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Quantificar a contribuicdo muscular individual para o torque articular € um desafio
para os estudos de Biomecanica. Os modelos acionados por EMG (EMG-Driven) geram
estimativas de forca individual e, portanto, o torque gerado por um Unico musculo. Assim,
0 objetivo deste estudo foi estimar a contribuicdo percentual do vasto intermédio (VI),
vasto lateral (VL), vasto medial (VM) e do reto femoral (RF) ao torque extensor do joelho
de 20 jogadores de futebol, durante uma contracdo isométrica, por um modelo EMG-
Driven. Foram obtidas imagens de ultrassom dos voluntarios para estimar parametros
individuais. Os sinais de EMG sincronizados com o torque foram adquiridos durante uma
contracdo submaxima de 40%. Os parametros individuais e os sinais de EMG serviram
como entrada para trés diferentes métodos para estimar o EMG do VI, um mausculo
profundo. O torque medido e os torques estimados foram comparados pelo erro médio
quadratico. As contribuigdes percentuais encontradas nos trés modelos foram: RF — 11,39
a 11,58%; VM- 25,73 a 26,48%; VI — 28,66 a 30,05%; e VL — 32,80 a 33,39%. O VL teve
contribuicdo significativamente maior que os demais musculos, enquanto o RF foi
significativamente menor que o0s vastos. Os erros de estimativa foram de 11,58 a 14,71% e
a correlacao entre os torques medido e estimado foi alta. Desta forma, conclui-se que em

uma contracdo isometrica de média intensidade o VL é principal gerador de torque.
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Quantifying the individual muscle contributions to joint torque is a challenge for
studies of Biomechanics. The EMG-Driven models generate estimates of individual
strength and thus the generated torque by a single muscle. The aim of study was to estimate
the percentage contribution of the vastus intermedius (V1), vastus lateralis (VL), vastus
medialis (VM) and rectus femoris (RF) at the knee extensor torque of 20 soccer players,
during an isometric contraction by an EMG-Driven model. Ultrasound images from the
volunteers were obtained to estimate individual parameters. EMG signals synchronized
with the torque were acquired at submaximal contraction of 40%. The individual
parameters and the EMG signals were used as input for three different methods to estimate
the EMG of the VI, a profound muscle. The measured torque and estimated torques were
compared by the mean square error. The percentage contributions found in three models
were: RF - 11.39 to 11.58%; VM - 25.73 to 26.48%; VI - from 28.66 to 30 05%; and VL -
from 32.80 to 33.39%. The VL contribution was significantly higher than the contribution
of the other muscles, while the RF was significantly lower than vastii. The errors were
estimated from 11.58 to 14.71 % and the correlation between measured and estimated
torque was high. Thus, it is concluded that in an isometric contraction of moderate intensity
VL is the main torque generator.
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Capitulo 1

Introducao

O interesse em esclarecer a funcdo dos musculos componentes do quadriceps femoral (QF)
ndo é recente. Lieb e Perry [1], em 1968, construiram um aparato com pesos e roldanas
com o objetivo de compreender o papel dos componentes do QF durante a extensdo do
joelho em membros inferiores amputados. Os autores descreveram que o vasto intermédio
(VI), o muasculo mais profundo, foi o mais eficiente extensor, e 0 peso equivalente
necessario para que os demais musculos levantassem o membro de 0 a 90° foi 12% maior
que o peso aplicado unicamente no VI.

Este tema ainda € atual, principalmente para investigar possiveis padrGes de
desequilibrio entre as distribui¢bes de forcas dos componentes deste agrupamento in vivo [2
— 5]. No entanto, quantificar a contribuicdo de um Unico musculo para o torque articular
ainda é um paradigma para os estudos de biomecéanica muscular.

O torque articular resulta da acdo conjunta de diferentes atuadores (musculos)
durante a execucdo de um movimento [6], que torna o sistema redundante. Na articulacéo
do joelho, o torque extensor € originado pela acdo integrada dos musculos componentes do
QF: 0 VI, o Vasto Lateral (VL), o Reto Femoral (RF) e o Vasto Medial (VM). Por razdes
metodoldgicas, a quantificacdo direta da forca individual de cada musculo in vivo, ndo pode
ser amplamente empregada [7]. Por outro lado, estimativas de forcas obtidas por meio de
modelos biomecanicos da dindmica muscular tém sido exploradas em varias areas de
estudos da biomecanica do movimento [7 - 12].

Hill [13] formulou um modelo de dindmica de contragdo muscular, com um
elemento passivo e um elemento contréatil. Zajac [14] reformulou o modelo de Hill [13],
introduzindo a mecénica do tenddo e tornando o modelo adimensional. Posteriormente,
Menegaldo [15] incluiu ao modelo de Zajac [14] elementos elasticos e viscosos em paralelo
com o elemento contratil. Estas formulages permitiram modelar a dindmica de contragéo

muscular por um sistema de equagdes diferenciais.



O modelo de Zajac [14] vem sendo associado aos modelos de biomecénica
muscular tipo EMG-Driven [7, 9-12, 16-18]. Os modelos tipo EMG-Driven permitem
explicar um padrdo de geracdo de forca muscular incorporando parametros das relagdes
constitutivas do musculo esquelético e da arquitetura muscular [7, 19, 20]. A exatiddo das
estimativas de forgas pelo modelo EMG-Driven depende das entradas de ativagéo neural e
parametros de arquitetura muscular [21]. Quando alguns parametros sdo estimados de
dados extraidos diretamente do individuo, ao invés de parametros médios da literatura, as
predicdes de forca tendem a gerar erros menores [22].

Varios trabalhos j& aplicaram o modelo EMG-Driven no estudo da extensdo do
joelho, principalmente na marcha [23 - 25], em situacdes isométricas [7, 26]. As entradas
de ativacdo neural de cada muasculo do quadriceps sdo obtidas por meio de eletromiografia.
No entanto, a eletromiografia de superficie ndo é adequada para a aquisicdo da ativacdo de
um musculo profundo, tal como o VI.

Estes estudos solucionaram a questdo estimando a excitacdo neural do VI pela
média da ativacdo do VL e do VM [7 - 10, 16 - 18], ou por equacdes de regressdo baseada
na atividade eletromiografica dos demais componentes do QF [12]. Um protocolo para
aquisicdo de sinais eletromiograficos de superficie (SEMG) do VI foi recentemente
proposto por Watanabe e Akima [27]. Os autores validaram este protocolo comparando
sinais obtidos pela SEMG e eletrodos intramusculares. Este protocolo apresentou sinais do
VI com uma interferéncia minima do musculo adjacente, o VL [28]. E possivel que 0s
sinais do VI obtidos por esta abordagem reduza os erros de estimativas de forca quando
aplicados ao modelo EMG-Driven, uma vez que este protocolo permite estimar sinais
registrados durante a atividade do préprio masculo, e ndo por estimativas matematicas.

Implementando novas estratégias para se melhorar a exatiddo do modelo, 0 EMG-
Driven poderia servir como um aliado para compreender o compartilhamento dos
componentes do QF durante a extenséo do joelho.

A escolha da populacéo de atletas, especialmente de jogadores de futebol, deve-se
ao fato de que as caracteristicas desse esporte requererem constantemente a execucdo de
salto, aceleracédo, desaceleracdo e corrida, 0 que gera microtraumas repetitivos no joelho
[29].



Em jogadores de futebol, os estudos costumam investigar o desequilibrio entre os
membros dominantes e ndo dominantes [30], ou a relagdo entre o torque extensor e o torque
flexor do joelho [31, 32]. No entanto, o padrdo de compartilhamento de torque relativo
entre 0 VL, VI, VM e RF néo foi estudado. A compreensdo do compartilhamento de torque
do QF podera auxiliar o desenvolvimento de protocolos de reabilitacdo e treinamento de

forca.



Capitulo 2

Objetivos

2.1 Objetivo Geral

O objetivo deste estudo foi estimar a contribuicdo relativa dos componentes do QF no

torque isométrico extensor do joelho de jogadores de futebol de campo, durante uma

contracdo isométrica, utilizando um modelo de biomecénica muscular EMG-Driven.

2.2 Objetivos Especificos

Comparar 0s EMGs normalizados dos quatro musculos;

Estimar o compartilhamento de torque utilizando trés métodos de entrada da
excitagdo neural do VI no modelo: (1) eletromiografia superficial (SEMG); (2)
média da EMG do VM e do VL; e (3) por uma equacao de regressao.

Comparar as diferencas (erro) obtidas com os trés métodos para estimar o EMG do
VI,

Verificar o coeficiente de correlagdo entre o torque medido pelo dinamémetro com

o torque estimado pelo modelo EMG-Driven.



Capitulo 3

Fundamentacao Teorica

3.1 Anatomia do quadriceps femoral

O joelho é a mais complexa articulacdo do corpo humano [33]. O QF é o seu principal
extensor, composto pelos trés musculos vastos - VM, VL e VI — e pelo RF [34].

O RF é o unico componente biarticular, que além de atuar no joelho, contribui na
flexdo do quadril. Possui duas cabecas tendinosas no 0sso pélvico, com uma inser¢éo na
espinha iliaca antero-inferior e outra na area rugosa superior do acetabulo. Alcancando a
articulacdo do joelho, o RF se insere na parte superior da patela [35, 36] (Figura 1a). O RF

é incapaz de realizar a extensdo do joelho sem a participacdo dos demais musculos [37].

Figura 1: Anatomia do quadriceps femoral (QF). () Visdo dos musculos superficiais reto femoral (RF), vasto
lateral (VL) e vasto medial (VM) . (b) Visdo do musculo profundo vasto intermédio (VI), ap6s a remogéo do
ventre do RF [Adaptado de 38].

O VL é o muasculo com maior area de seccdo transversa fisioldgica (ASTF) do

agrupamento do QF. Sua inser¢do proximal estd no nivel da linha intertrocantérica e suas



fibras se estendem em uma projecdo fibrosa, até a insercao distal no retinaculo lateral. O VI
€ 0 tnico musculo profundo do QF (Figura 1b). Possui insercdo proximal no tergo superior
antero-lateral do fémur e, distalmente, se insere nas bordas superior e inferior da patela [34,
35, 39].

