). 

O Índice de Desvio da Marcha apresenta diversas vantagens sobre os outros 

descritos anteriormente, como a redução na subjetividade na escolha das variáveis da 

marcha analisadas, variáveis mais generalizadas e não restritas a uma doença e 

utilização da série temporal completa, não somente variáveis discretas - como no índice 

de Gillette.  

Apesar de esse índice ser, atualmente, o mais utilizado na literatura para 

quantificação da normalidade da marcha em sujeitos com doenças neurológicas 

(CIMOLIN et al., 2011, TRUONG et al., 2011),  não foram encontrados estudos 

discutindo a utilização do mesmo para quantificar alterações no padrão de marcha após 

lesões ortopédicas. Isso se deve basicamente a algumas limitações que ainda se fazem 

presente. Para a seleção do número de componentes principais retidas e utilizadas no 

cálculo da distância euclidiana é necessário uma análise preliminar de um grande 

número ciclos de marchas de indivíduos acometidos por todos os desvios da marcha que 
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podem ser apresentados em qualquer análise (BAKER et al., 2009). Embora os autores 

tenham disponibilizado um vasto banco de dados para sujeitos com paralisia cerebral 

como anexo do artigo original, esse aspecto limita a utilização desse índice para 

diferentes patologias, haja visto que o número de lesões ortopédicas é excessivamente 

grande e o padrão da marcha parece ser bastante variável em função do conjunto de 

lesões secundárias (DECKER et al., 2009).  

Outro aspecto limitante desse índice está relacionado às variáveis selecionadas. 

Muito embora esse índice tenha reduzido a subjetividade em relação à escolha das 

variáveis do Índice de Gillette, algumas outras, não selecionadas, parecem ser 

primordiais nas alterações do padrão de marcha após algumas lesões ortopédicas. 

Dentre elas citamos o deslocamento do joelho no plano frontal para indivíduos com 

osteoartrose do joelho (BENNELL et al., 2011), o deslocamento do joelho no plano 

transverso para indivíduos com ruptura do ligamento cruzado anterior (SCANLAN et 

al., 2010) e o deslocamento angular do tornozelo no plano frontal para indivíduos com 

síndrome da dor anterior no joelho (BARTON et al., 2010).  

O Índice de Desvio da Marcha apresenta como parâmetro de saída um escore 

que diz respeito à distância do padrão de marcha em relação a um grupo de sujeitos 

hígidos. No entanto, a aplicação desse índice no desenvolvimento de novas propostas 

terapêuticas é limitada, uma vez que não é possível determinar qual articulação e em 

qual setor do ciclo da marcha encontram-se as diferenças de cada sujeito em relação ao 

grupo controle. 

Algumas outras limitações técnicas adicionais desse índice dizem respeito à 

utilização da média dos escores das componentes principais para o cálculo do desvio do 

padrão de normalidade e à utilização da distância Euclidiana para quantificar o desvio. 

Após a extração dos componentes principais, as novas variáveis geradas, denominadas 

componentes principais, não são correlacionadas entre si. Por conseguinte, a informação 

contida em cada uma delas é independente das informações contidas nas componentes 

subsequentes (JOLLIFFE, 2002). A realização de média aritmética dessas variáveis 

retorna um valor sem significado prático, uma vez que as informações contidas em cada 

uma não estão associadas entre si. Além disso, a utilização da distância Euclidiana não 

leva em consideração a variância contida em cada um dos componentes principais. 

Logo, os primeiros componentes apresentarão maior peso no cálculo do índice de 

desvio, no entanto, não há garantia de que os primeiros componentes sejam os 
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principais responsáveis pela discriminação entre padrões normal e não-normal 

(JOLLIFFE, 2002). 

 Por fim, não foi encontrado na revisão de literatura realizada um índice de 

quantificação da funcionalidade dos membros inferiores durante a marcha com 

aplicação clínica para lesões ortopédicas. 

 

2.3. A Lesão no Ligamento Cruzado Anterior (LCA) 

A articulação do joelho é formada pela união da região distal do fêmur, mais 

especificamente os côndilos femorais com a região proximal da tíbia, mais 

especificamente o platô tibial (Figura 2.4).  

Agindo nessa articulação encontram-se estruturas ativas, como os músculos 

quadríceps, ísquios-tibiais, grácil, banda íleo-tibial e o tríceps sural; e estruturas 

passivas, ou seja, os elementos não contráteis, como a cápsula articular, meniscos e 

ligamentos extra-capsulares: ligamento colateral medial (LCM), ligamento colateral 

lateral (LCL), ligamento cruzado anterior (LCA) e ligamento cruzado posterior (LCP) 

(ELLENBECKER, 2001) (Figura 2.5, Figura 2.6).  

 

 
Figura 2.4: Estruturas ósseas componentes da articulação do joelho. Superiormente 

encontra-se o fêmur e inferiormente a tíbia. As estruturas, representadas em vermelho, 

no intermédio dos dois ossos são os meniscos. Retirado e adaptado de OATIS (2008). 
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Figura 2.5: Ligamentos colaterais da articulação do joelho. Retirado e adaptado de 

OATIS (2008). 

 

O LCA é o principal responsável pela restrição de deslocamentos anteriores da 

tíbia em relação ao fêmur, restringindo também a rotação interna e externa da tíbia, 

angulação de varismo, valgismo e da combinação destes movimentos (ANDERSEN e 

DYHRE-POULSEN, 1997; MARKOLF et al., 1995; ELLENBECKER, 2001). Origina-

se no côndilo lateral do fêmur e insere-se na tíbia, na região anterior da eminência 

intercondilar (Figura 2.7). Possui dois feixes, um ântero-medial e outro póstero-lateral, 

sendo que esse último absorve uma maior magnitude das forças in situ do que a banda 

ântero-medial. Além disto, o módulo das forças na banda póstero-lateral é 

representativo das forças no LCA como um todo. Desta forma, postula-se que esta 

banda possui um papel significativo na funcionalidade do LCA e na restrição da 

translação anterior da tíbia em relação ao fêmur (WOO et al., 1998). 

Esse ligamento, que em estresses de valgo com poucos graus de flexão do joelho 

apresenta-se tenso, é, dentre os componentes anatômicos dessa articulação, o mais 

frequentemente lesado, com uma razão de incidência de uma lesão para cada 3000 

indivíduos (MIYASAKA et al., 1991). 
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Figura 2.6: Principais músculos que cruzam a articulação do joelho. A- Vista Anterior; 

B- Vista Posterior; C- Vista Lateral. Retirado e adaptado de OATIS (2008). 

 

 

 

 
Figura 2.7: Ilustração do LCA (indicado pela seta em azul) e LCP a 0º, 45º e 90º de 

flexão do joelho. Note que quanto maior a flexão, mais relaxado o LCA e mais tenso o 

LCP. 

 

Segundo SOLOMONOW (2006), não se acreditava que a função dos ligamentos 

articulares era somente mecânica e no início do século XX postulou-se que eles, 
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inclusive o LCA, pareciam participar do processo neuromotor de controle da 

estabilidade articular (SOLOMONOW, 2006). Em meados do século XX as primeiras 

descobertas de receptores neurais presentes nessas estruturas forneceram as evidências 

necessárias à comprovação da proposição do estudo (SOLOMONOW e 

KROGSGAARD, 2001; SOLOMONOW, 2006). Atualmente sabe-se que o LCA presta 

uma contribuição extremamente importante para a homeostase do sistema sensório-

motor, pois os diferentes tipos de receptores sensoriais distribuídos pelo corpo do 

ligamento indicam sua expressiva contribuição para uma maior acurácia das funções 

proprioceptivas. A ruptura do LCA resulta tipicamente em perda da estabilidade 

articular, força muscular e funcionalidade, além de falseios no joelho (MOISALA et al., 

2007; LEE et al., 2009; EITZEN et al., 2010; OIESTAD et al., 2010). 

Por um lado vários pesquisadores dedicaram-se a estudar a epidemiologia das 

lesões no LCA em atletas de alto rendimento, por outro, poucos se propuseram a 

quantificar a incidência e prevalência de lesões no LCA na população em geral. Além 

disso, os estudos relativos à população atlética apresentam protocolos metodológicos 

diferentes, dificultando uma conclusão acerca da extensão da gravidade de tal 

acometimento com base em um consenso estabelecido a partir das informações 

disponíveis. A estimativa mais concreta de incidência de lesões no LCA é encontrada no 

trabalho de DE LOES et al. (2000), que estudaram lesões no LCA e ligamento cruzado 

posterior em 370.000 adultos jovens suíços, entre 14 e 20 anos, correspondente a dois 

terços da população desse país nessa faixa etária. Durante sete anos reportaram cerca de 

470 lesões nos ligamentos cruzados, com média de 67 lesões por ano, representando 

cerca de uma lesão a cada 5000 indivíduos (DE LOES et al., 2000). Nos EUA existem 

estimativas de cerca de 200.000 lesões por ano nos ligamentos cruzados (MARSHALL 

et al., 2007). 

Baseados nesses dados, é razoável concluir que a incidência de lesões no LCA 

em uma população não atlética é baixa. Entretanto, mesmo com uma baixa incidência, 

os custos com os cuidados à saúde após esses acometimentos são consideravelmente 

altos. O estudo de DE LOES et al. (2000), mostrou que, apesar da baixa incidência de 

lesões ligamentares, os custos médicos totais para tratar esses acometimentos foram os 

mais altos entre todas as lesões na articulação do joelho. HEWETT e ZAZULAK (2007) 

relataram que cerca de 650 milhões de dólares são gastos anualmente com o processo de 

recuperação após lesões no LCA. 
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2.4. Padrão de Marcha em Sujeitos com Acometimentos no LCA 

 Apesar de diversos estudos terem abordado os aspectos cinemáticos da marcha 

de sujeitos acometidos (FERBER et al., 2002; KNOLL et al., 2004a, 2004b; FAVRE et 

al., 2006; GAO e ZHENG, 2010; LINDSTROM et al., 2010) não foi encontrado na 

literatura um consenso quanto ao padrão de marcha dessa população. Sabe-se que 

marcha é uma conduta motora que manifesta padrão biomecânico alterado em 

decorrência de lesões no LCA, com evidente modificação na mobilização, para além do 

próprio joelho, do quadril, assim como alteração da ação dos músculos que atuam 

nessas articulações (FERBER et al., 2002). Desperta especial interesse por ser uma 

conduta motora de extremo impacto sobre a qualidade de vida das pessoas, além do que, 

é particularmente afetada por lesões que acometem a funcionalidade de articulações da 

cadeia cinemática de membros inferiores, notadamente os joelhos. 

A reconstrução cirúrgica do LCA é uma prática comum na área médica; todavia, 

existem relatos de que indivíduos com rupturas completas do referido ligamento são 

capazes de retornar às suas atividades esportivas de alto rendimento sem serem 

submetidos à referida reconstrução (RUDOLPH et al., 1998). Determinados sujeitos 

com déficit do LCA conseguem manter o nível de atividade prévio à lesão sem uso de 

órteses, sem apresentar instabilidade, falseios, perda de função, fraqueza em atividades 

de alto estresse articular, como saltos e corridas com mudanças de direção, mesmo com 

ruptura completa do ligamento. Esses indivíduos são qualificados como possuidores de 

ligamentos não dependentes (“copers”, em inglês), devido à sua capacidade de 

desenvolver mecanismos de compensação à deficiência do LCA (RUDOLPH et al., 

2000), e consistem em um pequeno percentual dos sujeitos com lesão no LCA. A 

habilidade de estabilizar o joelho durante as atividades de alto estresse articular sugere 

que os padrões de movimento desses indivíduos são diferentes daqueles manifestos por 

indivíduos que não conseguem compensar adequadamente a lesão (CHMIELEWSKI et 

al., 2001). 

HERRINGTON e FOWLER (2006) concluíram, como resultado de uma extensa 

revisão bibliográfica sistemática, que nenhum teste é capaz de, individualmente, 

distinguir sujeitos que conseguem compensar a instabilidade gerada pela lesão, 

permitindo a classificação em ligamento não dependente (“copers”) ou ligamento 
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dependente (“non-copers”). Os quatro artigos que aderiram aos critérios de inclusão 

nesta revisão permitiram a conclusão de que no intuito de classificar sujeitos quanto ao 

seu status funcional antes da reconstrução ligamentar devem ser utilizados questionários 

subjetivos de avaliação funcional, testes de saltos horizontais unilaterais e o Índice do 

Quadríceps, que consiste na razão normalizada entre o pico de força (Fmax), mensurada 

através de uma contração isométrica voluntária máxima, do membro lesado em relação 

ao contralateral ([Fmax membro lesado/ Fmax membro não lesado] x 100) (RUDOLPH 

et al., 2000). O nível de frouxidão ligamentar passiva, mensurado em testes clínicos, 

não influenciou diretamente o status funcional desses sujeitos (HERRINGTON, 

FOWLER, 2006). 

RUDOLPH et al. (1998) classificaram como ligamento não dependentes os 

indivíduos com lesão no LCA que foram capazes de retornar às atividades pré-lesão 

sem manifestar limitação motora e apresentar classificação funcional, obtida por meio 

de questionários subjetivos, acima de 85% ao nível pré-lesão, além de apresentarem, no 

máximo, um episódio de falseio no joelho. Aqueles que não cumpriram esses requisitos 

foram considerados ligamento dependentes. Em geral, mulheres com idade entre 35 a 44 

anos com lesões no LCA, não resultante de ações de contato com outro indivíduo, 

mostram-se mais sujeitas a apresentar instabilidade após a lesão (HURD et al., 2008). 

A compreensão das adaptações biomecânicas a serem empregadas para lidar 

com essa condição é essencial ao desenvolvimento de estratégias de tratamento que 

visem otimizar o processo de recuperação ou até mesmo para identificar indivíduos que 

possivelmente se adaptarão com sucesso à deficiência do LCA antes de ser feita a opção 

pelo tratamento cirúrgico. 

Em muitos estudos o efeito da ruptura do LCA sobre a força muscular, 

funcionalidade e padrão de marcha foi estimado com base na comparação entre 

indivíduos lesados e não lesados sem a preocupação de se identificar como os sujeitos 

se adaptaram funcionalmente após a lesão. Tais estudos mostram uma inconsistência em 

seus resultados, possivelmente devido à ausência de controle de indivíduos que se 

adaptaram bem após a lesão (ligamento não dependentes) em relação àqueles que não o 

fizeram (ligamento dependentes). 

No que tange à marcha, TORRY et al. (2004) mostraram que indivíduos com 

LCA deficiente, embora apresentem mesmo nível funcional, podem manifestar 

diferentes padrões de marcha. Enquanto alguns apresentam padrões de torque bifásicos, 
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com aumento do torque extensor do quadril e diminuição no torque extensor e impulso 

angular do joelho permitindo uma cinemática normal do joelho; outros apresentam 

aumento no padrão de torque e impulso angular extensor e no joelho, aumentando a 

rigidez dinâmica e a flexão nesta articulação. Isso indica a presença de diferentes 

mecanismos adaptativos presentes em indivíduos com lesão no LCA (TORRY et al., 

2004). 

Entre as estratégias de compensação a deficiência no LCA destaca-se a 

eliminação do torque extensor, denominado Quadríceps Avoidance Pattern 

(BERCHUCK et al., 1990), durante a fase de apoio da marcha. Ao que parece, essa 

estratégia é utilizada para atenuar a ação do quadríceps na translação póstero-anterior da 

tíbia sobre o fêmur, atenuando as forças de cisalhamento e a instabilidade articular. 

A literatura sobre o surgimento e/ou presença dessa estratégia é, no entanto, 

contraditória. Inicialmente, BERCHUCK et al. (1990) afirmaram que uma taxa de 75% 

dos sujeitos com lesão no LCA avaliados não apresentavam torque interno extensor, 

evidenciando a presença da estratégia de restrição do quadríceps. NOYES et al. (1992) 

encontraram que 50% dos sujeitos avaliados apresentaram essa estratégia, enquanto que 

BIRAC (1991) encontrou uma taxa de 80%. KADABA et al. (1993), por sua vez, 

identificaram que cerca de 22% de seus sujeitos apresentavam essa estratégia de 

compensação, com 65% apresentando padrões cinéticos normais. Já BEARD et al. 

(1996) relataram apenas uma ligeira redução do torque interno extensor na marcha de 

sujeitos com deficiência do LCA. ROBERTS et al. (1999) afirmaram existir um padrão 

de restrição do quadríceps em sujeitos totalmente reabilitados e capazes de retornar ao 

nível esportivo pré-lesão. Ao que parece, sua presença pode estar condicionada a uma 

resposta de aprendizagem motora em função do tempo inicial desde a lesão (WEXLER 

et al., 1998), apesar desse período ainda não estar determinado na literatura. 

TORRY et al. (2004) identificaram a presença de mais duas estratégias 

adaptativas em sujeitos com deficiência no LCA. Enquanto alguns apresentavam uma 

estratégia de redução do torque extensor do joelho, compensado por um aumento do 

torque extensor do quadril, mantendo uma cinemática normal; em outros verificou-se  a 

adoção de uma estratégia de aumento da rigidez dinâmica do joelho por meio de um 

pequeno aumento no pico de torque extensor nessa articulação associado a um aumento 

na atividade mioelétrica dos músculos posteriores de coxa, com um aumento no ângulo 

de flexão do joelho na fase de apoio. 
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DEVITA et al. (1997, 1998) especularam que o aumento no torque extensor do 

quadril altera a curva de comprimento-tensão desses músculos, potencialmente 

reduzindo a translação anterior da tíbia sobre o fêmur. Por sua vez, o aumento, 

aparentemente contraprodutivo, no pico de torque extensor apresentado por outro grupo 

de sujeitos constitui uma estratégia que pode estimular um aumento na translação 

anterior da tíbia durante o ciclo da marcha. Todavia, SHELBOURNE et al. (2004) 

mostraram que, em sujeitos com deficiência do LCA, uma pequena quantidade de 

translação anterior da tíbia pode efetivamente diminuir o ângulo do tendão patelar em 

relação à tíbia e isto, por sua vez, tende a diminuir a força de cisalhamento anterior no 

joelho. Logo, a manutenção de um torque extensor no joelho, independente de outras 

adaptações coexistentes, pode ser, de fato, outro meio adequado de redução das forças 

de cisalhamento tibial anterior durante a marcha. 

Dada a inconsistência dos achados quanto à existência e efetividade do 

mecanismo de quadríceps avoidance e as diferentes estratégias adaptativas apresentadas 

em estudos sobre marcha em sujeitos com lesão no LCA, é plausível pressupor que a 

existência de múltiplos mecanismos utilizados para lidar com a deficiência ligamentar 

associado a um agrupamento desses dados individuais para análises estatísticas 

convencionais possam vir a mascarar importantes estratégias biomecânicas adaptativas, 

resultando nas divergências atualmente encontradas na literatura (TORRY et al., 2004).  

No tocante ao padrão de marcha de indivíduos acometidos por lesão no LCA e 

que apresentam instabilidade (non-copers) poucos estudiosos propuseram considerar o 

comportamento da cinemática dos membros inferiores em comparação àquele manifesto 

por indivíduos saudáveis e a copers. RUDOLPH et al. (1998), RUDOLPH et al. (2001), 

ALKJAER et al. (2003) e HURD, SNYDER-MACKLER (2007) encontraram que tais 

sujeitos apresentam menor flexão de joelho, torque do joelho e quadril associado a uma 

maior co-contração muscular, apresentando maior rigidez dinâmica do joelho como 

estratégia para compensar a instabilidade articular. No entanto, essa maior rigidez leva a 

maiores forças de cisalhamento resultando em maior desgaste articular, dados 

consistentes com os achados de degeneração a longo prazo, típico desses sujeitos (HUI 

et al., 2006). Já BUTTON et al. (2008), reportaram maior flexão do joelho em non-

copers, quando comparados a copers e indivíduos não lesados, e atribuíram tal alteração 

a um potencial enfraquecimento do quadríceps. 
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Em relação ao padrão de marcha pós-operatório, há estudos que mostram uma 

normalização do padrão da conduta motora no período imediato à cirurgia, enquanto
 

outros identificam a presença de alterações importantes, tanto na cinemática quanto na 

atividade mioelétrica dos membros inferiores (KNOLL et al., 2004a; FRAVE et al., 

2006). FRAVE et al. (2006) constataram que após lesões no LCA, indivíduos tendem a 

apresentar menor deslocamento angular do joelho no plano sagital e maior 

deslocamento angular no plano transverso, quadro que permanece decorrido um ano da 

cirurgia. 

KNOLL et al. (2004a)
 
mostraram que, tanto antes do procedimento cirúrgico, 

quanto após seis semanas de sua ocorrência, sujeitos acometidos por lesões no LCA 

apresentaram padrões de marcha caracterizados por menor deslocamento angular do 

joelho e menor ativação do quadríceps, o que, aparentemente, tem o propósito de 

atenuar a tensão excessiva no joelho lesado. Os pesquisadores constataram também que 

passados oito meses da cirurgia, os indivíduos apresentavam padrões cinemáticos e 

mioelétricos normais em comparação a indivíduos não lesados, o que vai de encontro 

aos achados de FRAVE et al. (2006). 

Como se vê, infelizmente, os dados sobre o padrão de marcha e lesões no LCA, 

disponíveis na literatura científica, são controversos e também escassos diante da 

amplitude das dúvidas que permeiam o contexto. Como a quantidade de produção ainda 

é relativamente pequena e a quantidade de variáveis intervenientes é muito grande, é 

razoável supor que as discrepâncias entre resultados sejam, em grande parte, 

decorrentes de limitações metodológicas ainda não identificadas, ou descritas; o que faz 

com que se colete e compare dados de estudos que, na verdade, guardam entre si 

importantes diferenças processuais. 

Ao que parece, diversos aspectos podem influenciar na qualidade da marcha 

após a lesão, como a realização ou não de cirurgia (KNOLL et al., 2004b), o tipo de 

enxerto utilizado no procedimento cirúrgico (WEBSTER e FELLER, 2011), o período 

pós-cirúrgico considerado (KNOLL et al., 2004b), entre outros. Segundo ALKJAER et 

al. (2003), HURD e SNYDER-MACKLER (2007) e ALKJAER et al. (2010) outros 

fatores podem influenciar o padrão de marcha, dentre eles o status funcional do sujeito. 

No entanto, esses estudos utilizaram como amostra apenas sujeitos sem reconstrução 

ligamentar (ALKJAER et al., 2003; HURD e SNYDER-MACKLER, 2007; ALKAER 

et al., 2010), o que dificulta a inferência desses resultados para sujeitos com 
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reconstrução ligamentar cirúrgica. Dessa forma, o controle dessas variáveis, assim como 

a ausência no controle na homogeneidade dos grupos examinados e do tempo pós-

cirúrgico, pode ter contribuído para a variabilidade nos resultados em relação à 

cinemática da marcha de sujeitos com lesão no LCA. 
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3. FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 

3.1. Propriedades e Operações Matriciais 

Para uma compreensão adequada da interpretação geométrica da ACP será 

realizada, de forma sucinta, uma revisão sobre os principais conceitos e propriedades 

das operações matriciais utilizadas na ACP. 

 

3.1.1. Matrizes 

Uma matriz é uma tabela de m x n símbolos para a resolução de sistemas de 

equações e transformações lineares. Os componentes horizontais da matriz são 

chamados de linhas e os verticais são chamados de colunas. Logo uma matriz com m 

linhas e n colunas é chamada de uma matriz m por n (escreve-se m × n) e m e n são 

chamadas de suas dimensões, tipo ou ordem (Figura 3.1). Um elemento de uma matriz 

A que está na i-ésima linha e na j-ésima coluna é chamado de ai,j elemento de i,j ou (i,j)-

ésimo elemento de A. 

 

 

 
 

Figura 3.1: Representação matricial com i linhas e j colunas. 

 

 

 

 

http://pt.wikipedia.org/wiki/Sistema_de_equa%C3%A7%C3%B5es
http://pt.wikipedia.org/wiki/Sistema_de_equa%C3%A7%C3%B5es
http://pt.wikipedia.org/wiki/Transforma%C3%A7%C3%A3o_linear
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3.1.1.1. Vetor 

Uma matriz na qual uma de suas dimensões é igual a 1 é geralmente chamada de 

vetor. Uma matriz 1 × n (uma linha e n colunas) é chamada de vetor linha ou matriz 

linha, e uma matriz m × 1 (uma coluna e m linhas) é chamada de vetor coluna ou matriz 

coluna. 

 

3.1.1.2. Matriz Transposta 

Matriz transposta é o resultado da troca de linhas por colunas em uma 

determinada matriz. Ou seja, uma matriz com quatro linhas e três colunas apresenta 

como transposta uma matriz com três linhas e quatro colunas. Existem diversas formas 

de se representar a transposta de uma matriz, sendo as duas mais utilizadas X
T
 e X’. 

Nesse trabalho será utilizada a primeira forma. 

 

3.1.1.3. Matriz Diagonal 

Matriz diagonal é toda matriz quadrada em que os elementos que não pertencem 

à diagonal principal são iguais a zero, sendo que os elementos da diagonal principal 

podem ser, ou não, iguais a zero. 

 

3.1.1.4. Matriz Identidade  

Matriz identidade é uma matriz quadrada e diagonal, cuja função é de ser o 

elemento neutro, na multiplicação de matrizes. É denotada por In, onde n é a ordem da 

matriz, ou simplesmente por I. A matriz é construída da seguinte forma: os elementos 

da diagonal principal têm valor um, e os demais elementos da matriz são zero. Uma 

propriedade importante da matriz identidade é que para qualquer matriz X, a 

multiplicação pela matriz identidade resulta na própria matriz X. 

 

3.1.1.5. Matriz Inversa 

Uma matriz quadrada X é dita inversível quando existe outra matriz denotada 

matriz inversa,    , tal que             . 

 

 

 

 

http://pt.wikipedia.org/wiki/Linha
http://pt.wikipedia.org/wiki/Coluna
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_(matem%C3%A1tica)
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_(matem%C3%A1tica)
http://pt.wikipedia.org/wiki/Elemento_neutro
http://pt.wikipedia.org/wiki/Multiplica%C3%A7%C3%A3o_de_matrizes
http://pt.wikipedia.org/wiki/Diagonal_principal
http://pt.wikipedia.org/wiki/Um
http://pt.wikipedia.org/wiki/Zero
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_quadrada
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3.1.1.6. Matriz Ortogonal 

Matriz ortogonal é uma matriz X, cuja inversa coincide com a sua transposta, 

isto é,        . Ou seja,           . Uma matriz é ortogonal se e somente se as 

colunas (ou linhas) são vetores ortonormais. Um conjunto de vetores é ortonormal 

quando os vetores do conjunto tem norma igual a 1, ou seja, são vetores unitários, e o 

produto interno de dois vetores distintos é zero, sendo cada par de vetores ortogonal. 

 

3.1.1.7. Matriz Simétrica 

Uma matriz diz-se simétrica se ela coincidir com a sua transposta, ou seja, 

     . 

 

3.1.2. Produto Matricial 

 

3.1.2.1. Multiplicação de uma Matriz por um Escalar 

Para multiplicar um número k qualquer por uma matriz X, basta multiplicar cada 

elemento     de X por k. Assim, a matriz resultante Y terá a mesma dimensão e     

     . A divisão ocorre de forma análoga à multiplicação, bastando multiplicar a matriz 

pelo inverso dessa constante. Por exemplo: 

     (
   
   

)   (
     
    

) (1) 

 

3.1.2.2. Produto Interno de duas Matrizes 

Multiplicação de duas matrizes somente é possível se o número de colunas da 

matriz da esquerda é o mesmo número de linhas da matriz da direita. Se X é uma matriz 

m × n e Y é uma matriz n por p, então o produto XY é a matriz m × p. Por exemplo, seja 

X uma matriz 2 × 3 e Y uma matriz 3 × 2. O produto interno é uma matriz Z com 2 × 2 

elementos:  

      (
   
    

)  (
  
  
  

)  

 (
                          
                            

)   (
   
   

)  (2) 

 

http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_inversa
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_transposta
http://pt.wikipedia.org/wiki/Conjunto
http://pt.wikipedia.org/wiki/Vetores
http://pt.wikipedia.org/wiki/Norma_(matem%C3%A1tica)
http://pt.wikipedia.org/wiki/Ortogonal
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_(matem%C3%A1tica)
http://pt.wikipedia.org/wiki/Matriz_transposta
http://pt.wikipedia.org/wiki/Elemento_inverso
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3.1.3. Autovetores e Autovalores 

Considerando o produto da multiplicação de matrizes 

       (3) 

surge a pergunta se existe um vetor x que pela equação 3 é transformado nele próprio 

ou, pelo menos, em um múltiplo seu. Um múltiplo seu seria escrito como   , onde   é 

qualquer número real. A pergunta leva à equação 

          (4) 

onde qualquer   apropriado é denominado autovalor e qualquer x correspondente é 

denominado autovetor. O número de autovetores e autovalores é equivalente à ordem da 

matriz A. Por exemplo, dada a matriz     (
   
   

),  a resolução da equação 4 se dá 

pelo sistema  

          

          

passando os elementos da direita para a esquerda e colocando x e y em evidência: 

             

              (5) 

Como as duas equações são homogêneas, existe uma solução trivial (x = y = 0). 

Para existir uma solução não trivial, o determinante da matriz deve se anular. Portanto, 

 |
       

       
|                        (6) 

 

que é chamada equação característica. As soluções possíveis são        e     . 