O VM apresenta um trajeto obliquo, inser¢do proximal na linha intertrocanterica.
Suas fibras convergem no tend&o quadricipital e inserem-se no bordo medial da patela [36].
A orientacdo das fibras é mais penada na regido distal [1, 40].

A érea de secgdo transversa anatbmica (ASTA) dos musculos RF, VL e VI
diminuem no sentido proximal para distal, 0 que ocorre de forma inversa no VM [41].
O’Brien et al.[42], por meio de ressonancia magnética, calcularam o volume total do QF, e
encontraram uma propor¢do de 34% do VL, 28% do VI, 24% do VM e 14% do RF. Os
quatro musculos apresentam diferencas geométricas entre si, 0 que confere diferentes

comportamentos das curvas for¢a-comprimento e forga-velocidade.

3.2 Inervacao e padrdes de ativagao

O nervo femoral é responsavel pela inervacdo do QF e é formado nas raizes L2 a L4
projetadas do plexo lombar [43, 44]. Embora seja especulado que o recrutamento de cada
musculo varie conforme as mudancas de amplitude de movimento, os componentes do QF
agem em conjunto e ndo ha evidéncias de que um deles seja o principal responsavel pela
extensdo. A posicao 6tima para atividade mioelétrica do QF em regime de isometria é a 90°
[45].

O VM é suprido por uma divisdo posterior do nervo femoral, que se subdivide em
duas partes. O ramo mais fino e curto supre a regido lateral do musculo. Ja 0 ramo mais
longo e espesso, supre a regido medial. O ter¢o superior do musculo é inervado por um
ramo separado que estd intimamente ligado ao VI. Seu terco inferior é a regido mais
inervada [46]. Lieb e Perry [1] relataram ainda que a regido mais distal do VM, onde as
fibras se encontram mais obliquas, e que por isso recebeu a nomenclatura de vasto medial
obliquo, teria ainda um ramo de inervacgdo independente.

De acordo com a literatura, o VI € suprido por trés ramos. O principal entra no tergo

proximal do musculo e os outros dois ramos séo provenientes do VL e do VM. Os nervos



que suprem o VI e o VL sdo tdo proximos que uma puncéo realizada para um procedimento
de eletroneuromiografia poderia selecionar a atividade de qualquer um dos dois [47].

O padréo de inervacdo do RF é peculiar. Uma grande projecdo oriunda do ramo
posterior do nervo femoral € dividida em dois sub-ramos, que aparentemente tém uma
relacdo com o padrdo de vascularizagdo deste musculo, pois formam com ramificacdes de
vasos, dois hilos neurovasculares [48, 49].

As atividades dentro do RF ndo sdo homogéneas durante a flexdo de quadril, pois a
regido distal ndo é totalmente ativada e o maior padrdo de ativacdo ocorre na regiao
proximal. Este fendmeno pode estar relacionado ao arranjo ou a um padrdo de inervacao,
sugerindo que o RF tenha uma regido mais adaptada para desempenhar a flexdo do quadril
e outra a extensdo do joelho [50, 51].

Akima et al. [52] investigaram a ativacdo coordenada dos musculos do QF durante
exercicios de extensdo de joelho. Os autores encontraram pelo menos duas estratégias para
geracdo de forca e observaram uma forte correlacdo da ativacédo do VI com o VM e VM,
por ressonancia magnética funcional.

Contudo, mesmo que ocorra uma aparente correlagdo na ativacdo dos vastos, a
ativacdo dos musculos do quadriceps ndo segue um padrdo de recrutamento similar durante
a contracdo voluntaria submaxima. Mathur et al. [53] realizaram uma anélise espectral do
EMG do QF, encontrando uma frequéncia mediana significativamente menor para o RF
guando comparada ao VL e VM durante uma contracdo voluntaria (CV) subméaxima de

80%. No entanto essa diferenca ndo foi significativa durante CV submaxima de 20%.

3.3 Parametros de arquitetura muscular e relacdes biomecanicas

Os musculos esqueléticos possuem duas classificacdes, de acordo com o arranjo de suas
fibras: fusiformes, onde a disposi¢do das fibras é paralela e todas convergem em dire¢do ao
tenddo e os penados, onde a disposicdo das fibras ocorre de forma obliqua ao eixo de
geracdo de forca, inserindo-se na aponeurose interna. Lieber e Fridén [54] definiram que a
forma na qual as fibras musculares estdo organizadas macroscopicamente em relacdo ao
eixo de geracdo de forca muscular é chamada de arquitetura muscular. O angulo de
insercdo das fibras e seu comprimento sdo parametros relevantes ao desempenho contratil

do musculo.



O comprimento da fibra tem grande influencia nas relagGes biomecénicas de forca-
comprimento e forga-velocidade, interferindo desta forma na capacidade de forga maxima.
A unidade contratil basica de um masculo, o sarcomero, é diretamente afetado pelo angulo
de penacéo (AP) e o comprimento da fibra (CF). O AP é o angulo agudo entre a insercao do
fasciculo e a aponeurose interna do musculo e é determinante da linha de geracdo de forca
muscular (Figura 2). Acredita-se que a adicdo dos sarcomeros em paralelo aumentaria o
diametro da fibra, com consequente aumento do AP. Logo, quanto maior o AP, maior o
numero de sarcomeros em paralelo. O CF estaria relacionado ao aumento do nimero de
sarcOmeros em série e com a velocidade da contracdo muscular. [55 — 58]

Os musculos do QF sdo caracterizados por grandes AP e ASTA. A ASTA refere-se
area de um corte transversal no musculo que ndo deve ser confundida com ASTF, que
representa, teoricamente, a soma das areas de todas as sec¢des transversais de cada fibra
[54]. Em mdusculos fusiformes, ASTA pode ser considerada igual a fisiolégica. Em
musculos penados, tal como ocorre com 0 agrupamento quadricipital, as duas areas sdo

diferentes [56], e a estimativa da ASTF € mais complexa que a ASTA.

Aponeurose superficial

Fasciculo

Aponeurose profunda

ASTF = Y AST de todas as fibras do musculo

Figura 2: Representacdo geométrica de um musculo penado e de suas areas de sec¢do transversa anatdmica
(ASTA) e fisioldgica (ASTF). O angulo de penagdo (AP) e comprimento de fasciculo (CFasc) sdo estruturas

que podem ser visualizadas com ultrassom.

A ASTF tem um papel altamente relevante quando a capacidade de producdo de
forca esta em questdo. Para compreender sua importancia pode-se ter como exemplo dois
musculos, cujos seus comprimento de fibra e AP sdo iguais. Considerando apenas estes

dois ultimos parametros, poderia pressupor que a forca exercida pelos dois musculos é



semelhante. No entanto, se um deles tiver uma quantidade de fibras maior que o outro, ele
terd uma ASTF maior. Se a ASTF de um for o dobro do outro musculo, as curvas forca-
comprimento e forca-velocidade terdo o mesmo perfil (Figura 3), no entanto a forga

tetanica maxima alcancada serd maior para 0 musculo com maior ASTF.
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Figura 3: Comparacdo das propriedades de comprimento-tenséo (a) e for¢a-velocidade (b) durante a isometria
para dois misculos com diferentes ASTF's [Adaptado de 54].

As curvas forca-comprimento e forga-velocidade séo as propriedades biomecanicas
basicas de um musculo. A curva forga-comprimento explica que, no comprimento 6timo do
musculo, ha méaxima interacdo entre os filamentos de actina e miosina dos sarcomeros,
fazendo com que os musculos produzam mais forca. O comprimento tem uma relacéo
direta com a forca, até 0 momento da méaxima interacao dos filamentos. Essa relacdo torna-
se inversa quando os sarcomeros diminuem, perdendo gradualmente a interacdo entre 0s
filamentos [59].

A relaco entre a forca e a velocidade é inversa. A medida que a forca muscular
diminui em funcdo da velocidade de encurtamento, hd& uma queda da interacdo dos
filamentos dos sarcémeros, e desta forma a capacidade do musculo em gerar forca reduz
[59].

A dificuldade de quantificar o total de fibras de um mdsculo, levou a uma
aproximagdo matematica do que seria a ASTF, descrita a seguir (Equagéo 1) [54]:

massa muscular (g)x cos (AP)

2y
ASTF (cm®) = p (g/cm?®) x CF (cm)

1)



onde p é a densidade muscular pré-estabelecida como 1,056 g/cm3 para musculos de

mamiferos.

Realizando uma substituicdo na Equacao 1, é possivel estimar a ASTF por meio do

volume muscular (VMusc) (Equagdes 2 e 3):

massa muscular (g)

VMusc (cm®) =

p (g/cm3)
)
3 =)
ASTF (sz) _ VMusc (ZT:(()::I')COS(AP ) .

O padrao-ouro para calculo do VMusc é & técnica de ressonancia magnética, o que
gera altos custos operacionais para pesquisa. Menegaldo e Oliveira [26] elaboraram uma
estratégia para obter a estimativa de ASTF de musculos do QF por dados adquiridos
unicamente pela ultrassonografia (US). O VMusc foi obtido por meio da equacdo de
regressdo de Miyatani et al. [60], e medidas de AP e comprimento do fasciculo (CFasc)
obtidos por US. Esta técnica foi aplicada para o quadriceps em quatro voluntarios.

As fibras ndo sdo estruturas visiveis por técnicas de imagens convencionais. No
entanto, grupos de fibras ficam conectadas dentro de um fasciculo e, seguramente, o
fasciculo pode representar funcionalmente suas fibras. O CFasc é claramente visualizado
em imagens de US.

Para estimar o CFasc € necessario visualizar sua insercdo nas aponeuroses
superficial e profunda (Figura 2), o que nédo € possivel para musculos grandes, como ocorre
com os componentes do QF. Nesses casos, a largura dos transdutores costuma ter de 40 a
60 mm. Quando o CFasc € medido por meio de US convencional, deve ser adotada uma
extrapolacdo trigonométrica [41].

Noorkoiv et al. [61] utilizaram a técnica de ultrassonografia panoramica para
estimar o CFasc do VL. Os autores encontraram alta confiabilidade (ICC = 0,95 a 0,99) nas
medidas. Com a técnica foi possivel visualizar todo 0 comprimento e assumir a curvatura

do fasciculo.
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O AP pode ser mensurado por meio de US, que permite gerar imagens com
resolugdo compativel com esta estrutura. Blazevich et al. [41] mediram o AP dos mdusculos
do QF utilizando ultrassom convencional, modo B, com transdutor de frequéncia central de
7,5 MHz. Dividindo o VI em por¢des anterior e lateral, observaram que a arquitetura
muscular obtida abaixo do RF (por¢do anterior) foi a melhor preditora da estimativa de
forca. O coeficiente de correlagdo intraclasse (ICC) para o AP foi de 0,889 a 0,991,
provando ser altamente confiavel a reprodutibilidade das medidas.

Outro importante fator relacionado a capacidade de geracdo de forca € a tenséo
especifica (TE), que é a forca muscular por seccdo transversa. A ASTF é o melhor
pardmetro para normalizar a TE de um musculo penado [62].

Os estudos que quantificaram a TE em seres humanos recorreram a uma série de
informacBes para estiméa-la: eletromiografia, volume muscular, AP, CFasc, estimativa de
ASTF, medidas de braco de momento, contracdo isométrica méxima a um comprimento
6timo da fibra, coativacao dos antagonistas, etc [62 - 65]. Em humanos, a TE pode variar de
20 a 100 Ncm™[62].

Para o QF foi estimada uma TE média de 30,3 + 4,9 Ncm™, cujo método adotado
utilizou um conjunto de medidas de torque e bragos de forca dos musculos em testes
dinamomeétricos [64].

Em recente estudo, O’Brien et al. [65] quantificaram a TE média do quadriceps de
jovens e adultos sedentarios. Os autores encontraram uma média de 55,02 + 11 e 54,06 +
14,2 Ncm™ para meninos e homens, respectivamente. A TE média foi maior em meninas e
mulheres (57,03 + 12,6 e 59,77 + 15,3 Ncm™). Neste estudo a equacgdo utilizada para
estimar a TE foi (Equacédo 4):

__ forca do tenddo (N) x (cos AP~ 1)
- ASTF (cm?)

TE (Ncm™2)
4)

3.4 Atividade eletromiogréafica dos componentes do quadriceps

A despolarizacdo gerada durante o processo de contragdo muscular € uma atividade elétrica

que pode ser captada através da SEMG. A zona de inervacéo € a regido da jungdo mioneural
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onde o potencial de a¢do originado nas vias motoras superiores alcanga 0 musculo e trafega
em direcdo aos tenddes proximal e distal. Estas ondas elétricas que trafegam em ambos 0s
sentidos sao detectadas pelos sensores — 0s eletrodos.

A selecdo dos eletrodos utilizados na EMG interfere na qualidade do sinal.
Basicamente, existem dois tipos de eletrodos: os superficiais e os invasivos. O tipo de
eletrodo eleito varia conforme a proposta e a viabilidade do estudo. Os eletrodos invasivos
sdo Uteis para captacdo da atividade de musculos profundos. No entanto, esta técnica
apresenta limitacdes, requerendo a presenca de um profissional que seja licenciado, como
0s médicos no caso do Brasil, e pode causar desconforto. Além disso, este procedimento
capta apenas a atividade de algumas unidades motoras em uma regido pequena do musculo.
O método superficial é o mais utilizado por ser ndo invasivo, indolor e capaz de captar a
atividade de musculos grandes. O método superficial exige apenas um minimo de
treinamento do avaliador.

O eletrodo superficial capta a soma dos potenciais gerados pelas unidades motoras,
permitindo detectar um sinal representativo da ativacdo neuromuscular global. No entanto,
este sinal fica sujeito a inumeras interferéncias, tais como: localizacdo do ponto motor,
efeito crosstalk, artefatos eletromecénicos, posicionamento incorreto etc [66].

O ponto motor é o local em que a minima corrente elétrica gera um estimulo
perceptivel nas fibras musculares. O crosstalk é a influéncia da atividade da musculatura
adjacente sobre o sinal do muasculo de interesse. Com a finalidade de minimizar tais
interferéncias, o protocolo de SENIAM (Surface Electromyography for the Non-Invasive
Assessment of Muscles) foi desenvolvido [67].

Em geral, os eletrodos sdo dispostos sobre a pele aos pares, distribuidos numa
configuracdo bipolar. Conforme a recomendacdo de SENIAM, os eletrodos devem ser
preferencialmente de Ag/AgCl, com a uma distancia de 20 mm de um centro ao outro,
mantendo uma superficie de deteccdo suficiente e pequena o bastante para ndo gerar
crosstalk [68].

Basmajian e Blumenstein [69] introduziram o conceito de area de minimo crosstalk.
Para o RF deve ser adotado o ponto de 50% entre a espinha iliaca antero-superior (EIAS) e
a borda superior da patela. Para o VL, foi estabelecida a regido distal de 25% entre EIAS e

0 tubérculo de Gerdy. Blanc et al. [70] complementaram este protocolo com o VM,

12



determinando sua &rea de minimo crosstalk como 25% da distancia do ligamento colateral
medial da patela a EIAS.

Para assegurar a qualidade do sinal obtido, torna-se necessaria a minimizacdo da
impedancia na interface pele/eletrodo, por meio de limpeza da pele, tricotomia (remocéo
dos pélos) e leve abrasdo [68, 70].

Mesmo que uma serie de precaucdes seja tomada, 0 EMG bruto deve passar por um
processamento. Escolhendo uma frequéncia de amostragem suficiente alta, um filtro passa-
banda deve ser aplicado para a eliminacdo dos ruidos. Este mesmo processo deve ser
repetido no processamento do sinal pds-aquisicéo [71].

Mathur et al. [53] empregaram todos estes cuidados e encontraram alta
confiabilidade teste e reteste nas aquisicdes da SEMG no RF, VL e VM durante as
contracdes isométricas subméximas de 80% e 20%, com coeficiente de correlacdo
intraclasse de 0,95 e 0,97, respectivamente.

Por muito tempo, ndo se cogitou sobre a possibilidade de obter sinais do VI
superficialmente, por se tratar de um musculo profundo. Apenas recentemente foi
desenvolvido um protocolo de eletromiografia de superficie para este musculo [27]. A

técnica mostrou boa aplicabilidade e o crosstalk do VL encontrado foi desprezivel.

3.5 Modelos de biomecanica muscular

A dinamometria € um método que permite quantificar o torque articular. Contudo, os
dinambmetros ndo permitem medir isoladamente nenhuma das estruturas envolvidas no
movimento. Conforme este panorama, a forca exercida por um UGnico musculo é
desconhecida. Existem propostas de estimativa destas forcas por meio de modelos de
biomecanica baseados em dindmica direta ou inversa. Na dindmica inversa, as for¢as sdo
estimadas através de dados de cinemetria e forcas de reacdo e o problema da redundancia
de atuadores € solucionado através de otimizacdo numérica. Na dindmica direta, a forca
muscular é estimada a partir de modelos mecénicos de contragdo muscular cujas entradas
sdo sinais de atividade mioelétrica. Sdo estes os chamados modelos musculoesqueléticos
EMG-Driven [7, 11].

Alguns estudos estabelecem uma relacdo direta entre 0 EMG e a torque medido pela

dinamometria, para compreender a ativacdo destes musculos durante a execucdo de um
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movimento e assim estabelecer uma relacdo com a forca [72 - 75]. No entanto, estes
estudos ndo consideraram as propriedades biomecénicas musculares, nem seus parametros
de arquitetura muscular, quando had um importante papel da ASTF e da TE no desempenho
de producéo de forca.

Os modelos EMG-Driven permitem associar sinais da EMG com parametros de
arquitetura muscular. Para que um modelo neuromusculoesquelético seja bem aplicado, é
recomendado que trés passos sejam seguidos [11]:

1. Transformar o sinal neural em ativacdo muscular (dindmica da ativacdo muscular);
2. Caracterizar como a ativacdo muscular é transformada em forca nos tenddes

(dindmica da contragcdo muscular);

3. Transformar a forca muscular em torque, considerando o braco de momento

(geometria musculoesquelética);

O processo transformacdo do sinal neural ndo é uma tarefa simples. O sinal bruto
obtido durante a eletromiografia precisa ser manipulado para que possa ser usado como
dindmica de ativacdo. A primeira etapa desse processamento é a normalizacdo, retificacdo e
da filtragem do sinal. Somente apds a extracdo do envelope ou envoltoria do sinal, este esta
pronto para o processo de transformacéo de excitagcdo neural u(t) para ativagdo muscular
a(t). Esta transformacéo foi descrita por Piazza e Delp [76] pela Equagéo diferencial de 12

ordem (Equacao 5):

22 - (u-a)(klu + k2
ek +k) 5

onde as constantes de tempo k; e k; dependem do tempos de ativacdo (Ta) € deativacdo

(Tdeact):
T . 1
act pi4k2 (6)
T deact ™ 7
k2 (7)
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Os autores determinaram os valores de 12 ms para ativagdo e 24 ms para
desativacdo. Embora os valores de desativacdo tenham sido escolhidos empiricamente,
simulacdes mostraram que aumentando ou diminuindo o valor de 24 ms, ha pouco efeito.

Enquanto nos trabalhos de Zajac [14] e Piazza e Delp [76], a etapa de transi¢do de
u(t) para a(t) foi classificada como etapa de ativagdo muscular, Buchanan et al. [11]
descreveram uma etapa intermediaria, que foi classificada como ativacdo neural, pois de
acordo com o autor, ndo ha uma linearidade entre u(t) e a(t).

Apdbs o processamento da dindmica de ativacdo, os sinais estdo aptos a serem
aplicados como entrada do modelo da dindmica da contragdo. O modelo biomecénico de
Hill [13] reconstitui as estruturas da musculatura com uma abordagem simplificada. De
acordo com a reformulacdo de Zajac [14] no esquema do modelo de Hill [13] (Figura 4a), a
forca muscular (F™) é o somatdrio da forca passiva (F'F) e forca ativa (F°F), estando os

FCE

elementos passivos (PE) e contrateis (CE) envolvidos na producgdo de forca. A depende

do comprimento de fibra muscular (I), da velocidade (VM) e da a(t).