Para encontrar os dois autovetores diferentes, basta substituir os dois autovalores (um de 

cada vez) no sistema de equações 5 e solucioná-lo. Ao final, os dois autovetores serão 

    (
 
 
) e     (

 
 
). Essa forma de resolução deve ser aplicada independente da 

ordem da matriz de coeficientes. 
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3.2. Análise de Componentes Principais 

A Análise de Componentes Principais (ACP) é provavelmente a mais velha e 

mais estudada técnica de análise multivariada (JOLLIFFE, 2002). Foi introduzida por 

Pearson, em 1901, e desenvolvida independentemente por Hotelling, em 1933. A idéia 

central dessa técnica é reduzir a dimensionalidade de um conjunto de dados, enquanto 

se retém o máximo de sua variância original (JOLLIFFE, 2002).  Essa redução é 

alcançada por meio de transformações lineares, baseadas em rotações e translações dos 

sistemas de referência originais, formando um novo conjunto de dados, os componentes 

principais (CP), que são não corelacionadas entre si e ordenadas de forma que os 

primeiros CPs contenham o máximo de variância possível de todas as variáveis 

originais. Na linha superior da Figura 3.2 observa-se 1000 observações de duas 

variáveis aleatórias, com suas médias subtraídas, altamente correlacionadas. Se essas 

variáveis fossem transformadas para CPs, o gráfico inferior da mesma figura seria 

obtido. É claro nessa figura que há maior variância no primeiro CP do que em ambas as 

variáveis aleatórias originais e muito pouca variância na direção do segundo 

componente. Se houvesse um conjunto de variáveis aleatórias correlacionadas com mais 

de duas dimensões, como no exemplo da Figura 3.2, os primeiros componentes iriam 

contabilizar grande parte da variância desse conjunto de dados, e os últimos 

componentes identificariam as direções em que há pouca variação, ou seja, esses 

componentes identificariam uma relação quase linear entre as variáveis aleatórias 

originais (JOLLIFFE, 2002). 
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Figura 3.2: Linha Superior: Gráfico com 1000 observações de duas variáveis aleatórias. 

Linha Inferior: Gráfico com as observações da linha superior, com respeito aos seus 

componentes principais. 

 

Essa técnica origina-se a partir da transformada de Karhunen-Loève, definida 

como uma representação de um processo estocástico a partir de uma combinação linear 

infinita de funções ortogonais, análoga a uma representação da Série de Fourier de uma 

função em um intervalo limitado (DINIZ et al., 2010). A importância da transformada 

de Karhunen-Loève é que ela produz a melhor transformação dos dados para uma base 

que minimiza o erro médio quadrático total da representação do sinal (DINIZ et al., 

2010). 

Ao contrário da Série de Fourier, na qual os coeficientes são números reais e a 

base de expansão consiste em funções senoidais (isto é, senos e cossenos), os 

coeficientes originados pela transformada de Karhunen-Loève, e, por conseguinte, pela 

ACP, são variáveis aleatórias (DINIZ et al., 2010). 
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Dessa forma, uma simples interpretação da ACP é pensar que um vetor x com p 

variáveis aleatórias (VAs) corresponde às coordenadas de um único ponto em um 

espaço p-dimensional. Dessa forma, a ACP correponde a um processo de translação e 

rotação do sistema de coordenadas inicial, iniciado pela remoção das médias e 

combinação linear de todas as variáveis originais (NADAL, 1991). A primeira variável 

resultante, α1
T
x, corresponde ao primeiro CP, no qual está retido a maior variância dos 

dados. Pode-se definir α1 como um vetor com p constantes  α11, α12, ... , α1p de forma que 

    
     α        α              α       ∑ α    

 
    (10) 

O segundo CP, α2
T
x, ortogonal e não correlacionado ao primeiro, correponde à 

direção com a segunda maior dispersão dos dados e assim por diante. Por conseguinte, 

esse processo tende a reter a maior parte da variância em um conjunto de m variáveis, 

sendo que m << p, permitindo que se despreze o resto das variáveis (JOLLIFFE, 2002). 

Dessa forma, a variância presente nas VAs desprezadas pode representar a ocorrência 

de fenômenos considerados desprezíveis, como ruídos, fazendo com que a ACP 

funcione como uma espécie de “filtro”, eliminando determinados resíduos (NADAL, 

1991). 

Baseado nessa interpretação, a ACP consiste em problemas de sistemas lineares 

com a determinação de autovalores e autovetores da matriz de covariância ou de 

correlação do conjunto de dados originais (MUNIZ, 2007). A opção quanto a utilização 

da matriz de covariância ou correlação está relacionada à estrutura do conjunto de dados 

originais. A matriz de covariância é preferida para conjuntos de dados em que  

amplitude (range) dos valores é similar ao longo do vetor, além de VAs com a mesma 

unidade de mensuração. Caso contrário, a utilzação da matriz de correlação para o 

cálculo das CPs é mais adequada, considerando que o cálculo dessa matriz normaliza as 

VAs originais em função das suas variâncias. 

 

3.2.1. Cálculo dos Componentes Principais 

O cálculo dos CPs se faz inicialmente com a obtenção da matriz de covariância 

ou de correlação, como já descrito acima. A matriz de covariância S possui j × k 

elementos dados por 

     
 

   
 ∑     

 
      ̅         ̅   (11) 
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sendo que  

  ̅  
 

 
 ∑     

 
              (12) 

onde N corresponde ao número de observações independentes correspondentes às 

variáveis aleatórias do vetor x,  ̅  e  ̅  são respectivamente a média dos valores 

correpondentes as amostras de j e k. A ACP a partir da matriz de correlação deve ser 

iniciada com a subtração da média de cada coluna e divisão de cada variável pela 

variância da coluna correspondente (JOLLIFFE, 2002). A partir desse ponto o cálculo 

da ACP segue tal qual descrito para a matriz de covariância. 

Uma das formas de obtenção dos CPs é por meio da decomposição espectral da 

matriz S (JOLLIFFE, 2002), que pode ser obtido pela técnica de decomposição por 

valores singulares (DVS). 

Dada uma matriz D, onde estão contidas as VAs do conjunto de dados original, 

com N obervações e p variáveis, pode-se calculá-la por: 

        (13) 

onde 

U, X são matrizes de comprimento (N x R), (P x R), respectivamente, que 

apresentam colunas ortonormais de forma que        ,        ; 

L é uma matriz diagonal de comprimento (R x R); 

 r é a ordem de D; 

Para provar esse resultado, considere a decomposição espectral de    . 

                    
         

            
  (14) 

Defina-se X como uma matriz (P x R) com k-ésimas colunas    e U como uma 

matriz (N x R) cuja k-ésima coluna é dada por: 

       
    

               (15) 

e define-se L como uma matriz diagonal (R x R) com elementos   
   

. Dessa forma, U, 

L, X satisfazem as condições (i) e (ii), descritas acima, tendo-se que: 

        

(

 
 
  
   

  
 

  
   

  
 

 

  
   

  
 
)

 
 

  ∑   
    

      
 
     

   
   

    ∑      
  

       (16) 
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As matrizes X, L, U conterão, respectivamente, os autovetores de    , a raiz 

quadrada dos autovalores de     e os escores dos CPs para a matriz de covariância S. 

Desse modo, o maior valor em L correponderá ao autovalor representativo do primeiro 

CP e assim por diante.  

 

3.2.2. Fatores de Carga dos Componentes Principais 

Estudos recentes têm utilizado a forma e amplitude dos autovetores, 

representativos de cada CP, em correspondência temporal com o sinal original para 

observar os locais onde a maior variância de cada CP pode ser explicada (MCKEAN et 

al., 2007; MUNIZ e NADAL, 2009). A presença de picos máximos ou mínimos em um 

autovetor é indicativa de que a variância representada pelo mesmo encontra-se 

concentrada no respectivo segmento, que tem um maior “fator de carga” (JOLLIFFE, 

2002). Exemplificando essa interpretação dos autovetores, LEPORACE et al. (2011) 

aplicaram a técnica de ACP para comparar o deslocamento angular das articulações dos 

membros inferiores, durante saltos verticais, entre aterrissagens unilaterais e bilaterais. 

Encontraram que somente o escore do primeiro CP foi capaz de diferenciar os dois 

grupos. Além disso, mostraram, por meio da análise dos fatores de carga desse CP, que 

as diferenças entre as aterrissagens para o tornozelo estavam presentes no início da fase 

de aterrissagem, para o joelho as diferenças encontravam-se entre 20% e 30% do ciclo 

de aterrissagem e para o quadril as diferenças concentraram-se aproximadamente no 

final do ciclo (LEPORACE et al., 2011) (Figura 3.3). 
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Figura 3.3: Exemplo da utilização dos autovetores para localização da etapa do ciclo de 

movimento onde se concentram as principais diferenças. As figuras da linha superior 

representam o comportamento angular do quadril, joelho e tornozelo no plano sagital, 

respecivamente, durante o ciclo de aterrissagem após um salto vertical. As figuras da 

linha inferior representam o primeiro CP para cada ariculação. As setas pretas 

representam os locais com maiores fatores de carga para cada articulação. Adaptado de 

LEPORACE et al., 2011. 

 

 

3.2.3. Cálculo dos Escores dos Componentes Principais 

Os escores dos componentes principais, ou coeficientes da transformação linear, 

podem ser compreendidos como a representação discreta de cada componente principal 

em relação ao sinal original (JOLLIFFE, 2002). O cálculo dos escores dos CPs      de 

um determinado vetor v, pode ser realizado por meio da seguinte equação 

           ∑   
 
       (17) 

onde m = 1, 2, 3, ..., M,    é o n-ésimo elemento do autovetor    e M é o número de 

CPS suficiente para representar os sinais com o menor erro desejado. O processo de 

reconstrução do conjunto de dados originais a partir das CPs é dado por: 

  ̂    ̅   ∑   
 
      (18) 

onde  ̂ é o sinal reconstruído a partir dos autovetores (  ) e dos escores (  ) 

correspondentes e  ̅ é a média do sinal original. 
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 A eficácia da reconstrução do sinal em relação ao sinal original pode ser 

calculada a partir da taxa de projeção do vetor reconstruído sobre o vetor original 

(SCHWARTZ, ROZUMALSKI, 2008): 

   
       

      
  (19) 

onde g é o sinal original, g
~m

 é o sinal reconstruído com m componentes principais e 

||g||
2
 é o quadrado da norma do vetor original. O valor 1 representa uma representação 

perfeita do sinal reconstruído em relação ao original. Quanto mais afastado de 1 estiver 

esse valor pior a representação do vetor reconstruído em relação ao original. 

  

3.2.4. Cálculo das Variâncias Explicadas por cada Componente Principal 

Inicialmente, para o cálculo da variância de cada CP, é necessário definir que o 

vetor   maximiza a variância da equação 10, ou seja, var[  
  ] =   

    . Para 

maximizar essa variância sujeita ao constrangimento   
     , o procedimento padrão 

é utilizar a técnica dos múltiplos de Lagrange, chegando à seguinte equação: 

 α 
  α    (α 

 α    ) (20) 

onde   é o multiplicador de Lagrange. Derivando a equação 20 em função de α  e 

igualando a zero, para calcular o máximo, chega-se a 

  α    α    (21) 

ou 

         α    (22) 

onde    é a matriz identidade de comprimento (p x p). Dessa forma,   é um auto-valor 

da matriz S e α  corresponde ao seu respectivo autovetor. Para decidir qual dos p 

autovetores fornece α 
   maximizado, a quantidade a ser maximizada é 

 α 
  α   α 

  α    α 
 
α     (23) 

Conclui-se dessa forma que a variância explicada por cada CP é representada 

pelo seu respectivo autovalor. Logo, para se calcular a variância total explicada (V) pelo 

k-ésimo componente principal é 

 

   
  

                
           (24) 
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Sabendo-se que quando a DVS é realizada, os autovalores obtidos são, em geral, 

ordenados de maneira decrescente. Logo,    corresponde ao autovalor do primeiro CP, 

   corresponde ao autovalor do segundo CP e assim por diante. 

 

3.2.5. Seleção do Número de Componentes Principais Retidos na Análise 

Como descrito anteriormente, a técnica de ACP reduz a dimensionalidade dos 

dados sem grande perda da variância contida no conjunto de dados original. Para isso, é 

essencial que o número de CP retidos na análise seja adequado para evitar a perda de 

informações relevantes. Existem diversos testes descritos na literatura para se calcular o 

número de CP adequado, entre eles o Broken Stick Test, o Scree Test e a seleção à priori 

de um determinado percentual cumulativo da variância total (JACKSON, 1993, 

JOLLIFFE, 2002). Nesse estudo serão utilizados os dois últimos testes descritos acima. 

Talvez o critério mais óbvio para selecionar o número de CP seja uma escolha 

arbitrária quanto ao percentual de variância que se deseja ter explicado. Logo, o número 

de CPs é o menor valor após o qual a variância determinada é atingida. JOLLIFFE 

(2002) considera que qualquer percentual entre 80% e 90% constitui um percentual 

adequado; no entanto, como as variáveis de um conjunto de dados biomecânicos – como 

atividade elétrica muscular, cinemática e força de reação do solo – são altamente 

correlacionadas entre si, um pequeno número de CPs tende a explicar mais de 90% da 

variância total dos dados. Dessa forma, para tais dados, em determinadas circustâncias, 

é possível determinar um limiar de variância cumulativa maior, em torno de 95%, 

alcançando, ainda assim, uma importante redução na dimensionalidade dos dados 

originais. 

O Scree Test é um método subjetivo de seleção do número de CPs, no qual é 

plotado um gráfico com a variância percentual no eixo das ordenadas e o número das 

componentes principais no eixo das abcissas (Figura 3.4). O ponto de corte é 

determinado pela primeira inflexão desse gráfico, o qual pode ser representado em 

escala normal ou logarítmica. O número de componentes retido é equivalente ao 

primeiro CP após o ponto de inflexão definido anteriormente. No caso da Figura 3.4, o 

ponto de inflexão encontra-se no 2º CP, logo, deveriam ser retidas para análise posterior 

as informações contidas nos três primeiros CPs.  
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Figura 3.4: Grafico Scree plotado com o número das CPs no eixo das abcissas e a 

variância explicada por cada CP no eixo das ordenadas. 

 

 

3.2.6. Distância Padrão 

A Distância Padrão (DP) corresponde à raiz quadrada da distância Mahalanobis 

(DM), normalizando-se pela variabilidade das variáveis, no caso da ACP os autovalores 

de cada componente, e utilizando os escores dos CPs para determinar a distância de um 

ponto até o centro de um conjunto de dados (FLURY e RIEDWYL, 1986). A vantagem 

da utilização da DM sobre a Euclidiana é que a primeira atribui menos peso às variáveis 

com maior variância e a grupos de variáveis altamente correlacionadas, enquanto que 

atribui mais peso às variáveis com menor variância e a grupos de variáveis pouco 

correlacionadas (JOLLIFFE, 2002). 

A DM pode ser calculada a partir da seguinte equação: 

    [      ̅           ̅ ] (25) 

Onde oi representa a distância entre cada variável aleatória do dentro da elipse ( ̅), 

      ̅   é a transposta da matriz       ̅ ,  
  

 é a inversa da matriz de covariância 

dos sinais. 
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 Dessa forma, pode-se calcular a DP aplicando uma raiz quadrada na equação 25. 