Os elementos elasticos em série (SEE) representam a rigidez das pontes cruzadas
dos sarcomeros, 0 que para alguns autores, é um parametro possivel de ser desprezado. Este
modelo tem boa exatiddo e serve para diversas aplicagdes.

A modelagem apresentada por Zajac [14] considera as caracteristicas de rigidez do
tenddo, forca-velocidade, forca-deslocamento e o angulo de insercédo das fibras musculares
(Figura 4b).

i -
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e e —
P M PE !
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Figura 4: (a) Modelo de Hill. (b) Modelo adaptado por Zajac [14].

Mesmo com ampla aceitacdo pela comunidade cientifica [9 - 11,17,18], este modelo

possui uma instabilidade numérica para situacbes de relaxamento muscular e baixas
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intensidades de forga. Para adaptar este modelo para qualquer comportamento muscular,
foram incorporados elementos el&sticos e viscosos em série com o elemento contratil [15]
(Figura 5).

Figura 5. O elemento elastico (K™) e o coeficiente de amortecimento viscoso (B) foi uma modificagio

proposta por Menegaldo [15].

Conforme os esquemas descritos anteriormente, a dindmica de contracdo de um
musculo pode ser modelado por um sistema de duas equacdes diferenciais [Equacdes 8 e
9]:

(8)

9)

onde as variaveis admensionalizadas F' é a forca do tenddo; k" é a rigidez do tend&o; VM'
é a velocidade musculotendinea; o é relativo ao angulo de penacgdo; LM é relativo ao

comprimento do elemento contratil; V™ é a velocidade do elemento contratil.

E inviavel assumir todos os elementos destas equacBes como dados extraidos
diretamente do individuo cuja forca deseja-se modelar. Por isso, ndo € incomum assumir
para estudos in vivo, dados mensurados em cadaveres. Porém, se 0 maior nimero possivel
de parametros puder ser medido diretamente do voluntario, o erro do modelo tende a ser
menor.

A curva forga-comprimento pode ser normalizada pela forga isométrica maxima

(F°™) e pelo comprimento 6timo (L°™), ao passo que a curva forca-velocidade, obtida com

16



os experimentos de Hill [13], normaliza-se por F°" e pela velocidade maxima de
encurtamento (v™). A F°™ ¢ calculada conforme a Equacéo 10:

Fo™(N) = ASTF(cm?) x TE(Pa) (10)

onde TE é a tensdo especifica em unidade Pascal.

Os parametros de TE e F°" estdo sujeitos a grandes variabilidades quando
estimados. No entanto, as alternativas apresentadas para estima-los para que tais
parametros fossem aplicados aos modelos EMG-Driven mostraram bons resultados, e o
modelo apresentou um percentual menor de erro [20]. A TE e F°" sdo os dados mais

sensiveis nessa classe de modelos.
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Capitulo 4

Revisao de Literatura

O trabalho de Lieb e Perry [1] foi o precursor dos estudos sobre o comportamento
diferenciado dos componentes do QF através de tracdo aplicada aos musculos de pecas

anatomicas (Figura 6).

Figura 6: Aparato desenvolvido para avaliar o desempenho do vasto lateral, vasto medial, vasto intermédio e
reto femoral [1] [Autorizado pela FBJS].

Neste trabalho, um sistema de cabos e roldanas foi preso no ventre remanescente de
cada masculo do QF de membros inferiores amputados (Figura 6). Diferentes combinagdes
de pesos foram depositadas nas pontas dos cabos e o angulo entre 0 membro e o
equipamento que construiram foi medido. Varios fatores foram observados. Quando os
pesos foram aplicados em apenas um componente, o mais eficiente extensor foi o VI.

Quando foram aplicadas diferentes combinagdes de pesos, o total foi bem proximo ao peso
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adicionado unicamente no VI. O VL foi o que mais requereu peso para estender o membro
de 90 a 60°.

Mesmo com limitagcdes do desenho experimental, sua contribuicdo foi significativa
para o conhecimento da arquitetura muscular e da biomecanica deste grupamento. Foi
descrito o alinhamento medio das fibras dos musculos do QF em relacéo ao eixo do fémur,
e que na parte distal o0 VM tende a ser mais penado. Contudo né&o se pode transferir 0s
resultados para situac@es funcionais, onde, in vivo, uma série de outros fatores pode afetar a
producdo de forca destes musculos, principalmente o nivel de ativacdo neural e o
sinergismo.

Em experimentos com humanos, a producdo de forca do QF é analisada através de
varios métodos, como a relagdo EMG-forcga [27], otimizacéo estatica [77], dinamica inversa
[25] e dindmica direta [22]. Ndo ha método definido como um padrdo-ouro. Contudo o
EMG, quando empregado em estudos de dindmica direta ou inversa, pode diminuir 0s erros
das estimativas [25].

Pincivero et al. [78] avaliaram a influéncia do género sobre a frequéncia mediana
dos componentes superficiais do QF em diferentes intensidades niveis de forca subméaxima.
Eles utilizaram a relacdo EMG-forca e observaram que a variabilidade da frequéncia
mediana, entre 10 e 90% da CVM, é significativamente maior para 0 VL comparado ao
VM e do RF. Os autores concluiram que o recrutamento da fibra muscular é dependente
dos parametros de arquitetura do musculo.

Outros estudos que abordaram a relacdo EMG-forga compararam as atividades do
VL, VM e do RF em tarefas monoarticulares ou conjuntas do joelho [79]. Também foram
estudados os espectros de poténcia dos sinais de cada musculo durante uma contracdo
isométrica [80] e o sinergismo durante a fadiga [81-83]. Estes trabalhos ndo monitoraram
a ativacdo do VI.

O trabalho elaborado por Zhang et al. [84] avaliou o compartilhamento de carga
entre 0 VI, VL, VM e RF em valores percentuais. Em seis individuos foi realizada a
estimulagdo elétrica de cada componente individualmente. O potencial de acdo muscular
composto (onda M) de cada musculo, durante a extensdo, gerado pela eletroestimulacéo foi
usado para normalizar o EMG registrado em baixos niveis de torque (8 a 50 Nm). Para o

VI foram utilizados eletrodos intramusculares e para os demais musculos, de superficie. Os
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resultados revelaram cerca de 50% de contribuicdo do VI para o compartilhamento de
carga. Os autores descreveram que o V1 é favorecido por estar localizado na regido central
do eixo de geracao de forca.

Ruiter et al. [85], realizaram a EMG dos componentes superficiais antes e apos
induzirem a reducdo do aporte sanguineo do VM. Observou-se um decréscimo de 24% do
torque de contragcdo subméxima de 20 a 35%, apds o procedimento de isquemia. Assim
como os trabalhos anteriores, eles ndo verificaram a ativacdo neural do VI.

Em um dos primeiros estudos a adotarem o protocolo de EMG superficial para o VI,
Watanabe e Akima [72] utilizaram a ultrassonografia para identificar um local na regido
latero-distal da coxa em que ndo ha sobreposicdo do VI pelo VL. Eles estudaram a relacéo
direta EMG-Torque para verificar a excitacdo de cada musculo do QF em diferentes niveis
de isometria, variando de 10 — 90% da contracdo maxima, com passo de 10 em 10%.
Apenas em 30 e 50% ndo foram apresentadas diferencas significativas entre os musculos.
No nivel de forca 20% houve uma diferenca significativamente maior do VL que os demais
musculos. Em 80%, a diferenca significativamente maior ficou com o RF em relacdo aos
vastos.

Menegaldo e Oliveira [26] aplicaram o modelo EMG-Driven para verificar o
comportamento do torque antes e ap6s um protocolo de treinamento de forca de quatro
individuos. Os sinais do VL, VM e RF obtidos com eletromiografia serviram como entrada
para a dinamica de ativacdo do modelo. O sinal de excitacdo do VI foi calculado como a
média do VM e do VL, protocolo adotado em outros estudos com EMG-Driven [7, 9, 10].
Dois niveis de isometria sustentada, 20% e 60%, foram estudados e, em ambos, o VL
contribuiu mais que os demais musculos, seguidos da contribuicdo em ordem decrescente
do VI, do VM e do RF.

Com a finalidade de melhorar a estimativa da excitacdo neural do VI para entrada
no modelo EMG-Driven, Oliveira et al.[12] propuseram trés diferentes equacdes de
regressdo com base na curva quadratica da relacdo EMG-Torque fornecida no estudo de
Watanabe e Akima [60]. Quatro modelos foram processados para estimar a forga do QF:
trés com entradas de excitacdo neural do VI estimada por cada uma das equagdes e um com
a excitacdo neural estimada pela média do VL e do VM. Os sinais dos musculos
superficiais foram obtidos por eletromiografia. Ao contrario do esperado, ndao houve
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diferengas significativas na predicdo do modelo com as diferentes maneiras de encontrar a
entrada de excitagéo do VI.

Para caracterizar as propriedades individuais do musculo, existem alguns
parametros especialmente sensiveis. Um dos mais importantes é a forca maxima muscular
(F°™) utilizada para normalizar as equacdes que descrevem a capacidade de geracdo de
forca musculotendinea [11]. Este pardmetro € estimado pelo produto da ASTF e a TE.

Os estudos de modelo EMG-Driven que incluiram ASTF individualizadas
encontraram erros de estimativa menores [26, 86]. No entanto, a TE assumida para todos
os individuos foi uma Unica extraida do trabalho de Erskine et al. [63], cuja a média foi de
30,3 Ncm™. N&o foram encontrados na literatura estudos que tenham aplicado ao modelo

EMG-Driven para o QF com uma TE individualizada.
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Capitulo 5

Materiais e Métodos

Esta dissertagao faz parte do projeto de pesquisa “Estudo de padrdes de controle motor do
membro inferior através de modelos da Biomecanica muscular”, aprovado pelo Comité de
Etica em Pesquisa do Hospital Universitario Clementino Fraga Filho, n° 127/13.

Todas as coletas foram realizadas no Laboratério de Biomecénica do Programa de
Engenharia Biomédica (PEB), do Instituto Alberto Luiz Coimbra de Po6s-Graduacdo e
Pesquisa de Engenharia (COPPE), da Universidade Federal do Rio de Janeiro (UFRJ).

5.1 Recrutamento da Amostra

A amostra foi composta por 20 jogadores de futebol da agremiacdo poliesportiva
Fluminense Football Club, atuantes nas categorias Sub-17 e Sub-20, do sexo masculino,
com idade média de 17,25 + 0,85 anos, estatura de 179,97 + 8,45 cm e peso de 71,13 £ 8,69
kg.

Participaram do estudo somente os jogadores autorizados pelo clube a se
ausentarem do seu treino por um dia, sem lesdes ha pelo menos seis meses; e que
concordaram voluntariamente em participar do estudo, assinando o Termo de
Consentimento Livre e Esclarecido. As coletas foram efetuadas no intervalo de cinco dias
consecutivos, levando cerca de duas horas para cada jogador.

5.2 Instrumentacao

e Dinamdmetro isocinético Biodex System 4, New York, EUA, para a medicdo de
torque exercido pelo sujeitos de pesquisa (Figura 7);
e Eletromidgrafo EMG-USB2, com conversor A/D 12 bits (OTBioelettronica, Italia),

para a realizacdo da eletromiografia dos musculos estudados;
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e Software OT Biolab versdo 1.7.4706.XX (OTBioelettronica, Italia), para aquisicéo e
pré-processamento dos sinais detectados;

e Aparelho de Ultrassom modelo MyLab25 Gold (ESAOTE S.p.A., ltalia), com
transdutor linear, frequéncia de excitacdo entre 10 e 18 MHz, para aquisi¢do dos
parametros de arquitetura muscular aplicados ao modelo;

e Aparelho de Ultrassom modelo EUB-405 (Hitachi, Japdo), com transdutor linear,
matriz de 512 elementos e a frequéncia de excitacdo de 7,5 MHz;

e Um computador portatil modelo E43 (ASUS TeK Computer Inc, Taiwan, China);

. Sistema de
aquisicao dos sinais

. dinamémetro

Figura 7: Equipamentos utilizados nas coletas de eletromiografia e torque.

5.3 Desenho experimental

Para estimar o torque individual, aplicou-se um modelo de estimativa de forca EMG-
Driven. A forga estimada foi multiplicada pelo brago de for¢a individual, resultando um
torque individual estimado. O processo de modelagem da forga foi intermediado pelo
software EMG Driven Muscle Force Estimator (EMGD-FE) [87].
A dindmica de ativacgéo foi a proposta por Piazza e Delp [76]. Para o sub-modelo de
dindmica de contracgdo, foi assumido o modelo apresentado por Menegaldo e Oliveira [19].
O software gera estimativas de forgas musculares mediante as entradas de torque

medido, dados da EMG sincronizados com o torque e parametros nominais dos musculos
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analisados. O torque estimado total é resultante da soma dos torques individuais, como

apresentado no esquema da Figura 8.

" Excitacéo Ativacdo Forca do
EMG VI F';;?Xzzs:a' u(t) Dinamica de | a(t) Dinamica da | tend&o FT(t)
e ativacdo contragéo 1
retificagdo .
T
" Excitacéo Ativagdo
EMG VL | Fi ;;?ngsesa u(t) Dinamica de | a(t) Dinamica da F
e ativacéo contragéo
retificacdo
) Afivaca N
- Excitagdo tivagdo
EMG RF| Fhtropassa- 1, Dinamica de | a(t) Dinamica da
— baixase I x T
e ativacdo contragdo
retificagdo
: Excitagio Ativacdo
EMG VM F”;n-) passa- | u(t) Dinamica de | a(t) Dinémica da
2 aixas e . <
e ativagdo contragdo
retificagdo
Torque extensor medido Torque extensor estimado
Dinamémetro g Q g
Erro

Figura 8: Esquema de modelo EMG-Driven para o quadriceps femoral.

Neste estudo, trés diferentes métodos de estimacdo dos sinais de excitacdo do VI
foram adotados [7, 12, 17]. Os parametros de arquitetura muscular individuais foram
obtidos com US. Para cada diferente entrada de ativacdo do VI, uma solucdo foi gerada
(Figura 9).

Uttrassonografia,| Medicées | | Parametros ! MODELAGEM \ Modalo 1
em imagens individuais | ! v :
! =-—’| Din&mica de contracéo | !
. | |
E i Dindmica de ativacéo i
1 k---=-  Modelo 2
i wiseme ||
P !
]
EMG .| Processamento dos i '----'-{ VI=(VL+VM)/2 ‘ !
b sinais ! - :
t —{ VI = eq. regresséo ‘ h Modelo 3
\\ ‘ ’,/
w YisEMG: | TBessrsseessesssensd
= VL
= VM
* RF

Figura 9: Esquema de modelagem para cada voluntério.
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Trés etapas distintas foram desenvolvidas: (1) procedimentos com ultrassom; (2)
dinamometria e eletromiografia sincronizadas, e (3) modelagem dos dados. Estas etapas

foram detalhadas a seguir.

5.3.1 Procedimentos com ultrassom

O voluntério foi instruido a permanecer em supino, com os membros inferiores relaxados,
bracos e troncos alinhados, pelo periodo de 10 minutos para equilibrar a distribuicdo dos
fluidos corporais [88]. Por meio de anatomia palpatéria, identificou-se a EIAS e a borda
superior da patela do membro inferior direito de cada jogador. A distancia entre os dois
pontos foi assumida como o0 comprimento de coxa.

Posteriormente, foram realizadas marcagdes dos locais para posicionamento dos
eletrodos. As recomendagOes de SENIAM [67] foram seguidas para 0 RF e 0 VM. Para o
VL foi marcada a regido de 70% da distancia entre EIAS e lateral da patela, de acordo com
um protocolo adaptado [67, 69].

Com ultrassom, identificaram-se os limites entre os ventres musculares de cada
componente, para garantir a superficie de deteccdo do musculo desejado. Além disso, a
direcdo dos fasciculos foi identificada, para que as superficies de deteccdo de ambos 0s
eletrodos interajam com as mesmas fibras.

No mesmo sitio de colocacdo dos pares de eletrodos foram tomadas imagens de US
para 0 RF e 0 VM. As imagens foram adquiridas com o transdutor linear, frequéncia de
excitacdo central fixa de 7,5 MHz, em eixo perpendicular a pele, sentido longitudinal. Para
todos os voluntarios foram adotados os mesmos ajustes de 8,5 cm de profundidade e
amplificacdo de intensidade de eco (ganho) de 80%. Uma pressdao minima foi adotada e o
gel hidrossoluvel foi utilizado em todos os procedimentos para 0 melhor acoplamento entre
a pele e o transdutor.

Tratando-se do VI, foi considerada a proposicdo de Blazevich et al. [41]. Este
musculo é sobreposto pelos ventres do VL e RF, os pardmetros de arquitetura muscular que
melhor representam sua estimativa de forga sdo os parametros obtidos abaixo do ventre do
RF. Desta forma, todos os parametros do VI foram adquiridos na regido anterior da coxa.

Para aquisicdo das imagens do VL, foi empregado um equipamento capaz de gerar

imagens panordmicas, 0 que torna possivel obter-se o CFasc sem extrapolacdo ou
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estimativa trigonométrica, utilizando-se de um protocolo adaptado do estudo de Noorkoiv
et al. [61] (Ver APENDICE A).

O software IMAGE J [89] foi utilizado para processamento das imagens. O CFasc, a
espessura muscular e o AP, medidos nas imagens, serviram para estimar 0s parametros
nominais individuais de ASTF e TE. A metodologia de estimativa de ASTF e TE estéo
disponiveis no APENDICE A e B.

Apdbs o processamento das imagens, o voluntario sentou-se com o quadril e joelhos
a 90° - 90° de flexdo. O transdutor foi posicionado a dois ter¢cos do comprimento de coxa do
voluntario, no decorrer do trajeto do VL, na regido lateral da coxa direita. Movendo o
transdutor em direcdo a linha interarticular do joelho, foi observada a variacdo entre a
espessura dos musculos VL e VI. Na regido onde o VI apresentou maior espessura
muscular em relacdo ao VL foi realizada uma marcacéo (Figura 10), para definir o ponto de

posicionamento de um par de eletrodos para a eletromiografia do VI [27].

Eletrodos superficiais

/\

e T e,

Vasto lateral

Vasto
Intermédio

Fémur

Figura 10: O rastreamento do local na regido lateral da coxa foi feito com ultrassom. Abaixo, a esquerda, é
apresentada uma imagem de ultrassonografia da regido onde ndo ha sobreposicdo do vasto intermédio pelo
vasto lateral. Ao lado, a direita, é apresentada uma representacdo da imagem com 0s respectivos pares de

eletrodos.
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5.3.2 Dinamometria e eletromiografia sincronizadas

Posteriormente ao US, a pele do voluntério foi preparada realizando-se a tricotomia e leve
abrasdo com esponja e sabdo antisseptico para recebimento dos eletrodos. Cinco minutos
foram aguardados para colocacgéo dos pares de eletrodos passivos de Ag/AgCI (Meditrace,
Kendall, USA), distantes 20 mm um do outro (Figura 11). Uma pulseira condutiva em
torno dos maléolos do tornozelo ipsilateral foi utilizada como eletrodo de referéncia.

Os cabos foram conectados aos eletrodos e o ruido basal foi verificado, com o
eletromiografo ajustado para um ganho de 10.000 V/V e o individuo em completo repouso.
Foi tolerado em todos os testes um ruido de 40 uV pico-a-pico. Nos casos de extrapolacéo,

os testes foram iniciados somente apds o controle do ruido.

Figura 11: Posicionamento dos eletrodos superficiais para os quatro muasculos do quadriceps femoral.

O individuo foi fixado na posicdo sentada no equipamento, com eixo articular
anatdmico do joelho alinhado ao eixo do dinamdémetro. Em seguida, um protocolo de
isometria unilateral foi programado no sistema de aquisi¢do do dinamdmetro isocinético.
Nesta etapa, foi definida a angulacdo da articulacdo do joelho e realizada a pesagem do
membro para corre¢do dos torques.

Para o joelho adotou-se uma angulagdo partindo de 100° (0° correspondendo a
extensdo total), a fim de corrigir compensacdes, e desta forma, 90° de flexdo fosse

alcangada efetivamente durante os testes.
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O eletromidgrafo foi ajustado para operar durante os testes com uma frequéncia de
amostragem de 2048 Hz por canal, filtro passa-banda anal6gico de 10 — 500 Hz, ganho de
2000 V/V, conversor A/D de 12 bits.