Considerando-se  ̅               e                , a DP pode ser simplificada e 

ampliada para quantos componentes principais se desejar:  

 

    √(
      

  
)
 

  (
      

  
)
 

    (
      

  
)
 

 (26) 

onde   ,    e    são os desvios padrões do primeiro, segundo e z-ézimo componentes 

principais, respectivamente,   ,    e    são os escores do primeiro, segundo e z-ézimo 

componentes principais, respectivamente, sendo i o número de indivíduos e   ,    e    

são as médias dos escores do primeiro, segundo e z-ézimo componentes principais, 

respectivamente.  

 

3.3. Cálculo de Rotações Finitas em um Espaço Tridimensional baseado nos 

Ângulos de Euler 

Rotações finitas em um espaço Euclidiano tridimensional não são comutativas e, 

por conseguinte, devem ser realizadas em uma determinada ordem para se alcançar a 

orientação final desejada. A mudança da orientação de um corpo rígido móvel em 

relação a outro fixo pode ser descrita como uma sequência de três rotações sucessivas a 

partir de uma posição inicial. Os ângulos de Euler são os três ângulos obtidos a partir 

dessas rotações sequenciais (ZATSIORSKY, 1998). Desse modo, em uma sequência de 

rotações XYZ modificam a posição de um corpo rígido para um sistema X’’’Y’’’Z’’’. 

Os sistemas intermediários X’Y’Z’ e X’’Y’’Z’’ podem ser descritos como: 

[
  
  

  

]   [

   
              
               

] [
 
 
 
] 

[
   
   

   

]   [
               

   
              

] [
  
  

  

] 

 [
    
    

    

]   [
             
               

   

] [
   
   

   

] (7) 

 



38 

 

Isso é equivalante a dizer que uma matriz de rotação (R) pode ser decomposta 

como um produto de três matrizes de rotação unidimensionais (Rx, Ry, Rz, por 

exemplo) e o sistema linear formado expresso por: 

[
  

  

  

]   

 [

                                                                            

                                                                           

                                
] [

  

  

  

]    

  (8) 

onde   ,   ,               são vetores unitários de um determinado corpo rígido A e 

B, respectivamente, sendo os vetores x representativos do eixo ântero-posterior, vetores 

y representativos do eixo lateral e vetores z representativos do eixo longiudinal. 

 

Desse sistema de equações os ângulos  ,   e  , nos planos frontal, sagital e 

transversal, respectivamente, entre dois corpos rígidos podem ser obtidos por 

(KADABA et al., 1990; CAPPOZZO et al., 2005): 

 

                   

  
              

      
  

   
              

      
  (9) 

 

onde,    e    são os eixos ântero-posterior e longitudinal do sistema de referência do 

corpo rígido proximal em relação aos eixos globais e    e    são os eixos ântero-

posterior e lateral do sistema de referência do corpo rígido distal em relação aos eixos 

globais.  
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4. MATERIAIS E MÉTODOS 

 

4.1. Desenvolvimento do Escore de Funcionalidade da Marcha (EFM) 

 O desenvolvimento do escore de funcionalidade da marcha (EFM) foi baseado 

em parte no Índice de Desvio da Marcha, descrito por SCHWARTZ e ROZUMALSKI 

(2008). No entanto, adaptações foram feitas de forma a aumentar a aplicabilidade do 

índice para outras áreas, além da neurológica. No EFM foram incluídas as variáveis 

deslocamentos angulares da pelve, quadril e joelho nos três planos, além dos 

deslocamentos angulares do tornozelo no plano sagital (flexão plantar/dorsi flexão) e 

frontal (inversão/eversão). Cada uma das 11 curvas resultantes dos comportamentos 

dessas variáveis, delimitadas pelos eventos discriminantes do início e fim do ciclo da 

marcha, foi interpolada para 51 valores e inserida em uma matriz composta, 

consequentemente, por 561 colunas. O grupo controle foi composto por 21 sujeitos 

hígidos, sem histórico de lesões ligamentares nas extremidades inferiores ou relato de 

dor. O número de linhas, 84, foi determinado por quatro ciclos da marcha de cada um 

desses indivíduos, sendo dois com o membro inferior esquerdo e dois com o membro 

inferior direito. 

Optamos por inserir na matriz de dados mais de um ciclo da marcha por 

indivíduo de forma a representar a variabilidade cinemática intramembro, caracterizada 

pelo comportamento entre diferentes ciclos da marcha para um mesmo membro, e a 

variabilidade intermembros, caracterizada pelo comportamento entre diferentes ciclos 

da marcha para os membros inferiores direito e esquerdo. Em geral, nos estudos de 

marcha, os autores têm optado por inserir a média aritmética de um determinado 

número de ciclos por indivíduo para calcular algum parâmetro estatístico (GAO e 

ZHENG, 2010; FAVRE et al., 2006; GEORGOULIS et al., 2003). No entanto, além de 

remover a variância individual, essa alternativa pode resultar na alteração da estrutura 

temporal dos dados, e, consequentemente, a informação contida neles. 

Os 21 voluntários participantes do grupo controle, selecionado por conveniência, 

possuíam entre 18 e 40 anos (idade: 25,5 ± 4,4 anos; massa corporal total: 74,8 ± 14,0 

kg; estatura: 172,2 ± 7,3 cm) e eram do sexo masculino. Todos assinaram um Termo de 

Consentimento Livre e Esclarecido aprovado juntamente com o protocolo experimental 

pelo Comitê de Ética e Pesquisa da Universidade do Estado do Rio de Janeiro 
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(Protocolo nº 039.3.2010, Parecer COEP nº 062/2010 aprovado em 07/11/2010). O 

parecer de aprovação no COEP/UERJ e o Termo de Consentimento Livre e Esclarecido 

estão apresentados nos Anexo A e B, respectivamente, deste manuscrito. Foram 

adotados como critérios de inclusão no grupo controle: (1) a obtenção de mais de 90% 

da pontuação total possível no questionátio de avaliação subjetiva International Knee 

Documentation Committee (IKDC) Subjective Knee Form (METSAVAHT et al., 

2010a) (Anexo C) e Lower Extremity Functional Scale (METSAVAHT et al., 2012) 

(Anexo D); e (2) não apresentar histórico de lesões ortopédicas e neurológicas nem dor 

nos membros inferiores. Medidas antropométricas de massa corporal total (MCT, em 

kg) e estatura (em cm) foram realizadas utilizando uma balança antropométrica 

analógica, com resolução de 0,1 kg e um estadiômetro (ambos da marca FILIZOLA, 

Brasil). 

À matriz de dimensão 84 x 561 aplicou-se a ACP, como descrito por NADAL 

(1991), JOLIFFE (2002), MUNIZ (2007) e JESUS (2010). Para selecionar o número de 

componentes principais que seriam retidos na análise e utilizados para calcular o EFM, 

utilizou-se uma sequência de testes de forma que os componentes principais 

contivessem as principais variâncias relativas ao padrão de marcha, eliminando resíduos 

relativos ao estilo de marcha individual de cada indivíduo. Inicialmente, aplicou-se o 

Scree Test, o qual foi utilizado para determinar o número de mínimo de CP que 

deveriam ser retidos. Calculou-se o percentual de variância explicado pelo número de 

componentes identificados pelo Scree Test e a partir daí selecionou-se intervalos 

percentuais de dez em dez até alcançar 99% da variância total. A distância padrão foi 

calculada para todos os indivíduos do grupo controle com os componentes 

representativos dos percentuais selecionados. 

Após isso, a confiabilidade intraindivíduo foi calculada para todos os 

percentuais. Diferentes testes foram utilizados para calcular a confiabilidade: o 

coeficiente de correlação intraclasse (ICC) entre as DP dos quatro ciclos da marcha de 

cada indivíduo, o limite de concordância de Bland-Altman (ALTMAN e BLAND, 

1983; BLAND e ALTMAN, 1986) e a representação gráfica de concordância- 

sobrevivência (LUIZ et al., 2003), sendo os dois últimos calculados entre as distâncias 

padrões de cada indivíduo, em arranjos das quatro distâncias padrões, duas a duas. A 

técnica de Bland-Altman (ALTMAN e BLAND, 1983, BLAND e ALTMAN, 1986) 

quantifica a concordância por meio de limites calculados utilizando-se a média e o 
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desvio padrão das diferenças entre duas medidas, no presente caso as distâncias padrões 

dos ciclos da marcha. A representação gráfica de concordância-sobrevivência (LUIZ et 

al., 2003) expressa o grau de discordância entre duas medidas em função de diversos 

limites de tolerância, similar ao gráfico de sobrevida de Kaplan-Meier. Contudo, esse 

método utiliza o módulo das diferenças obervadas no eixo das abscissas e a proporção 

dos casos de discordância no eixo ordenadas. Por fim, o número de componentes 

utilizados na análise foi selecionado como aquele que apresentou maior confiabilidade 

nos três testes de confiabilidade. 

Os escores dos CPs retidos na análise foram calculados de acordo com a seção 

3.2.3. Após isso, calculou-se a Distância Padrão (DP) de todos os sujeitos hígidos em 

relação à média dos escores de cada componente, de acordo com FLURY e RIEDWYL 

(1986). Por fim, foi calculado um intervalo de confiança de 95% (IC95%) das DPs 

desses sujeitos. Esse valor calculado (IC95%) foi utilizado como o limiar de 

normalidade do grupo controle. 

 

4.2. Análise da Marcha: Protocolo Experimental 

 Dezessete marcadores esféricos reflexivos de 20 mm foram posicionados em 

regiões anatômicas de forma a permitir o desenvolvimento de um modelo corporal dos 

membros inferiores, baseado em segmentos rígidos, que possibilitasse a mensuração do 

movimento corporal. O modelo foi composto de pelve, coxa direita e esquerda, perna 

direita e esquerda e pé direito e esquerdo. Os marcadores foram posicionados no sacro 

(S), espinha ilíaca ântero-superior direita (EIAS D) e esquerda (EIAS E), trocanter 

maior direito (T D) e esquerdo (T E), côndilo lateral do fêmur direito (C D) e esquerdo 

(C E), maléolo lateral direito (M D) e esquerdo (M E), região posterior do calcâneo 

direito (Cc D) e esquerdo (Cc E) e cabeça do segundo metatarso no pé direito (2MT D) 

e esquerdo (2MT E). Além disso, foram posicionados marcadores suspensos por uma 

haste na região central da coxa direita (Co D) e esquerda (Co E) e perna direita (P D) e 

esquerda (P E) (Figura 4.1). O posicionamento dos marcadores foi determinado de 

forma a resultar três posições não colineares em cada segmento, possibilitando a 

geração de um sistema de referência local em cada segmento em relação ao sistema de 

referência global do laboratório. 

 



42 

 

 
Figura 4.1: Posicionamento dos dezessete marcadores utilizados na coleta de dados 

para determinar os segmentos corporais dos membros inferiores. 

 

Após o posicionamento dos marcadores, a postura estática de cada indivíduo foi 

filmada, visando calibrá-la com o sistema de coordenadas globais do ambiente de teste e 

determinar o “zero anatômico”. O ambiente de teste foi calibrado por meio de uma 

calibração estática e dinâmica, realizada concomitantemente. Inicialmente, uma 

estrutura em forma de “L” com quatro marcadores reflexivos (um na origem, um a 20 

cm na direção lateral e outros dois na direção anterior, um a 10 cm e outro a 30 cm) foi 

posicionada no centro do volume de captura para determinar a origem do sistema de 

coordenadas globais do laboratório. Enquanto esse esquadro era filmado pelas câmeras 

a calibração dinâmica era realizada a partir da movimentação de uma peça em forma de 

“T” com dois marcadores na extremidade superior por todo o volume de coleta de 

dados.  A calibração foi realizada de acordo com o tutorial do sistema de análise de 

imagens MaxPro versão 1.4.2.1 (INNOVISION Systems, EUA) utilizado na coleta. 

Em seguida, os indivíduos caminharam, em velocidade autoselecionada, em uma 

pista de marcha de 8 m de comprimento e 1,5 m de largura. Cada indivíduo realizou sete 

voltas pela pista, passando pela região de captura. As três primeiras voltas não foram 

computadas de forma a permitir uma familiarização com a conduta. As quatro últimas 

voltas foram filmadas, de forma a capturar dois ciclos da marcha com o membro 

inferior direito e dois com o membro inferior esquerdo, quantidade considerada 

suficiente para assegurar uma confiabilidade adequada dos dados cinemáticos da 

marcha (MCGINLEY et al., 2009). No caso em que se obteve mais de quatro ciclo 

capturados, somente os quatro primeiros foram utilizados na análise.  
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4.3. Instrumentação 

Quatro câmeras Basler Pilot A640 (Basler Vision Technologies, Alemanha) com 

sensores infravermelhos foram utilizadas no registro das imagens. A frequência de 

captura foi de 60 Hz. Essa frequência de captura é adequada, respeitando o Teorema de 

Nyquist, pois as frequências máximas dos sinais cinemáticos da marcha não ultrapassam 

15 Hz (MEDVED, 2001). 

A sincronização das câmeras foi realizada por meio do software MaxPro versão  

1.4.2.1 (INNOVISION Systems, EUA), que também foi utilizado para coleta dos dados. 

Antes do início de cada coleta as câmeras eram acionadas simultaneamente por meio de 

um trigger conectado às quatro câmeras e ao software de captura. 

 

4.4. Análise e Processamento dos Sinais 

Após a captura, as coordenadas 2D obtidas por cada câmera para cada marcador 

foram transformadas em coordenadas globais 3D por meio do método de 

Transformação Linear Direta (CHALLIS e KERWIN, 1992), processadas por meio do 

software MaxPro versão  1.4.2.1 (INNOVISION Systems, EUA). 

Para se obter as variáveis cinemáticas de cada articulação dos membros 

inferiores, inicialmente foi criado um sistema de referência local para cada segmento. O 

sistema de referência da pelve foi gerado pelos marcadores S, EIAS D e EIAS E. 

Inicialmente, dois vetores de suporte foram gerados, um vetor entre o S e EIAS D e 

outro entre o S e EIAS E. O produto vetorial desses dois vetores resulta no eixo Z 

(longitudinal) do sistema de referência da pelve. O eixo Y (lateral) é paralelo ao vetor 

formado entre EIAS D e EIAS E, no entanto, transladado para ter sua origem no sacro. 

O eixo X (anterior) foi formado pelo produto vetorial do eixo Y e Z. 

O sistema de referência da coxa direita foi formado pelos marcadores do C D, T 

D e Co D. Determinou-se o eixo Z na direção do vetor entre C D e T D. Após isso um 

vetor de suporte entre C D e Co D foi criado e o produto vetorial entre esse vetor e o 

eixo Z criou o eixo X. A partir do produto vetorial entre os vetores representativos dos 

eixos X e Z criou-se o eixo Y da coxa direita. O cálculo para a coxa esquerda foi 

análogo, no entanto com os marcadores do membro inferior esquerdo. 
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O sistema de refêrencia da perna direita foi formado pelos marcadores do M D, 

C D e P D. Determinou-se o eixo Z na direção do vetor entre M D e C D. Após isso um 

vetor de suporte entre M D e P D foi criado e o produto vetorial entre esse vetor e o eixo 

Z criou o eixo X. A partir do produto vetorial entre os vetores representativos dos eixos 

X e Z criou-se o eixo Y da perna direita. O cálculo para a perna esquerda foi análogo, 

no entanto com os marcadores do membro inferior esquerdo. 