A sincronizacdo dos sinais de torque e eletromiografia foi estabelecida por um cabo
conector, que conduz as informagdes de torque, posicdo angular e aceleracdo oriundas da
porta serial analogica do Biodex aos canais auxiliares do eletromidgrafo.

O voluntario foi encorajado por comandos verbais a realizar duas contragdes
voluntarias méaximas (CVM), sustentando-as por 10 segundos cada, intercaladas pelo
periodo de 40 segundos. O torque registrado no Biodex com o maior pico foi considerado
para o célculo do valor referente a 40% da CVM. A contracdo submaxima de 40% foi
escolhida para minimizar a oscilacdo de padrbes de sinergismo entre 0os componentes do
QF [90], e a co-contracdo da musculatura antagonista [91], uma vez este estudo tem como
limitacdo a avaliagéo da participacéo do isquiostibiais

Na tela do equipamento foi apresentado um feedback visual, com o nivel de torque
referente a 40% da CVM (Figura 12). O tempo de execucdo da forca foi programado para
40 segundos de aquisicdo. O voluntario foi instruido a manter repouso absoluto por cinco
segundos apds o inicio do teste e a interromper a isometria cinco segundos antes do término

da aquisigéo.

M
=

N
8

TOROQUE

0008 0003 0040 00N 0042 00413 0014 0015 0016 0047 0018
TIME IN MIN:SEC

Figura 12: Biofeedback apresentado na tela do equipamento.
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Cada teste foi salvo em um Unico arquivo contendo os dados do individuo, canais
referentes aos musculos e informagfes do processamento. Os arquivos exportados foram
processados em MATLAB (versdao 2010a, The Mathworks, USA).

5.3.3 Modelagem

A curva de torque obtida pela saida analdgica foi calibrada conforme o fator de correcdo
estipulado pelo fabricante do dinamometro. Para exportar as informacdes de torque e EMG
ao software EMGD-FE, foi gerado um arquivo em formato .txt, com colunas contendo o
torque e os sinais do VI, do VL, do RF e do VM. As sub-etapas de processamento e

modelagem foram descritas adiante.

12 : Processamento dos sinais.

No EMGD-FE [87] foram anexados os arquivo em formato .txt do teste maximo.
Uma frequéncia de amostragem de 2048 Hz foi informada manualmente. O torque medido
foi filtrado por um passa-baixas de 62 ordem, com frequéncia de corte de 10 Hz. Um
intervalo de torque préximo a zero (offset) foi definido para representar o0 momento de
relaxamento muscular.

O EMG bruto foi tratado por trés diferentes filtros:

1° - Passa-banda de 62 ordem, direto e reverso, para remoc¢éo da distorcdo de fase,
com frequéncias de corte de 15 — 350 Hz;

2° - Filtro de rede, de frequéncia de 60 Hz, para minimizar a interferéncia do ruido
de rede elétrica;

3° - Filtro Butterworth de 62 ordem, direto e reverso, com frequéncia de corte de

2Hz, para o envelopamento do sinal (Figura 13).
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Figura 13: Perfil do sinal eletromiografico ap6s o processo de retificagdo, filtragem e envelopamento.

Para a normalizacdo dos sinais da EMG, foi selecionado no teste de CVM um
intervalo especifico na curva de contragdo sustentada maxima, que variou de 2 a 3

segundos para cada voluntario (Figura 14).

) Definir Offset do Torque =] o)X

Arraste o cursor sobre uma regido nivelada do grafico para calcular o offset do sinal de torque
automaticamente
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Figura 14: Intervalo de tempo selecionado na curva de contragdo voluntaria maxima para normalizagdo dos

sinais.
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Os dados referentes ao teste de 40% da CVM foram processados seguindo 0s
mesmos passos descritos para a CVM. Os dois testes foram processados trés vezes para
cada jogador. No primeiro processamento foram anexados os sinais do VI obtidos pela
SEMG. No segundo néo foi fornecido nenhum sinal para o VI, que veio a ser estimado pela
média dos sinais do VL e VM na proxima etapa.

Por ultimo foi fornecida a entrada de sinais do VI estimada por uma equagéo de

regressao, conforme apresentada abaixo (Equacédo 11) [12].

EMG VI(t) = (0,0517 x 1) + (0,6007 x VM(t)) — (0,0036 x VL(t)) —
(0,1012 x RF(t)) — (0,0378 x VM?2(t)) + (0,6056 x VL(t)) +
(0,0054 x RF?(t)) — (0,1209 x VM(t) X VL(t) X RF(t)). (11)

O EMG normalizado sofre influencias dos intervalos de offset e pico de torque
maximo selecionado. Por isso, tais intervalos foram precisamente mantidos nas trés
modelagens para cada voluntério, a fim de que os sinais de normalizacdo do VL, VM e RF
fossem constantes nos modelos. Como diferentes entradas de sinais foram fornecidas ao VI,

0s sinais normalizados ndo foram constantes para este musculo.

22 Modelagem

Os sinais processados na etapa anterior serviram de entrada ao sub-modelo da
dindmica de ativacdo. A maioria dos pardmetros necessarios para modelagem foram
mantidos de acordo com as especificacdes do EMGD-FE [87]. Somente a TE, a ASTF e o
AP foram alterados atribuindo parametros individuais aos modelos. Foi atribuido um braco
de forca para cada musculo (Figura 15). Os detalhes das estimativas destes parametros
estdo no APENDICE A e B. Ap6s a conclusio desta etapa a modelagem foi finalizada.

O torque total estimado foi comparado ao medido, calculando a root mean square

error (RMSE) percentual de um intervalo selecionado (Equacao 12).

RMSE (%) =

1 \/IZI(TM(I] TS()) 100

TMmax N (12)
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) Parametros do Modelo

— Parametros Globais — Parametros Musculares
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—— = — Vastus Lateralis |
Tempo de Ativagéo [s] | 0012 Rectus Femoris P1
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@l
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Figura 15: Etapa na qual os valores nominais foram fornecidos pelo usuario. Os parametros serviram como
entrada para a dindmica da contracdo. As setas indicam os pardmetros que foram substituidos para cada

voluntario.

Os modelos processados produziram informacges relativas aos 40 segundos de
aquisicdo e 30 segundos de contracdo efetiva (Figura 16). Em todos os voluntarios foram
descartados da analise os 10 segundos iniciais e finais, e as analises foram realizadas no
intervalo de 15 a 25 segundos do teste de 40% da CVM Essa medida foi adotada a fim de
excluir o periodo de adaptacéo inicial e fadiga final.

5.4 Analise estatistica

Foi possivel obter as seguintes informacGes da modelagem: (1) percentual de
compartilhamento de torque individual; (2) torque estimado total; (3) erro percentual; (4)
EMG normalizado de cada muasculo. A estatistica descritiva exploratoria de média e desvio
padrao foi aplicada a estes dados.

Todas as analises estatisticas foram desenvolvidas no software SPSS, versdo 20.0
(IBM Corporation, Chicago, USA). O nivel de significancia (valor ) adotado foi de 0,05.

A distribuicdo normal tedrica dos dados foi verificada pelo teste de Shapiro-Wilk.
Para todas as amostras, o p value foi maior que o (p value > 0,07), e a hipdtese nula (Ho)
ndo foi rejeitada, considerando assim que as amostras provém de uma populagdo normal.
Atestada a probabilidade de normalidade dos dados, pressupds-se a utilizacdo de testes

paramétricos.
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Figura 16: Comparagdo do torque medido com o dinamémetro isocinético e o torque estimado.
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Com o teste de Anova one-way foram comparadas as médias dos seguintes dados:

e Percentuais de torque dos musculos no mesmo modelo;

e Erros dos trés modelos; e

e EMG’s normalizados (VI_Modelo 1, VI_Modelo 2, VI_Modelo 3, VL, RF e

VM).

O teste de Levene foi usado para avaliar a igualdade das varidncias
(homocedasticidade) entre as amostras comparadas. Quando alguma diferenca significativa
foi encontrada pela ANOVA, as diferencas entre as amostras foram identificadas pelo teste
post hoc Bonferroni. Os resultados foram apresentados com o F critico e F calculado (Feritico
= calculado).

As médias dos percentuais de torques estimados para 0 mesmo musculo nas trés
modelagens foram comparadas usando a Anova one-way para medidas repetidas. A
igualdade entre as variancias das diferencas (esfericidade) foi verificada pelo teste de
Mauchly, com um fator de correcéo de épsilon (¢) de Greenhouse-Geisser. Para identificar
as diferencas entre os grupos foi utilizado um teste post hoc de Bonferroni.

A correlacdo dos torques estimados usando cada uma das diferentes entradas do VI
com o torque medido foi determinada pelo coeficiente de correlacdo de Pearson. O gréafico
de Bland-Altman foi gerado em MATLAB para verificar a concordancia entre os métodos.
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Capitulo 6
Resultados

6.1 Comparacao dos torques entre os musculos

Relativo ao objetivo principal deste estudo, inicialmente é apresentada a Tabela 1 com as
médias e desvios-padrdes dos percentuais de torques estimados nos modelos 1, 2 e 3, para
cada musculo. Para comparar estes dados estatisticamente, o teste de Levene assegurou a
igualdade das variancias entre os musculos no Modelo 1 (F».7, = 2,25; p = 0,08), no Modelo
2 (F272=2,05; p=0,11) e Modelo 3 (F272 = 1,35; p = 0,26).

A estatistica da ANOVA one-way, com alto poder de teste (P = 1,00) para as
comparagOes dos trés modelos identificou que pelo menos um dos musculos se difere dos
demais significativamente no Modelo 1 (F,7,; = 85,23; p < 0,001), no Modelo 2 (F,7; =
108,77; p < 0,001) e no Modelo 3 (F,7; = 85,04; p < 0,001). O intervalo de confianca
(95%IC) estimado para o Modelo 1 foi de 23,96 a 26,00% ; para 0 Modelo 2 de 24,08 a
25,90%); e para 0 Modelo 3 foi de 23,98 a 26,02%.

Tabela 1: Médias e desvios-padrdes (DP) dos percentuais de torques estimados nos modelos 1, 2 e 3 para 0s

musculos vasto intermédio, vasto lateral, vasto medial e reto femoral.