O sistema de referência do pé direito foi formado pelos marcadores do Cc D, M 

D e 2MT D. O eixo X foi determinado entre os marcadores do Cc D e 2MT D. Um 

vetor de suporte foi formado entre Cc D e M D e o produto vetorial entre esse vetor e o 

eixo X formou o eixo Y. O produto vetorial entre os vetores representativos do eixo X e 

Y criou o eixo Z. O cálculo para o pé esquerdo foi análogo, no entanto com os 

marcadores do membro inferior esquerdo (Figura 4.2). 

 

 

Figura 4.2: Sistema de referências locais dos segmentos pelve, coxa (direita e 

esquerda), perna (direita e esquerda) e pé (direita e esquerda). 

 

Os sistemas acima foram determinados de forma que os eixos X, Y e Z positivos 

possuíssem sentidos anterior, esquerda e superior, respectivamente. Após a 

determinação dos sistema de referências locais, os ângulos articulares foram calculados 

a partir do método de Euler (GROOD e SUNTAY, 1983; KADABA  et al., 1990; 

CAPPOZZO et al., 2005), descrito em 3.3. Os ângulos do quadril foram determinados a 

partir dos sistemas de referência da pelve e coxa, os ângulos do joelho a partir da coxa e 

perna e os do tornozelo a partir dos sistemas de referência da perna e pé. Os ângulos da 

pelve foram obtidos em relação ao sistema de referência global do laboratório. 
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Após a obtenção das variáveis angulares, os dados foram suavizados por meio de 

um filtro passa baixas Butterworth de 4ª ordem, aplicado em direção direta e reversa 

para evitar dirtorções de fase, com uma frequência de corte de 7 Hz. Essa frequência foi 

estabelecida em um estudo piloto, onde observou–se que para dados espaciais e 

temporais em 3D, mais de 95% da energia do sinal está contida nessa faixa de 

frequência. 

No que tange aos movimentos da pelve, valores positivos representam 

anteroversão, no plano sagital, elevação, no plano frontal, e rotação interna, no plano 

transverso (Figura 4.3). Para os movimentos do quadril e joelho valores positivos 

representam flexão, no plano sagital, varismo, no plano frontal, e rotação interna, no 

plano transverso (Figuras 4.4 e 4.5). Para o tornozelo, valores positivos representam 

dorsi-flexão, no plano sagital, e inversão, no plano frontal (Figura 4.6).  
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Figura 4.3: Movimentos articulares da pelve no plano sagital (superior), frontal (meio) 

e transverso (inferior), tendo como referência o membro inferior direito. Ant: 

Anteroversão; Ret: Retroversão; Ele: Elevação; Dep: Depressão; RI: Rotação Interna; 

RE: Rotação Externa. 
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Figura 4.4: Movimentos articulares do quadril no plano sagital (superior), frontal 

(meio) e transverso (inferior), tendo como referência o membro inferior direito. Flx: 

Flexão; Ext: Extensão; Adu: Adução; Abd: Abdução; RI: Rotação Interna; RE: Rotação 

Externa. 
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Figura 4.5: Movimentos articulares do joelho no plano sagital (superior), frontal (meio) 

e transverso (inferior), tendo como referência o membro inferior direito. Flx: Flexão; 

Ext: Extensão; Var: Varismo; Val: Valgismo; RI: Rotação Interna; RE: Rotação 

Externa. 
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Figura 4.6: Movimentos articulares do tornozelo no plano sagital (superior) e frontal 

(inferior), tendo como referência o membro inferior direito. Flx: Flexão (Dorsi Flexão); 

Ext: Extensão (Flexão Plantar); Inv: Inversão; Eve: Eversão. 

 

 

A detecção dos eventos de início e fim de cada ciclo da marcha, descritas por 

PERRY (2005) como os instantes representativos de dois contatos iniciais consecutivos 

no solo do mesmo membro inferior estudado, foi realizada automaticamente por meio 

do algorítmo denominado “Foot Velocity Algorithm” (FVA) desenvolvido por 

O’CONNOR et al. (2007). Os sinais de entrada necessários para esse algorítmo são os 

deslocamentos lineares, no eixo vertical, descrito como o eixo Z nesse estudo, dos 

marcadores posicionados no calcâneo  (Cc) e segundo metatarso (2MT). Como descrito 

anteriormente, filtrou-se esses sinais por um filtro passa-baixas Butterworth de 4ª 
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ordem, no sentido direto e reverso, com frequência de corte de 7 Hz. Um novo sinal, 

representando o centro do pé, foi criado, a partir da média aritmética da posição dos 

dois marcadores. A velocidade vertical desse ponto foi calculada derivando-se esse sinal 

em função do tempo. 

Identificou-se os picos  máximos da velocidade vertical na curva procurando-se 

em janelas com intervalo temporal de 0,8 s, aproximadamente o período de um ciclo da 

marcha. Esses picos representam os instantes de retirada do pé do solo. Os mínimos do 

sinal são identificados utilizando-se uma janela de menor comprimento, 

aproximadamente 0,08 s, representando os instantes de contato inicial. Como existe 

mais de um pico mínimo para cada ciclo da marcha, seguiu-se o protocolo de 

O’CONNOR et al. (2007), que propõem a utilização de um constrangimento na altura 

do calcanhar para considerar o acontecimento desse instante, correspondente a 35% da 

amplitude de deslocamento linear do pé. 

Esse algorítmo foi validado comparando-se com uma plataforma de força, o 

padrão ouro de detecção de eventos da marcha, apresentando excelentes resultados, com 

erros de 9 ± 15 ms para a retirada do pé e 16 ± 15 ms para o contato inicial 

(O’CONNOR et al., 2007). Para a frequência de amostragem utilizada no presente 

estudo, esse erro representa uma possível alteração de 1 a 2 frames. Após a identificação 

dos instantes de início e fim do ciclo da marcha, os sinais de cada ciclo foram 

interpolados para 51 valores, por meio de um algoritmo Cubic Spline, de forma a 

normalizar temporalmente o ciclo da marcha para todos os sujeitos. 

O processamento de todos os dados, assim como a obtenção dos ângulos 

articulares e implementação do Foot Velocity Algorithm foi realizado por meio de 

programas escritos com o software MATLAB (versão 7.8.0, The MathWorks, USA). 

 

4.5. Aplicação do Escore de Funcionalidade da Marcha (EFM) em Sujeitos com 

Lesão no LCA 

Após a assinatura do termo de consentimento, seis sujeitos do sexo masculino 

com reconstrução cirúrgica do LCA foram avaliados a partir do Escore de 

Funcionalidade da Marcha (EFM). Os dados demográficos e clínicos estão descritos na 

Tabela 4.1. Todos os sujeitos eram praticantes de atividades físicas recreacionais. O 

procedimento cirúrgico de todos os sujeitos foi realizado a partir da técnica de Banda 

Simples, com enxerto autólogo dos flexores de Joelho. Todos os sujeitos completaram 
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as versões brasileiras do questionário de avaliação do joelho IKDC Subjective Knee 

Form (METSAVAHT et al., 2010a) e do questionário de avaliação dos membros 

inferiores LEFS (METSAVAHT et al., 2012). 

Todos os sujeitos foram diagnosticados por médicos especialistas tendo como 

base testes clínicos manuais (Teste de Gaveta Anterior e Teste de Lachman) e exames 

de Ressonância Magnética, tendo sido o diagnótico das lesões ligamentares confirmado 

durante o procedimento de reconstrução ligamentar. 

 

Tabela 4.1: Características demográficas e aspectos clínicos dos sujeitos avaliados. 

SUJ 
Idade 

(anos) 

Estatura 

(cm) 

MCT 

(kg) 
Lesões Secundárias 

Tempo após 

Cirurgia 

1 48 182 88 Menisco Interno 9 meses 

2 21 186 82 
Fratura Subcondral no côndilo 

femoral externo 

12 meses 

3 37 184 79,5 
Contusões ósseas no platô tibial 

interno e no côndilo femoral lateral. 

12 meses 

4 26 179,5 70,1 Sem lesões secundárias 13 meses 

5 34 181,5 92 

LCL; Arrancamento do tendão do 

músculo bíceps-femoral na cabeça da 

fíbula 

15 meses 

6  20 184,5 74 Menisco Externo 9 meses 

SUJ: Sujeitos; MCT: Massa Corporal Total; LCL: Ligamento Colateral Lateral. 

 

Uma matriz de 2 x 561 foi criada para cada sujeitos com lesão no LCA. As 

linhas correspondem a dois ciclos da marcha do membro inferior lesionado. 

Inicialmente, a média da matriz 84 x 561, do grupo controle, foi retirada e os valores 

resultantes divididos pela variância dos CPs da primeira ACP, para equivaler o cálculo 

da matriz de correlação obtida do grupo controle. Em seguida, cada linha foi 

multiplicada por cada um dos CPs retidos na ACP do grupo controle, de forma a obter 

os ECPs do indivíduo lesionado. A partir desses escores calculou-se a DP em relação ao 

centro da hiperelipsóide do grupo controle para cada um dos dois ciclos da marcha. O 

EFM representa a média aritmética desses dois valores de DP do indivíduo lesionado. 
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Caso esse valor estivesse dentro do IC95% das DPs do grupo controle (limiar de 

normalidade), a marcha desse indivíduo era considerada como normal. Caso contrário, a 

marcha era classificada como apresentando um déficit de funcionalidade. 

Uma nova ACP foi realizada, sendo utilizada uma matriz 86 x 561. O número de 

linhas dessa matriz representa o banco de dados do grupo controle somado aos dois 

ciclos da marcha do membro lesionado do sujeito em análise. Os autovetores foram 

então calculados e seu resultado foi subtraído dos autovetores calculados na primeira 

ACP, somente com o grupo controle. As diferenças absolutas foram normalizadas em 

função do maior valor encontrado entre todos os autovetores retidos. Esses vetores 

foram denominados fatores de carga diferenciais (FCD), por representar as alterações na 

estrutura de variância dos autovetores devido à inclusão dos ciclos da marcha do 

indivíduo lesionado. 

Para garantir que as informações contidas nos autovetores selecionados das duas 

ACPs, utilizados para calcular os FCD de cada componente, contivessem as mesmas 

características da marcha, ou seja, para assegurar que a inclusão dos ciclos da marcha do 

sujeito lesionado não tenha alterado a estrutura de variância dos componentes principais 

originais, os sinais de todos os sujeitos do grupo controle foram reconstruídos utilizando 

diversas combinações dos CPs selecionados na primeira e segunda ACP e a projeção de 

um vetor sobre o outro foi realizada de acordo com a fórmula apresentada na seção 

3.2.3. A projeção de um vetor sobre o outro representa a similaridade de informações 

nos dois vetores, indicando direções semelhantes dos autovetores das duas ACPs, sendo 

que quanto mais próximo a 100% melhor o resultado. 

Com isso, o número de FCD foi igual ao número de CPs retidos na análise, cada 

um com 561 linhas. Para facilitar a interpretação de todos os gráficos, os FCD foram 

divididos em 11 partes diferentes representando cada movimento de cada articulação. 

Em cada FCD há duas linhas tracejadas, sendo que uma representa um peso de 70% do 

máximo e outra 80%. Esses dois valores foram utilizados como limites para 

identificação de alterações no padrão de marcha. Quando dois ou mais FCD 

apresentaram valores maiores do que 80% e/ou três ou mais valores maiores do que 

70% em uma mesma região do ciclo da marcha, a diferença encontrada foi descrita. 
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Figura 4.6: Exemplo de um gráfico com 15 Fatores de Carga Diferenciais (FCD) do 

joelho, no plano sagital, para uma aplicação do EFM. As duas setas vermelhas indicam 

as diferenças acima de 80% do máximo em aproximadamente 50% do ciclo da marcha e 

as quatro setas vermelhas indicam valores entre 70% e 80% do máximo entre 80% e 

100% do ciclo da marcha. 

 

 

Na Figura 4.6 é apresentado um exemplo dos FCD para a articulação do joelho, 

no plano sagital, em que foram retidas 15 CPs na análise (por conseguinte, são 

apresentados 15 FCD), e as diferenças estão presentes em 50% do ciclo da marcha 

(setas pretas) e 80% a 100% do ciclo da marcha (setas vermelhas). Na seção de Anexos, 

estão disponíveis todos os FCD para cada movimento de cada articulação de cada 

sujeito lesionado.  

O resumo da sequência de ações para utilizar o algoritmo do EFM está 

apresentado na Figura 4.7, dividido em nove etapas. 
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Figura 4.7: Sequência de ações para implementação do Escore de Funcionalidade da 

Marcha. 

 

A letra A apresentada entre as etapas 1 e 2 representa a realização de uma ACP, 

somente com o banco de dados contendo os ciclos da marcha do grupo controle. A letra 

B apresentada entre as etapas 5 e 6 ressalta que o cálculo dos escores do indivíduo 

lesionado deve ser calculado baseando-se nas componentes principais do grupo 

controle. A letra C entre as etapas 6 e 7 informa que o cálculo da distância padrão do 

indivíduo lesionado se dá em função da média dos escores das componentes principais 

do grupo controle. E, finalmente, a letra D representa a realização de uma nova ACP, 

com uma matriz contendo os ciclos da marcha do grupo controle e do sujeito lesionado. 

Os autovetores dessa ACP são subtraídos dos autovetores da ACP realizada na letra A, 

obtendo-se os FCD. 
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5. RESULTADOS 

 

5.1. Cinemática do grupo controle 

Os deslocamentos angulares da pelve, quadril, joelho e tornozelo durante um 

ciclo da macha dos sujeitos do grupo controle estão apresentados nas Figuras 5.1 a 5.4.  

 

 

 
Figura 5.1: Deslocamento angular da pelve nos planos sagital (esquerda), fontal 

(centro) e transverso (direita). Acima: Curvas de todos os sujeitos do grupo controle. 

Abaixo: Média e intervalo de confiança das curvas do grupo controle. 
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Figura 5.2: Deslocamento angular do quadril nos planos sagital (esquerda), fontal 

(centro) e transverso (direita). Acima: Curvas de todos os sujeitos do grupo controle. 

Abaixo: Média e intervalo de confiança das curvas do grupo controle. 
 

 

 
Figura 5.3: Deslocamento angular do joelho nos planos sagital (esquerda), fontal 

(centro) e transverso (direita). Acima: Curvas de todos os sujeito do grupo controle. 

Abaixo: Média e intervalo de confiança das curvas do grupo controle. 
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Figura 5.4: Deslocamento angular do tornozelo nos planos sagital (esquerda) e fontal 

(direita). Acima: Curvas de todos os sujeitos do grupo controle. Abaixo: Média e 

intervalo de confiança das curvas do grupo controle. 

 

5.2. Análise de Componentes Principais do Grupo Controle 

 

5.2.1. Seleção do Número de componentes para entrar no modelo 

Os resultados do Scree Test (Figura 5.5) indicaram que o número de CPs a ser 

selecionados era de seis. O percentual de variância explicado por esses seis 

componentes retidos foi de aproximadamente 50%. Em seguida, investigou-se o número 

de componentes necessários para se explicar diferentes percentuais da variância do sinal 

original. Para se obter 60%, 70%, 80%, 90% e 99% da variância, eram necessários 9, 

12, 17, 26 e 56 componentes, respectivamente. 
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Figura 5.5: Scree Test. No gráfico ao fundo observa-se o Scree Plot (azul) e a soma 

cumulativa da variância de cada CP (vermelho). No gráfico destacado observa-se que o 

número de CP selecionado por esse teste é de 6. 

 

 

As distâncias padrões de cada ciclo da marcha com cada um dos percentuais 

acima foram calculadas e a confiabilidade medida. O ICC obtido na análise com 80% de 

variância apresentou os melhores resultados, com valores maiores do que 0,9 (Tabela 

5.1). Os resultados dos limites de confiança de Bland-Altman e da representação gráfica 

de Concordância-Sobrevivência ratificaram que os dados que apresentam valores com 

maior confiabilidade são aqueles calculados com os componentes representativos de 

80% da variância do sinal original (Figura 5.6). Por conseguinte, para o cálculo do 

limite de normalidade do grupo controle, baseado nos dados de distância padrão, 

utilizou-se 17 componentes principais. 
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Tabela 5.1: Coeficiente de Correlação Intraclasse (ICC), intervalo de confiança (95%) 

do ICC e limite de concordância do Bland-Altman. 

Percentual de 

Variância 
ICC2,1 IC95% ICC2,1 IC95% Bland-Altman 

60% 0,769 0,554-0,896 -1,525-1,532 

70% 0,815 0,645-0,917 -1,384-1,415 

80% 0,907 0,819-0,958 -1,099-1,236 

90% 0,764 0,541-0,894 -1,586-1,549 

99% 0,664 0,340-0,850 -2,297-2,108 

 

 

 
Figura 5.6: Representação gráfica de concordância-sobrevivência. A seta azul indica 

que a melhor concordância ocorre nos gráficos de 70% e 80% de variância. 

 

 

5.2.2. Distância Padrão e determinação do limite de normalidade 

A distância padrão (DP) calculada para cada ciclo da marcha, assim como a 

média e o limite de normalidade são apresentados na Figura 5.7. A média calculada da 
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DP de todos os ciclos foi 4,03, e o desvio padrão da DP foi de 0,77. Dessa forma, o 

limite de normalidade foi de 5,54 para o grupo controle estudado. 

 

 
Figura 5.7: Distância Padrão (DP) do grupo controle. A linha preta contínua representa 

a média e a linha vermelha tracejada representa o intervalo de confiança (95%) superior 

dos 84 ciclos da marcha. 

 

5.3. Análise de Componentes Principais dos Grupos Controle e Lesionado 

 

5.3.1. Reconstrução dos sinais do grupo controle usando as duas ACPs 

Após a realização da primeira ACP, somente com os ciclos da marcha do grupo 

controle, os sinais de todos os sujeitos foram reconstruídos com os 17 componentes 

utilizados. Seguiu-se o mesmo procedimento após a realização da segunda ACP, 

contendo os dados do grupo controle e os dois ciclos da marcha de cada sujeito 

lesionado. A taxa de projeção de um vetor sobre o outro, representativa da similaridade 

na direção indicada pelos autovetores, foi maior do que 99% para todos os sujeitos, 

independente do número de componentes utilizado (Tabela 5.2). Isso significa que 

possivelmente todos os autovetores dos 17 componentes nas duas ACPs estão 

explicando a variância contida nas mesmas variáveis do banco de dados original, no 

entanto, com pesos diferentes, devido à inclusão dos ciclos da marcha do sujeito 
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lesionado. Por conseguinte, tornou-se possível subtrair os autovetores correspondentes 

das duas ACPs para se obter a taxa de mudança da variância, devido à marcha do sujeito 

lesionado. 

 

Tabela 5.2: Taxa de projeção dos sinais do grupo controle reconstruídos a partir da 

primeira (grupo controle) e segunda ACP (grupo controle + sujeito lesionado). 

Nº de CPs % de Projeção Nº de CPs % de Projeção 

        1    99,83 ± 0,10       10     99,85 ± 0,12 

2 99,84 ± 0,13 11 99,85 ± 0,28 

3 99,84 ± 0,31 12 99,85 ± 0,22 

4 99,84 ± 0,22 13 99,85 ± 0,24 

5 99,84 ± 0,25 14 99,85 ± 0,18 

6 99,84 ± 0,20 15 99,86 ± 0,16 

7 99,84 ± 0,14 16 99,86 ± 0,16 

8 99,85 ± 0,18 17 99,86 ± 0,17 

9 99,85 ± 0,14   

 

5.3.2. Cinemática do grupo lesionado 

 

5.3.2.1. Sujeito 1 

 

O sujeito 1 apresentou valores de 64,37 e 73,75  para o IKDC e LEFS, 

respectivamente. O EFM foi 6,34, indicando anormalidade na marcha. A análise dos 

FCD indicou que as principais alterações estão relacionadas com o deslocamento 

angular da pelve e joelho, com algumas alterações no tornozelo. Os ciclos das marcha 

do sujeito 1 estão apresentados na Figura 5.8. 
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Figura 5.8: Curvas de deslocamento angular da pelve (primeira linha), quadril (segunda 

linha), joelho (terceira linha) e tornozelo (quarta linha) do sujeito 1. Nas três primeiras 

linhas à esquerda estão as curvas no plano sagital, no centro no plano frontal e na direita 

no plano transverso. Para a quarta linha à esquerda está o plano sagital e à direita o 

plano frontal. 
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No que tange à pelve, no plano transverso, houve uma redução da rotação 

externa entre 40% a 60% do ciclo da marcha e redução da rotação interna entre 90% a 

100% do ciclo. O joelho apresentou alterações no plano frontal, com aumento do 

varismo do joelho entre 0% a 20% e 60% a 80% do ciclo da marcha, e no plano 

transverso, com aumento da rotação externa entre 50% a 60% do ciclo da marcha. No 

tornozelo os FCD encontraram discretas diferenças na flexão plantar e eversão do 

tornozelo entre 20% a 40% do ciclo. Os FCD de todas as articulações estão 

apresentados no Anexo E. 

  

5.3.2.2. Sujeito 2 

 

O sujeito 2 apresentou valores de 83,91 e 93,75 para o IKDC e LEFS, 

respectivamente. O EFM foi 5,13, indicando normalidade na marcha. Apesar da 

normalização da marcha, a análise dos FCD indicou alterações discretas e estão 

relacionadas com o deslocamento angular do quadril, joelho e tornozelo. Os ciclos das 

marcha do sujeito 2 estão apresentados na Figura 5.9. 

No quadril, a única alteração está presente discretamente no plano sagital entre 

30% e 50% do ciclo da marcha, com um aumento da extensão. No joelho, há uma 

alteração na faixa de 90% do ciclo, no plano transverso, com aumento da rotação interna 

do joelho. No tornozelo há uma alteração significativa nos 10% iniciais do ciclo, no 

plano sagital. O sujeito inicia o ciclo com o tornozelo mais extendido e reduzindo o 

rolamento do calcanhar no início do ciclo. Os FCD de todas as articulações estão 

apresentados no Anexo E. 
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Figura 5.9: Curvas de deslocamento angular da pelve (primeira linha), quadril (segunda 

linha), joelho (terceira linha) e tornozelo (quarta linha) do sujeito 2. Nas três primeiras 

linhas à esquerda estão as curvas no plano sagital, no centro no plano frontal e na direita 

no plano transverso. Para a quarta linha à esquerda está o plano sagital e à direita o 

plano frontal. 
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5.3.2.3. Sujeito 3 

 

O sujeito 3 apresentou valores de 91,95 e 95 para o IKDC e LEFS, 

respectivamente. O EFM foi 5,94, indicando anormalidade na marcha. A análise FCD 

indicou que as principais alterações estão relacionadas com o deslocamento angular do 

quadril e joelho. Os ciclos das marcha do sujeito 3 estão apresentados na Figura 5.10. 

O quadril presentou aumento da extensão entre 30% e 50% do ciclo e, no plano 

transverso, apresentou aumento da rotação externa entre 20% e 30% do ciclo da marcha. 

No joelho os FCD identificaram aumento do varismo entre 10% e 30% do ciclo da 

marcha. Os FCD de todas as articulações estão apresentados no Anexo E. 
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Figura 5.10: Curvas de deslocamento angular da pelve (primeira linha), quadril 

(segunda linha), joelho (terceira linha) e tornozelo (quarta linha) do sujeito 3. Nas três 

primeiras linhas à esquerda estão as curvas no plano sagital, no centro no plano frontal e 

na direita no plano transverso. Para a quarta linha à esquerda está o plano sagital e à 

direita o plano frontal. 
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5.3.2.4. Sujeito 4 

 

O sujeito 4 apresentou valores de 74,71 e 87,5 para o IKDC e LEFS, 

respectivamente. O EFM foi 6,38, indicando anormalidade na marcha. A análise dos 

FCD indicou que as principais alterações estão relacionadas com o deslocamento 

angular do joelho. Os ciclos das marcha do sujeito 4 estão apresentados na Figura 5.11. 

No joelho as alterações foram observadas no plano transverso, com uma 

tendência de aumento da rotação interna em aproximadamente 10% do ciclo da marcha 

e rotação externa entre 50% e 80% do ciclo. Os FCD de todas as articulações estão 

apresentados no Anexo E.  
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Figura 5.11: Curvas de deslocamento angular da pelve (primeira linha), quadril 

(segunda linha), joelho (terceira linha) e tornozelo (quarta linha) do sujeito 4. Nas três 

primeiras linhas à esquerda estão as curvas no plano sagital, no centro no plano frontal e 

na direita no plano transverso. Para a quarta linha à esquerda está o plano sagital e à 

direita o plano frontal. 
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5.3.2.5. Sujeito 5 

 

O sujeito 5 apresentou valores de 39,08 e 68,75 para o IKDC e LEFS, 

respectivamente. O EFM foi 3,06, indicando normalidade na marcha. Os ciclos das 

marcha do sujeito 5 estão apresentados na Figura 5.12. Os FCD de todas as articulações 

estão apresentados no Anexo E. Não foram identificadas nos FCD alterações 

importantes. 
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Figura 5.12: Curvas de deslocamento angular da pelve (primeira linha), quadril 

(segunda linha), joelho (terceira linha) e tornozelo (quarta linha) do sujeito 5. Nas três 

primeiras linhas à esquerda estão as curvas no plano sagital, no centro no plano frontal e 

na direita no plano transverso. Para a quarta linha à esquerda está o plano sagital e à 

direita o plano frontal. 
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5.3.2.6. Sujeito 6 

 

O sujeito 6 apresentou valores de 87,36 e 93,75 para o IKDC e LEFS, 

respectivamente. O EFM foi 4,49, indicando normalidade na marcha. Os ciclos das 

marcha do sujeito 4 estão apresentados na Figura 5.13. Os FCD de todas as articulações 

estão apresentados no Anexo E. Apesar da normalidade, o sujeito apresentou uma 

tendência de redução da rotação interna da pelve entre 90% e 100% do ciclo e de maior 

extensão do quadril, no plano sagital, entre 30% e 50% do ciclo. 
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Figura 5.13: Curvas de deslocamento angular da pelve (primeira linha), quadril 

(segunda linha), joelho (terceira linha) e tornozelo (quarta linha) do sujeito 6. Nas três 

primeiras linhas à esquerda estão as curvas no plano sagital, no centro no plano frontal e 

na direita no plano transverso. Para a quarta linha à esquerda está o plano sagital e à 

direita o plano frontal. 
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6. DISCUSSÃO 

Apesar da análise da marcha ser uma ferramenta aceita para auxiliar o 

diagnóstico (MORGAN et al., 2009), acompanhar a evolução das doenças (ORNETTI 

et al., 2010), dar suporte a tomadas de decisões relativas à tratamento fisioterapêutico 

(CHANG et al., 2010) e cirúrgico (COOK et al., 2003), no que tange às alterações na 

funcionalidade dos membros inferiores, ainda existem críticas quanto à 

imprescindibilidade desse exame para o público em geral (WATTS, 1994; SIMON, 

2004; NARAYANAN, 2007). WATTS (1994) alegou uma baixa aplicabilidade dos 

resultados dos exames de marcha, além dos altos custos, relacionados ao grande espaço 

aos equipamentos necessários. De acordo com esse autor, essa baixa aplicabilidade tem 

causa na subjetividade na seleção de variáveis analisadas e nas estratégias de 

interpretação dos exames. 

Desde 1994 até hoje, alguns estudos acerca da aplicabilidade clínica de exames 

da marcha foram publicados. WREN et al. (2011) publicaram uma revisão sistemática 

sobre a eficácia da análise clínica da marcha, na qual apresentaram resultados 

promissores. Os métodos de coletas e processamento de dados melhoraram, assim como 

a acurácia na capacidade diagnóstica e de tomadas de decisões baseados nos resultados 

desses exames. No entanto, concluíram que a análise dos exames ainda é muito 

subjetiva e dependente de exploração qualitativa dos dados. Por conseguinte, a vivência 

e expertise do examinador ainda exerce forte influência na qualidade do resultados. 

Uma alternativa a esse tipo de limitação consiste no desenvolvimento de índices 

que consigam resumir o comportamento de um grande número de variáveis da marcha a 

apenas um valor que represente o comportamento em geral. Nesse sentido, alguns 

índices têm sido apresentados na literatura, sendo o mais utilizado atualmente o Gait 

Deviation Index (GDI) (SCHWARTZ e ROZUMALSKI, 2008). Infelizmente, apesar de 

bastante utilizado nos últimos anos, ele possui algumas limitações que restringem sua 

aplicabilidade para algumas áreas. 

O índice desenvolvido no presente estudo teve por objetivo suprir tais limitações 

de forma a generalizar a sua aplicabilidade e abordar áreas não discutidas pelo GDI. No 

tocante as variáveis selecionadas foram incluídas na matriz inicial, as curvas de 

comportamento angular do joelho no plano frontal e transverso e tornozelo no plano 

frontal. Por outro lado o ângulo de progressão do pé, utilizado no GDI, foi retirado. O 
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ângulo de progressão do pé é referente ao ângulo, no plano transverso, que o pé faz em 

relação ao eixo ântero-posterior do sistema de referência do laboratório (PERRY, 2005). 

Apesar da sua importância na funcionalidade da marcha (RUTHERFORD et al., 2010), 

essa variável não é obtida primariamente, ou seja, ela é fruto do comportamento 

conjunto de outras variáveis, como o grau de rotação da pelve, quadril e joelho. A 

adição dos deslocamentos angulares do joelho no plano frontal e transverso e do 

tornozelo no frontal é justificada pelo fato de que a instalação de algumas lesões parece 

estar diretamente associada ao comportamento dessas variáveis (CHANG et al., 2004; 

RUTHERFORD et al., 2008). A exclusão dessas poderia reduzir a capacidade do 

sistema em identificar alterações na marcha. 