Musculos (%) Modelo 1 (MédiatDP) Modelo 2(Média+DP) Modelo 3( MédiatDP)
Vasto intermédio 28,66 £ 4,21 30,05 +2,94 29,03 £ 4,46
Vasto lateral 33,29 £4,40 32,80 +4,96 33,39 +£5,49
Vasto medial 26,48 £ 6,19 25,73+ 4,92 25,98 + 4,86
Reto femoral 11,48 + 2,84* 11,39 + 3,02* 11,58 + 3,19*

No Modelo 1, o teste post hoc identificou que diferenca significativa do torque
relativo do RF em relacdo ao torque dos vastos (p < 0,001), e que o VL foi
significativamente maior que o0 VM (p < 0,001) e o VI (p = 0,01), ndo encontrando

diferengas entre o VI e 0 VM (Figura 17). No Modelo 2, o RF também apresentou uma
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contribuicdo significativamente menor que os demais (p < 0,001); ja o VM apresentou
diferenga estatistica significativa em relacdo ao VL (p < 0,001) e VI (p = 0,008), ndo

havendo diferenca estatistica significativa entre o VI e o VL (Figura 18).

Compartilhamento de torque do Modelo 1

50,00

40,00

30,00

20,00

Media do Torque %o

10,00

reto femoral vasto medial wvasto intermédio wvasto lateral

Figura 17: Gréfico de barras das médias do Modelo 1. * p < 0,05 versus o vasto lateral; # p < 0.05 versus o

vasto intermédio; e + p < 0,05 versus o vasto medial.
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Compartilhamento de torque do Modelo 2

50,000

Media do Torque %o

reto femoral vasto medial wvasto intermédio wvasto lateral

Figura 18: Gréfico de barras das médias do Modelo 2. * p < 0,05 versus o vasto lateral; # p < 0.05 versus o

vasto intermédio; e + p < 0,05 versus o vasto medial.

No Modelo 3, com excecdo da comparacédo entre VI com o VM (p = 0,16), todas as
diferengas foram significativas. A média do RF foi estatisticamente menor que todos 0s
vastos (p < 0,001), e o VL teve uma contribuigdo no torque significativamente maior que o
VI (p=0,01) e o0 VM (p <0,001) (Figura 19).

37



Compartilhamento de torque do Modelo 3
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Figura 19: Gréfico de barras das médias do Modelo 3. * p < 0,05 versus o vasto lateral; # p < 0.05 versus o vasto

intermédio; e + p < 0,05 versus o vasto medial.

A diferenca entre 0 RF e 0s demais esteve presente em todas as simulagbes. Em
relagdo ao comportamento da partilha de torques, os modelos 1 e 3 foram semelhantes para

amostra.

6.2 Comparacao dos torques entre os modelos

No que diz respeito a comparacdo entre os modelos, espera-se que alguma diferenca seja
identificada, haja vista as diferentes entradas concedidas ao VI, o que estabeleceria uma

nova partilha de torques em cada modelo.
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O teste de Mauchly identificou que a premissa de esfericidade foi violada em todas
as comparacdes (p < 0,001). Como nédo se assumiu esfericidade, foi adotada a correcéo
épsilon (g) de Greenhouse-Geisser para 0 numero de graus de liberdade.

Apds a correcdo, a ANOVA ndo identificou diferencas significativas entre as
médias de percentuais de torque do VI (e = 0,544; F= 1,03; p = 0,32), com intervalo de
confianca estimado de 27,87 a 30,63% e poder de teste (P) = 0,16 (Figura 20).

Vasto mtermédio

40,00
35,00 _‘7
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]
=. 30,00
=
5]
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] | |
Modelo 1 Modelo 2 Modelo 3

Figura 20: Média * desvio-padrdo dos percentuais de torque do vasto intermédio estimados pelos modelos.

As médias dos percentuais de contribuicdo de torque do VL apresentaram
equivaléncia de variancia mediante a estatistica (¢ = 0,537; F= 0,88; p= 0,36), 0 teste teve

alto poder observado P = 0,94 e 95% IC igual a 30,91 a 35,42% (Figura 21).

39



Vasto lateral

45,000

40,000—

35,0004

Torque %o

30,000—

25,000—

20,000+

| | |
Modelo 1 Modelo 2 Modelo 3

Figura 21: Média + desvio-padrdo dos percentuais de torque do vasto lateral estimados pelos modelos.

Para o RF, nenhuma diferenca foi identificada entre as comparacdes dos torques
estimados (g = 0,539; F= 0,74; p= 0,40) (Figura 22). O poder do teste observado foi de P =
0,13, com intervalo de confianga de 10,08 a 12,89%. Os resultados para 0 VM néo foram
diferentes; a ANOVA néo detectou nenhuma diferenca significativa entre os modelos (g =
0,564; F= 1,97; p= 0,17), o poder do teste foi P = 0,28 e 0 95% IC = 23,60 a 28,53%)
(Figura 23).
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Figura 22: Média * desvio-padrdo dos percentuais de torque do reto femoral estimados pelos modelos.
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Figura 23: Média * desvio-padrdo dos percentuais de torque do vasto medial estimados pelos modelos. No
Modelo 1, é possivel observar a presenca de outliers.
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Embora o Modelo 2 ndo tenha se comportado semelhantemente aos modelos 1 e 3, a
comparacdo entre os musculos ndo apresentou diferengas nas estimativas utilizando
diferentes entradas de ativacdo para o VI.

Os graficos 20-23 mostraram que 0 Modelo 3 foi 0 que mais apresentou dispersao

em relagcdo aos modelos 1 e 2.

6.3 Comparacao dos erros de estimativas

Uma vez que nenhuma diferenca significativa entre os torques individuais estimados por
cada modelo foi revelada, é pertinente que o erro entre 0os modelos seja comparado. Os
dados da estatistica descritiva, média e desvio-padrdo, dos RMSE% estdo apresentados na
Tabela 2.

Tabela 2: Média e desvio-padrdo dos erros de estimativa do Modelo 1, Modelo 2 e Modelo 3.

Modelo 1 (%) Modelo 2 (%) Modelo 3 (%)
Média + DP 11,58 £ 5,24 13,22 £+ 5,88 14,71+ 5,58

Em média, o Modelo 1 gerou um erro menor que o Modelo 2 e 3. O teste de Levene
identificou que h&d homocedasticidade entre os modelos (F3 15 = 0,46; p = 0,63). No entanto,
a ANOVA one-way nao identificou diferencas significativas entre os RMSE’s (F315 = 1,57,
p = 0,21) (Figura 24), com poder de teste de 0,32 e intervalo de confianca de 11,73 a
14,61%.
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Figura 24: Os modelos mostraram médias de erros de estimativa semelhantes.

6.4 Correlacao entre os torques medidos e estimados

As médias dos quatro torques estdo apresentadas na Tabela 3. A correlacdo de Pearson

determinou a linearidade da associacdo dos torques estimados com o torque medido.

Tabela 3: Média e desvio-padrédo dos torques Tabela 4: Coeficiente de correlagao

entre os torques medidos e estimados

Torque (Nm) (MédiatSD) Coeficiente de
Medido 124,65 + 26,06 correlacdo (r)
Modelo 1 121,47 £ 30,17 Modelo 1 0,854*

Modelo 2 124,15 * 33,26 Modelo 2 0,820*

Modelo 3 122,93 + 34,75 Modelo 3 0,793*

* Correlacéo significativa (p < 0,001)

Os Modelos 1 e 2 geraram estimativas de torque que apresentaram forte correlagédo
positiva significativa com o torque medido. JA o Modelo 3 apresentou uma moderada

correlagdo positiva significativa (Tabela 4).
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O gréfico de Bland Altman mostrou que para o0 Modelo 1, 95 % das diferengas estéo
concentradas no intervalo de — 34 a 28 Nm, com erro médio de -3,2 Nm (Figura 25).

Grifico de Bland Altman do Modelo 1
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Figura 25: O Grafico de Bland-Altman mostra que todos os individuos estiveram dentro dos limites de

concordancia do torque medido pelo dinam6metro e do torque estimado pelo Modelo 1.

O erro médio para 0 Modelo 2 foi proximo ao ideal ( -0,49 Nm = 0). No entanto, os
limites de concordancia entre o torque medido e o torque estimado foram de -38 a 37 Nm
(Figura 26).
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Figura 26: O Grafico de Bland-Altman mostra que todos os individuos estiveram dentro dos limites de

concordancia do torque medido pelo dinamémetro e do torque estimado pelo Modelo 2.
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O Modelo 3 apresentou um viés de estimativa de 1,7 Nm, com limites de

concordancia variando de -43 a 40 Nm (Figura 27).

Griafico de Bland Altman do Modelo 3
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Figura 27: O Gréfico de Bland-Altman mostrou que todos os individuos estiveram dentro dos limites de

concordancia do torque medido pelo dinam6metro e do torque estimado pelo Modelo 3.

6.5 Comparacio entre os EMG’s normalizados

Os seis EMGs normalizados foram comparados: o0 EMG do RF, do VL, do VM, e os trés
EMGs normalizados do VI aplicados diferentemente em cada um dos modelos. A Tabela 5

mostra os valores de média e desvio-padrdo de cada EMG normalizado.

Tabela 5: Médiat desvio-padrdo dos EMG's normalizados (M1 = Modelo 1; M2 = Modelo 2; e M3 =
Modelo3.

EMG (%) Média + DP

Vasto intermédio M1 0,3681 + 0,06
Vasto intermédio M2 0,4024 + 0,06
Vasto intermédio M3 0,3852 + 0,08

Vasto lateral 0,3934 + 0,07
Vasto medial 0,4114 + 0,09
Reto femoral 0,3529 + 0,08
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A homocedasticidade dos dados foi afirmada (F;29 = 1,59; p = 0,16) e. A ANOVA
one way nao identificou nenhuma diferenca estatistica entre os EMG’s normalizados (F2 29
=1,50; p = 0,19). O 95%IC estimado foi de 0,371 a 0,400 %, e o poder do teste ANOVA
foi de 0,51 (Figura 28). Desta forma, pode-se considerar que ha semelhancas entre as

médias dos EMG’s normalizados de todos os musculos.