Os autores do GDI justificam a não inclusão dessas variáveis acima citadas 

alegando o fato de elas serem muito susceptíveis a ruídos (SCHWARTZ e 

ROZUMALSKI, 2008). De fato, há evidências de que a variabilidade dessas variáveis é 

maior do que aquelas obtidas no plano sagital e as mesmas são muito sensíveis ao 

algoritmo utilizado para cálculo do ângulo articular e posicionamento dos marcadores 

(CAPPOZZO et al., 2005; MCGINLEY et al., 2010). Apesar dessas limitações, os erros 

presentes no cálculo dessas variáveis são erros sistemáticos e tendem a ser similares 

para todos os indivíduos, atenuando sua influencia no instrumento. 

Algumas outras modificações foram propostas em relação ao GDI. Primeiro, o 

número de componentes principais (CP) selecionadas não explicou quase 100% da 

variância do banco de dados original, como é o caso do GDI. Essa alteração foi feita, 

uma vez que cada indivíduo apresenta certo grau de individualidade no padrão de 

marcha. Porém, o objetivo da análise da marcha não é identificar individualidades da 

marcha de cada sujeito, e sim prover informações sobre alteração na funcionalidade dos 

membros inferiores. Dessa forma, o número de CPs selecionadas para o cálculo do EFM 

objetivou reter a variância mais importante do padrão de marcha de cada articulação, 

excluindo características individuais, que nesse caso podem ser interpretados como um 

ruído no sinal (NADAL, 1991). 

Com isso, caso as principais características da marcha individual fossem retidas, 

as variações individuais entre diferentes ciclos de um mesmo sujeito ficariam reduzidas 

e a confiabilidade interciclos aumentada. No grupo controle utilizado no presente 

estudo, a maior confiabilidade interciclos foi obtida com 80% da variância do banco de 
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dados original e por esse motivo o número de componentes utilizado para o cálculo do 

EFM foi o representante desse percentual. 

No que tange ao cálculo da normalidade da marcha utilizado pelo GDI, realiza-

se inicialmente a ACP em um banco de dados contendo todos os casos de patologia 

possíveis: no caso do artigo original (SCHWARTZ e ROZUMALSKI, 2008), foram 

utilizados 6702 ciclos da marcha de indivíduos com paralisia cerebral. Dessa análise 

extraíram-se as componentes principais utilizadas para o cálculo do índice. Após isso, 

os escores obtidos dessas componentes foram calculados para um novo grupo controle, 

sem doenças neurológicas, e a distância Euclidiana entre os escores do grupo controle e 

do grupo coletado previamente eram obtidos. Então, a marcha de indivíduo com 

paralisia cerebral era coletada e seus escores e a distância Euclidiana também calculada. 

Dessa forma, o GDI representava a diferença entre a média da distância Euclidiana do 

grupo controle e a distância Euclidiana do indivíduo lesionado (SCHWARTZ e 

ROZUMALSKI, 2008).  

No EFM, duas modificações foram feitas em relação ao cálculo do índice, sendo 

a primeira em relação ao cálculo da normalidade do grupo controle e a segunda em 

relação à utilização da distância Euclidiana. 

A primeira alteração foi a descrição da ausência de lesão a partir do cálculo da 

ACP inicial somente com os dados obtidos do grupo controle. A utilização da técnica 

utilizada pelo GDI necessita que sejam conhecidas todas as possíveis condições 

patológicas e esteja disponível um número considerável de sujeitos com cada doença ou 

lesão, o que dificilmente ocorre no caso de lesões ortopédicas, em que as condições são 

distintas e em grande número. Sendo assim, optou-se pelo cálculo do grupo controle, no 

presente estudo, baseado nas curvas de deslocamento angular somente de indivíduos 

hígidos. Essa forma de análise possibilita a comparação dos escores de indivíduos com 

diferentes lesões, independente da condição de funcionalidade à priori. 

A segunda alteração consistiu na utilização da distância padrão (FLURY e 

RIEDWYL, 1986), oriunda da distância Mahalanobis, para o cálculo do EFM, ao invés 

da distância Euclidiana. Essa mudança foi feita uma vez que a distância Euclidiana não 

leva em consideração a variância contida em cada variável utilizada no modelo. No caso 

da ACP, a maior variância está contida na primeira CP e vai reduzindo até as últimas. 

Dessa forma, no caso da GDI, as primeiras componentes selecionadas exercem maior 

influencia no índice. Na área de modelagem e classificação de padrões é sabido que 
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nem sempre as primeiras componentes são responsáveis pela melhor separação entre 

grupos (NADAL, 1981; JOLLIFFE, 2002). Já a distância Mahalanobis normaliza a 

variância contida em cada variável e, por conseguinte, o peso exercido no cálculo do 

índice é o mesmo para todas as variáveis (JOLLIFFE, 2002). 

Por último, uma inovação do EFM, não descrita por nenhum índice de 

quantificação da normalidade da marcha disponível na literatura revisada, foi a 

utilização dos autovetores obtidos das duas ACPs realizadas para identificação dos 

locais de maior alteração dos dados entre o grupo controle e o sujeito lesionado. 

Diversos autores têm procurado interpretar os fatores de carga dos autovetores quando 

na aplicação da ACP em uma matriz contendo ambos os dados de sujeitos sadios e 

lesionados (ASTEPHEN e DELUZIO, 2005; MUNIZ et al., 2006; MUNIZ et al., 2007; 

ASTEPHEN et al., 2008; MUNIZ e NADAL, 2009). Contudo, no presente estudo foi 

proposta uma nova interpretação dos autovetores, denominada de fatores de carga 

diferenciais (FCD). Inicialmente obtiveram-se os autovetores da ACP do grupo 

controle. Em seguida, obtiveram-se os autovetores da ACP do grupo controle 

adicionada dos dois ciclos da marcha do sujeito lesionado. Foi hipotetizado que as 

diferenças entre os autovetores das duas ACPs estariam relacionadas com as alterações 

impostas pelo sujeito lesionado à estrutura de variabilidade do grupo controle. No 

entanto, um possível problema para essa interpretação ocorreria se a adição de novos 

dados à matriz original pudesse alterar as informações contidas em cada autovetor. 

Para provar que a inclusão dos ciclos de marcha do sujeito lesionado não alterou 

as informações contidas nos autovetores originais, os sinais originais de cada sujeito do 

grupo controle foram reconstruídos utilizando-se as componentes principais obtidas da 

primeira ACP e também reconstruídos utilizando-se as componentes obtidas da segunda 

ACP. Os resultados (Tabela 5.2) mostraram que independentemente do número de 

componentes utilizados na reconstrução, os sinais obtidos são praticamente 100% 

iguais. Com isso, concluiu-se que a estrutura de variabilidade não foi alterada, mas 

somente o peso de cada variável dos componentes principais devido à marcha do sujeito 

lesionado. Essa análise possibilitou a identificação das principais articulações e fases da 

marcha que explicam as diferenças entre o grupo controle e o sujeito lesionado. 

Para gerar o banco de dados que seria utilizado para o cálculo da ACP do grupo 

controle, foram calculados os ângulos articulares de todos os voluntários hígidos 

selecionados (Figura 5.1 até 5.4). Comparando os dados com as curvas apresentadas por 
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diversos estudos, ficou claro que o algoritmo e posicionamento dos marcadores 

conseguiu representar adequadamente o comportamento angular dos membros inferiores 

(VAUGHAN et al., 1999; PERRY, 2005; LEARDINI et al., 2007). Os únicos dados 

que apresentaram certa diferença em relação a alguns estudos na literatura são relativos 

ao plano transverso.  

Uma hipótese é que as diferenças em relação ao que é descrito em parte da 

literatura se devam ao marker set utilizado no presente trabalho. Em geral, os estudos se 

utilizam de medidas antropométricas e modelos de regressão de outros estudos para 

calcular os eixos articulares e a cinemática articular é calculada em função desses eixos 

(CAPPOZZO et al., 2005; RIVEST, 2005; SCHACHE et al., 2006). No presente estudo 

não se realizou esse procedimento e partimos do princípio matemático que são 

necessários três pontos não colineares em um segmento para calcular os ângulos de 

Euler. Por exemplo, ao invés de estimar o eixo articular do quadril adicionou-se um 

marcador ao trocânter maior e o deslocamento angular da coxa foi calculado partir dos 

pontos do troncânter maior, côndilo lateral do fêmur e a haste no centro da coxa. Por 

isso, é possível que a utilização de um número maior de marcadores possa ter gerado 

um aumento no erro do cálculo angular, uma vez que os markers sets mais utilizados, 

como o Helen-Hayes, não utilizam o trocânter maior no cálculo da cinemática dos 

membros inferiores. A localização anatômica do trocânter maior, na região proximal da 

coxa, é um local comum de acúmulo de gordura gerando possivelmente, por 

conseguinte, maior tendência de movimentação do marcador na pele em relação à 

posição óssea. 

Após a realização da ACP do grupo controle e o cálculo da distância padrão para 

determinar o limite de normalidade, a marcha de seis sujeitos com lesão no LCA, 

submetidos à reconstrução cirúrgica do ligamento por meio de enxerto autólogo com 

tendão dos flexores do joelho, foi analisada a partir da aplicação do EFM. As 

características antropométricas dos sujeitos eram semelhantes (Tabela 4.1), no entanto, 

as lesões secundárias a lesão do LCA eram bastante diferentes.  

 Dos seis sujeitos estudados, três apresentaram o EFM alterado e três 

apresentaram o escore dentro da normalidade definida pelo grupo controle. Apesar da 

anormalidade detectada pelo EFM, o resultado dos questionários não seguiu o mesmo 

parâmetro. O sujeito 5, que apresentou o menor EFM, obteve os piores resultados nos 

três questionários, enquanto que o sujeito 4, com o maior EFM, apresentou melhores 
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resultados para os questionários sobre funcionalidade do joelho (IKDC) e dos membros 

inferiores (LEFS) do que sujeitos classificados como normais. Apesar desses achados 

contraditórios, ao analisar as questões específicas de cada questionário, identifica-se que 

só o LEFS possui questões relacionadas à capacidade de caminhada desses sujeitos 

(questões d, k l). Todos os sujeitos, independente do EFM, obtiveram pontuação 

máxima para todas essas questões indicando que nenhum relatava dificuldades para 

caminhar. No entanto, todos relataram alguma limitação para atividades mais intensas, 

como corrida e saltos. Isso sugere que a análise da marcha não deve ser utilizada para 

classificar o status de funcionalidade geral. Como visto no presente estudo, é possível 

que a marcha esteja normalizada em relação a um grupo de sujeitos hígidos e ainda 

haver déficit de funcionalidade de atividades mais intensas, como saltos e corridas. 

Sugere-se para estudos futuros a aplicação do EFM com testes com maior grau de 

dificuldade de forma a evidenciar as causas das dificuldades relatadas pelos sujeitos. 

Ainda assim, algumas alterações cinemáticas foram indentificas pelos FCD na 

maioria dos sujeitos, como a rotação interna do joelho no início da fase de apoio e no 

final da fase de balanço, rotação externa do joelho no final da fase de apoio e início da 

fase de balanço, varismo do joelho no início da fase de apoio e início da fase de 

balanço, o aumento da extensão do quadril no final da fase de apoio simples e alterações 

na pelve no plano transverso e tornozelo no plano sagital. 

Muitas das alterações encontradas no presente trabalho vão ao encontro da 

literatura. O aumento da rotação interna e externa do joelho em momentos específicos 

da marcha aumenta o deslocamento angular dessa articulação no plano transverso. 

Diversos autores suportam esses achados em sujeitos com lesão no LCA (FRAVE et al., 

2006; STERGIOU  et al., 2006; GAO et al., 2010; SCALAN et al;., 2010; SHI et al., 

2010). GAO et al. (2010) encontraram maior varismo do joelho em sujeitos submetidos 

a reconstrução do LCA em relação a voluntários hígidos. Segundo esses autores essas 

alterações podem estar relacionadas à gênese da osteoartrose após a lesão. De fato, 

estudos de modelagem e in vivo comprovaram que o aumento da rotação e varismo do 

joelho em condições de suporte de peso, como no caso da marcha, está relacionado ao 

desgaste da cartilagem articular do compartimento medial desta articulação 

(DONAHUE et al., 2002; ANDRIACCHI et al., 2004; HAN et al., 2005; 

ANDRIACCHI et al., 2006). Além disso, os pesquisadores são enfáticos quanto ao 

aumento do torque de varismo do joelho e angulação de varismo em sujeitos com 
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osteoartrose do joelho (LYNN et al., 2007; RUTHERFORD et al., 2008; BENNELL et 

al., 2011; VAN DEN NOORT et al., 2012). Dessa forma, esses movimentos do joelho 

no plano frontal e transverso são considerados fatores de risco para o aparecimento da 

osteoartrose no joelho e devem ser foco de intervenção no processo de reabilitação após 

a lesão (REEVES e BOWLING, 2011).  

Um achado interessante nesse estudo foi a não identificação de alterações no 

deslocamento angular do joelho no plano sagital, pelos FCD, em todos os sujeitos. De 

acordo com a literatura, um acometimento comum após lesões no LCA é o aumento da 

flexão do joelho principalmente na fase de contato inicial e resposta à carga (FERBER 

et al., 2002; GAO et al., 2010; SHI et al., 2010). Porém, existem estudos que 

apresentam uma normalização dessas alterações após determinado tempo transcorrida à 

cirurgia (KNOLL et al., 2004a; STERGIOU et al., 2007). Alguns autores relacionam o 

aumento da flexão do joelho durante a marcha à redução de força no quadríceps 

(RUDOLPH et al., 1998; LEWEK et al., 2002). Apesar de não ter sido mensurada a 

força no quadríceps, as condutas cirúrgicas e terapêuticas utilizadas com todos os 

sujeitos tiveram por objetivo a atenuação na perda de força do quadríceps. Durante o 

procedimento cirúrgico não houve qualquer incisura na região da musculatura do 

quadríceps e a decarga parcial de peso do membro lesionado era liberada tão logo o 

sujeito suportasse o incômodo gerado pela intervenção cirúrgica. Além disso, a 

fisioterapia foi iniciada no dia seguinte à reconstrução ligamentar. 

Além das alterações no joelho, o sítio da lesão, alterações importantes foram 

identificadas nos comportamentos da pelve, no plano transverso, e tornozelo, no plano 

sagital. A presença dessas alterações ratifica a importância de se avaliar o membro 

inferior inteiro, independente do sítio da lesão. Não foram encontrados na literatura 

estudos que tenham comparado o comportamento da pelve na marcha após lesões no 

LCA, o que é estranho uma vez que a pelve tem um papel fundamental na cinemática da 

marcha. Inicialmente, a pelve serve como uma base para o movimento dos membros 

inferiores seja com o pé apoiado no solo, assim como com o pé fora do solo, na fase de 

balanço (PERRY, 2005). Alterações no comportamento da pelve refletem diretamente 

no comportamento do restante da cadeia cinemática dos membros inferiores. MAGYAR 

et al. (2008) encontraram que sujeitos com lesão meniscal apresentam menor 

movimentação da pelve no plano transverso, o que também foi evidenciado no presente 

estudo.  
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No tocante à cinemática do tornozelo no plano sagital, BULGHERONI et al., 

(1997), WEBSTER et al. (2005) e GEORGOULIS et al., (2003) não encontraram 

diferenças entre variáveis paramétrica obtidas do tornozelo entre lesionados e hígidos. 

Segundo BRUNNER et al. (2008), o aumento da flexão plantar no tornozelo pode levar 

a uma redução na rotação interna da pelve, como evidenciado pelos FCD.  

Um fato importante relacionado a essas duas alterações é evidenciado por 

FREGLY et al., (2007).  Esses autores geraram uma otimização da marcha de um 

sujeito com osteoartrose no joelho, com o objetivo de identificar quais as principais 

variáveis que deveriam ser modificadas para reduzir o torque de varismo no joelho e, 

consequentemente, reduzir o avanço dessa doença. A otimização predisse um padrão de 

marcha que possibilitou a redução entre 37% a 55% das cargas no joelho. Três variáveis 

foram identificadas como mais importantes: redução na anteroversão da pelve, aumento 

da flexão das articulações do quadril joelho e tornozelo e aumento da rotação da pelve 

no plano transverso. É interessante observar que as duas últimas variáveis estão 

diretamente relacionadas às alterações encontradas em alguns sujeitos. Dessa forma, é 

essencial na reabilitação a introdução de procedimentos que tenham por objetivo alterar 

o posicionamento da pelve no plano transverso e tornozelo no plano sagital. 

Algumas limitações foram identificadas no presente estudo. A primeira é 

relacionada à pequena amostra utilizada como grupo controle. É essencial que um 

grande número de sujeitos seja incluso no grupo controle de forma a aumentar a 

representatividade desse grupo em relação à população geral. Isso se torna 

extremamente importante pelo fato de que a escolha do número de componentes 

principais pode ser dependente das características do grupo controle (TULCHIN et al., 

2009). Sugere-se para pesquisas futuras o estudo da influência do local de coleta do 

grupo controle para a determinação do EFM. 

Outra limitação do presente estudo é em relação à interpretação dos FCD. 

Apesar de grande avanço ter sido dado, é necessário que novos aspectos sejam 

incorporados a essas curvas de forma a identificar o que representa uma alteração 

importante no padrão de marcha. No presente estudo foram selecionados subjetivamente 

os percentuais de 70% e 80%.  

Ainda, deve ser objeto de estudos futuros a comparação do EFM com outros 

índices da marcha, como o GGI e o GDI, além de verificar a relação entre a 

funcionalidade por meio da análise de marcha e por meio de questionários. Outro 
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aspecto importante a ser abordado, de forma a ratificar a análise da marcha como um 

exame clínico importante é a determinação de critérios que auxiliem na indicação de 

procedimentos cirúrgicos e condutas terapêuticas, além de servir como uma ferramenta 

que reduza a subjetividade no que tange ao melhor período para que médicos e 

fisioterapeutas dêem alta a seus sujeitos. 
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7. CONCLUSÃO 

 

Um escore de funcionalidade da marcha (EFM), baseado em análise de 

componentes principais da cinemática dos membros inferiores, foi desenvolvido com 

sucesso e apresentou-se confiável, estando a cinemática do grupo controle de acordo 

com a descrição encontrada na literatura. O exame da aplicabilidade clínica do escore 

foi realizado com base nos dados da marcha de seis sujeitos com reconstrução do LCA. 

Alterações dos movimentos de rotação e varismo do joelho foram detectadas, as quais 

estão de acordo com a literatura e podem estar ligadas ao desenvolvimento de 

osteoartrose no futuro, como descrito por alguns autores. Outras alterações, como menor 

rotação interna da pelve no final da fase de balanço e aumento da flexão plantar do 

tornozelo no início do apoio, foram identificadas na maioria dos sujeitos lesionados. 

Não foram encontrados estudos que tenham comparado essas variáveis entre indivíduos 

hígidos e com lesão no LCA. Sugere-se, para estudos futuros, a investigação da 

aplicabilidade do EFM na tomada de decisões de médicos e fisioterapeutas no que tange 

às intervenções clínicas e diagnósticos de diversas lesões. 
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ANEXOS 

 

Anexo A: Carta de Aprovação do Comitê de Ética em Pesquisa da UERJ 
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Anexo B: Termo de Consentimento Livre e Esclarecido 

Prezado Srº(ª), 

Eu, Luiz Alberto Batista, MEd, DSc, professor e pesquisador da Universidade do Estado do Rio 

de Janeiro, e a equipe do Laboratório de Biomecânica e Comportamento Motor do Instituto de 

Educação Física e Desportos, vimos por meio desta convidar-te a  participar do projeto de 

pesquisa intitulado “Padrão Neuromecânico da Marcha de Indivíduos Submetidos a Cirurgias 

de Reconstrução do Ligamento Cruzado Anterior” que tem como finalidade estudar os efeitos 

da lesão e da reconstrução cirúrgica do Ligamento Cruzado Anterior, localizado no Joelho sobre 

o padrão da marcha de pessoas acometidas por essa lesão. A relevância de tal estudo se pauta 

que o desenvolvimento de lesões crônicas, como artrose do joelho,  após essa lesão está 

relacionada a alterações na marcha. 

 Serão realizadas avaliações de marcha, administradas no Laboratório de Biomecânica e 

Comportamento Motor (Pavilhão João Lira Filho, 8º andar, bloco F, sala 8122), mensalmente. 

Todos os participantes passarão por testes antes e após o procedimento cirúrgico, realizados no 

próprio laboratório. 

Utilizaremos um instrumento denominado eletromiógrafo de superfície, com o objetivo 

de examinar a atividade muscular durante a marcha, não sendo esta uma técnica invasiva. Além 

disso, filmaremos a execução dessa conduta para examinar o comportamento angular das 

articulações dos membros inferiores. 

  Você será esclarecido sobre a pesquisa em qualquer aspecto que desejar. Você poderá 

recusar-se a participar ou interromper a participação a qualquer momento que desejar. 

A sua identidade será mantida em sigilo e os dados da pesquisa só serão utilizados para 

fins de investigação científica.  

Os procedimentos adotados obedecem aos Critérios da Ética em Pesquisa com Seres 

Humanos conforme Resolução no. 196/96 do Conselho Nacional de Saúde. Nenhum dos 

procedimentos usados oferece risco à sua integridade física e/ou moral. 

 Os participantes não arcarão com nenhuma despesa, bem como nada será pago por sua 

participação.  

Solicitamos que assine o termo abaixo consentindo com sua particupação na referida 

investigação. 

 “Declaro que recebi uma cópia deste termo de consentimento livre e esclarecido e não 

tendo dúvidas relativas aos procedimentos adotados concordo com a minha participação, 

_________________________________________, neste estudo e autorizo o uso destes dados 

para efeitos de estudo e divulgação científica”. 

 

 

________________________________________________________________________ 

Assinatura do participante na pesquisa 

 

 

______________________________________ 

Professor Doutor Luiz Alberto Batista 

Pesquisador responsável 

Matrícula UERJ – 7073-0 
 

Endereço do pesquisador: Laboratório de Biomecânica, Instituto de Educação Física e Desportos, Universidade do 

Estado do Rio de Janeiro, Campos Maracanã: Rua São Francisco Xavier, 524 – Maracanã – CEP: 20550-900, Prédio 

João Lyra Filho – oitavo andar – Bloco F – Sala 8122, Tel: 2587-7660. 

 

“Caso você tenha dificuldade em entrar em contato com o pesquisador responsável, comunique o fato à Comissão de 

Ética em Pesquisa da UERJ: Rua São Francisco Xavier, 524, sala 3020, bloco E, 3º andar, - Maracanã - Rio de 

Janeiro, RJ, e-mail: etica@uerj.br - Telefone: (021) 2569-3490."   

  

http://www.faperj.br/servicos/buscaprojetosinfaperj/busca_detalhe.phtml?atvnumero=59848
http://www.faperj.br/servicos/buscaprojetosinfaperj/busca_detalhe.phtml?atvnumero=59848
mailto:etica@uerj.br
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Anexo C: Versão Brasileira do IKDC Subjective Knee Form  

 

 

 

 

As respostas devem ser graduadas no mais alto nível de atividade que você acha que pode executar sem 

sintomas significativos, mesmo que você não esteja realizando-as regularmente. 

 

SINTOMAS 

 

 

1. Qual é o mais alto nível de atividade física que você pode realizar sem sentir dor significativa no 

joelho? 

 

   Atividade muito vigorosa (como saltar ou girar o tronco como no basquete ou futebol) 

       

   Atividade vigorosa (como realizar exercícios físicos intensos como surfe, jogar vôlei ou tênis) 

       

   Atividade moderada (como realizar exercícios físicos moderados na academia, correr ou trotar) 

       

  Atividade leve (como andar, realizar trabalhos domésticos ou jardinagem) 

      

   Incapaz de realizar qualquer uma das atividades acima em virtude da dor no joelho 

 

 

 
2. Desde sua lesão ou durante as últimas quatro semanas, com que freqüência você tem sentido dor? 

 
                        0       1       2        3        4         5        6          7        8         9        10 

Nunca            Constantemente 

           

                    
3. Se você tiver dor, qual a intensidade? 

  
                        0       1       2        3        4         5        6          7        8         9        10 

Sem dor            Pior dor 

imaginável 
           

 

4. Desde a sua lesão ou durante as quatro últimas semanas quão rígido ou inchado esteve seu joelho? 
 

   Nem um pouco 

   Pouco 

   Moderado 

   Muito  

   Extremamente 

 

 

 

 



97 

 

5. Qual é o mais alto nível de atividade física que você pode realizar sem que cause inchaço significativo 

no joelho? 

 

   Atividade muito vigorosa (como saltar ou girar o tronco como no basquete ou futebol) 

       

   Atividade vigorosa (como realizar exercícios físicos intensos como surfe, jogar vôlei ou tênis) 

       

   Atividade moderada (como realizar exercícios físicos moderados na academia, correr ou trotar) 

       

  Atividade leve (como andar, realizar trabalhos domésticos ou jardinagem) 

      

   Incapaz de realizar qualquer uma das atividades acima em virtude do inchaço no joelho 

 

 

 

6. Desde a sua lesão ou durante as últimas quatro semanas seu joelho já travou? 

 

  Sim   Não 

 

 
7. Qual é o mais alto nível de atividade física que você pode realizar sem falseio significativo no joelho? 

 

   Atividade muito vigorosa (como saltar ou girar o tronco como no basquete ou futebol) 

       

   Atividade vigorosa (como realizar exercícios físicos intensos como surfe, jogar vôlei ou tênis) 

       

   Atividade moderada (como realizar exercícios físicos moderados na academia, correr ou trotar) 

       

  Atividade leve (como andar, realizar trabalhos domésticos ou jardinagem) 

      

   Incapaz de realizar qualquer uma das atividades acima em virtude do falseio no joelho 

 

 

 
ATIVIDADES ESPORTIVAS 

 

 

8. Qual é o mais alto nível de atividade física que você pode participar de forma regular? 

  

   Atividade muito vigorosa (como saltar ou girar o tronco como no basquete ou futebol) 

       

   Atividade vigorosa (como realizar exercícios físicos intensos como surfe, jogar vôlei ou tênis) 

       

   Atividade moderada (como realizar exercícios físicos moderados na academia, correr ou trotar) 

       

  Atividade leve (como andar, realizar trabalhos domésticos ou jardinagem) 

      

   Incapaz de realizar qualquer uma das atividades acima em virtude do joelho 
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9. Quanto o seu joelho afeta a sua habilidade de: 

  

  Sem  

Dificuldade 
Fácil Moderado Difícil Incapaz 

a Subir escadas      

b Descer escadas      

c Ajoelhar de frente      

d Agachar      

e Sentar com os joelhos dobrados       

f Levantar-se de uma cadeira      

g Correr para frente      

h 
Saltar e aterrissar com a perna 

lesionada 

     

i Frear e acelerar rapidamente      

 

 

 

FUNÇÃO 

 

 

10.  Em uma escala de 0 a 10 (sendo 10 normal e 0 incapaz de realizar suas atividades diárias), como você 

avaliaria o seu joelho? 

 
Funcionalidade anterior a lesão no joelho: 
 

                                    0       1       2        3        4         5        6          7        8         9        10 
Não consegue executar 

nenhuma atividade da vida 

diária 

           Sem limitações nas 

atividades da vida 

diária            

 

 
Funcionalidade atual do joelho: 

 
                                    0       1       2        3        4         5        6          7        8         9        10 

Não consegue executar 
nenhuma atividade da vida 

diária 

           Sem limitações nas 
atividades da vida 

diária            
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Anexo D: Versão Brasileira do Lower Extremity Functional Scale 

Estamos interessados em saber se você está tendo alguma dificuldade com as atividades 

listadas abaixo devido ao seu problema nos membros inferiores para o qual você está 

procurando tratamento. Por favor, assinale uma resposta para cada questão. 

 

Hoje, você tem ou teria alguma dificuldade para: 

(Circule um número em cada linha) 

Atividade 

Extremamente 

difícil ou incapaz 

de realizar a 

atividade 

Bastante 

dificuldade 

Dificuldade 

moderada 

Um pouco de 

dificuldade 

Sem 

dificuldade 

a. Qualquer uma de suas atividades usuais no 

trabalho, em casa ou na escola. 
0 1 2 3 4 

b. Seus passatempos habituais, atividades 

recreativas ou esportivas. 
0 1 2 3 4 

c. Ultrapassar um obstáculo de 50cm de 

altura, como entrar ou sair de uma banheira. 
0 1 2 3 4 

d. Caminhar do quarto à sala. 0 1 2 3 4 

e. Colocar o sapato ou as meias. 0 1 2 3 4 

f. Ficar agachado (de cócoras). 0 1 2 3 4 

g. Levantar um objeto, como uma sacola de 

compras, do chão. 
0 1 2 3 4 

h. Realizar atividades domiciliares leves. 0 1 2 3 4 

i. Realizar atividades domiciliares pesadas. 0 1 2 3 4 

j. Entrar ou sair do carro. 0 1 2 3 4 

k. Caminhar dois quarteirões. 0 1 2 3 4 

l. Caminhar 1 kilômetro. 0 1 2 3 4 

m. Subir ou descer 10 degraus (1 lance de 

escada). 
0 1 2 3 4 

n. Ficar em pé por 1 hora. 0 1 2 3 4 

o. Ficar sentado por 1 hora. 0 1 2 3 4 

p. Correr em terreno plano. 0 1 2 3 4 

q. Correr em terreno acidentado (irregular). 0 1 2 3 4 

r. Fazer mudanças bruscas de direção 

enquanto corre rapidamente. 
0 1 2 3 4 

s. Dar pulinhos. 0 1 2 3 4 

t. Rolar para mudar de lado na cama.. 0 1 2 3 4 

PONTUAÇÃO:        /80
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Anexo E: Fatores de Carga Diferenciais 
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