5000+

LA000- %\__’_—4\/0

EMG nommalizado

L2000+

] 1 1]

VIQMI) VI(M2) VI(M3) VL RF VM

Figura 28: EMG normalizado de todos os musculos. N&o houve diferencas significativas entre eles. (M1 =
Modelo 1; M2 = Modelo 2; e M3 = Modelo 3)
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Capitulo 7

Discussao

Este estudo pretendeu identificar o compartilhamento de torque dos componentes do QF
por modelo EMG driven, testando trés possibilidades de entrada com o sinal de excitacdo
do musculo VI.

Os resultados mostraram que a contribuicdo dos trés vastos individualmente foi
mais que o dobro da contribui¢do do RF, com uma predominancia significativa do VL em
todos os trés modelos. Considerando as médias dos trés modelos, a sequéncia de
compartilhamento do torque total em ordem crescente encontrada foi: reto femoral — 11,39
a 11,58%; vasto medial — 25,73 a 26,48%; vasto intermédio — 32,80 a 33,29%; e vasto
lateral — 28,66 a 30,05%. Os resultados indicam que as diferencas encontradas no
compartilhamento de torque foram determinadas pela forca estimada, uma vez que 0s
bracos de forgas atribuidos individualmente sdo valores proximos (VI = 0,028 m; VL =
0,028 m; VM = 0,029 m; e RF = 0,027 m).

Nos modelos 1 e 3, onde os sinais EMG de VI foram estimados pela SEMG e pela
equacdo de regressao, respectivamente, ndo houve diferencas significativas entre o VI e o
VM, e ambos os musculos apresentaram um compartilhamento significativamente menor
que VL. J& no Modelo 2, em que 0 EMG de VI estimado pela média do VL e do VM, a
diferenca ndo foi encontrada entre as contribuicdes do VI e do VL, enquanto ambos foram
significativamente maiores que o VM. Os diferentes resultados encontrados podem ser
explicados pelas diferengas de excitacdo neural atribuidas ao VI, como o Modelo 2, que
apresentou o0 maior EMG normalizado para o VI.

No entanto, a diferenca significativa entre 0 VM e o VI encontrada no Modelo 2, e
ndo encontrada nos outros dois modelos, ndo alterou a sequéncia de compartilhamento de
no torque total, que foi mantida a mesma para os trés modelos, Como ndo ha um método

estabelecido como um padrdo-ouro para estimativa de torque individual, foi importante
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verificar o compartilhamento por diferentes modelos, e constatar que a sequéncia de
contribuicéo foi mantida em diferentes modelagens.

A proposta do Modelo 1 era assumir uma ativagdo muscular fisioldgica para o VI
pela aquisicdo direta do sinal eletromiografico, e compara-lo com modelos ja existentes em
que as ativacdes foram estimadas matematicamente. Os resultados do presente estudo
mostraram que a técnica ndo representou melhoria da estimativa em comparagdo as outras
formas de estimar o sinal EMG VI.

A semelhanca dos resultados do Modelo 1 e 3, em parte, pode ser explicada pelo
fato da equacdo de regressdo ter sido formulada baseada em dados de um estudo que
utilizou o protocolo de SEMG para o VI [12, 72]. Os autores que formularam esta equacédo
ndo encontraram diferencas entre as estimativas pela média entre VL e VM e pela equacao
de regressdo, modelando os niveis de forca de 20 e 60% da CVM. A estimativa pela
regressdo pode ser a alternativa mais pratica que a SEMG, no entanto, o Modelo 3 foi o que
mais apresentou variabilidade dos dados.

A justificativa para utilizacdo da média dos sinais EMG de VL e VM nao foi
discutida em trabalhos que empregaram o modelo EMG-driven. [7, 9 - 11, 16, 17]. Uma
possivel explicacdo estaria baseada na anatomia. A inervacdo do VI apresenta ramos
provenientes do VM e do VL [47] e poderiam determinar uma relacdo entre as ativacoes
dos vastos. Uma forte correlacdo entre as ativacdes destes musculos foi mostrada por
ressonancia magnética funcional [52], Porém, Akima e Saito [92] mostraram, por
eletromiografia, que o padrdo de ativagdo do VI foi diferente dos demais vastos durante
contragBes dinamicas. A ativacdo do VI foi diretamente proporcional & velocidade do
movimento, enquanto as ativacdes do VL e o VM mantiveram-se constantes.

No estudo em que a estimativa do VI foi semelhante ao Modelo 2, Menegaldo e
Oliveira [26] encontraram a mesma sequéncia de compartilhamento, onde o VL contribuiu
mais que os outros musculos e o RF teve menor contribuicdo no torque total. Os valores
percentuais nao foram descritos. Os autores consideraram um braco de forca fixo para todos
os musculos. Além disso, eles aplicaram ao modelo o Fator A, que consiste em uma
equacdo algébrica que assume que ndo ha linearidade entre a ativagdo neural u(t) e ativacdo
muscular a(t) [93]. Este fator caracteriza uma fungéo degrau da curvatura e esté relacionado

a ndo-linearidade entre a relacdo EMG-ativacdo em baixas intensidades [11]. Quando néo é
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adotado o fator A, esta relacdo torna-se 1:1 [22]. No presente estudo, ndo foi aplicado o
Fator A, e a linearidade entre a relacdo EMG-ativagéo foi assumida.

Nos trés modelos foram mantidos 0s mesmos parametros, exceto a excitacdo neural
do VI. Embora ndo tenham sido encontradas diferencas significativas entre os EMG-
normalizados, pode-se afirmar que a minima diferenca na média do EMG do VI foi
Importante para a simulagdo da ativagdo muscular a(t). O EMG normalizado do VI do
Modelo 2 foi o que apresentou maior valor entre 0os demais modelos, e este modelo foi o
unico em que o VI ndo apresentou diferencas estatistica significativa com VL.

A menor contribuicdo do RF pode ser explicada por questdes anatdbmicas e
cinesioldgicas, principalmente pela menor ASTF e pelo fato deste musculo ser biarticular.
Kong e Haselen [94] verificaram a excitacdo dos musculos superficiais do QF durante a
contracdo isométrica executada em diferentes combinacbes de angulos do quadril e do
joelho. Os resultados mostraram que o0 RF apresenta maior excitacdo quando o quadril e
joelhos estdo a 110 e 90° de flex&o, respectivamente. O pico de EMG normalizado para o
VL e 0 VM também foi encontrado com o quadril flexionado, ocorrendo um decréscimo na
medida em que o quadril era estendido. Esse trabalho mostrou que a posi¢do do quadril
afeta tanto a ativacdo do musculo biarticular quanto os vastos.

A contribuicdo do VM foi proxima ao valor hipotético sugerido por Ruiter et al.
[85], que encontraram em média uma reducdo de 24% do torque apOs provocarem 0O
bloqueio vascular do VM. Se a contribuicdo do torque do VM néo fosse contabilizada no
presente trabalho, a reducdo do torque também seria préxima a encontrada pelos autores.

Zhang et al. [84] definiram as contribui¢Bes de carga relativas aos componentes do
QF pela relacdo EMG-forca e incluiram o VI por eletromiografia invasiva. Os valores
encontrados foram: 39,6 — 51,8% para o VI; 20,7 — 25,12% para o RF; 18,0 — 24,2% para o
VL; €9,5-12,2% VM de compartilhamento de carga. As diferencas entre os resultados do
estudo de Zhang et al. [84] e do presente estudo devem-se a fatores metodoldgicos. Zhang
et al. [84] normalizaram os sinais de EMG da contracdo voluntaria por sinais registrados
durante uma eletroestimulacdo. Quando um mdasculo é eletroestimulado ha inversdo do
principio de Henneman, pelo qual, inicialmente sdo solicitadas as fibras tipo | (lenta),
seguido do recrutamento das fibras tipo Il (rapida). Na eletroestimulacdo essa ordem é

invertida.
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Além disso, os eletrodos intramusculares no VI apresentam menor volume de
deteccdo e dificilmente representam a ativagdo global deste musculo [71]. O presente
estudo considerou, além do EMG, os parametros de arquitetura e a dindmica muscular.

Watanabe e Akima [72] observaram que a 40% da CVM a ativacdo do VL foi
significativamente maior que o VI. Os autores utilizaram o protocolo de eletrodos
superficiais para o VI, assim como utilizado no Modelo 1. Neste presente estudo, 0s
resultados ndo mostraram diferencas significativas entre os EMG’s normalizados de
nenhum musculo a 40% da CVM. Os sinais do VL foram registrados em diferentes regides
da coxa em cada um dos estudos. Isto pode explicar a diferenca encontrada entre os dois
trabalhos.

Os estudos com modelos tém mostrado que a inclusdo dos parametros de arquitetura
muscular € importante para a estimativa de forca. Pela relacdo ASTF-forca a maior
contribuicdo do VL era esperada. Os voluntarios deste estudo apresentaram em média 84,2
+ 13,9 cm?; 76,2 + 9.0 cm?; 64,5 + 9,5 cm%; e 31,6 + 4,0 cm? para o VL, VI, VM e RF,
respectivamente (VER APENDICE A). Este parametro foi estimado de acordo com a
metodologia descrita da literatura, que utilizou como alternativas imagens de US e
equac0es de regressao [26].

O torque medido e os torques estimados apresentaram correlagcdes positivas
significativas, mostrando boas estimativas de forca pelos modelos. Os percentuais de erro
encontrados neste estudo foram similares aos percentuais de outros estudos que utilizaram
US para estimar parametros nominais aplicados a um modelo EMG-driven. Os valores
descritos na literatura para 0 RMSE% do torque de flex&o plantar foram de 14.1+3.9% para
20% CVM e 11.33 + 1.98 para 60% CVM [26]. Para o quadriceps foram encontrados erros
de 10,8 £ 3,8 % para 20% CVM e 11,0 £ 4,9% para 60% CVM,

Neste estudo, tanto a ASTF quanto a TE aplicados ao modelo foram parametros
individualizados, com objetivo de determinar aos modelos uma forgca maxima préxima a
fisioldgica. Outra proposta testada foram as atribuicdes de diferentes bracos de momento
para cada um dos musculos de acordo com o angulo articular adotado no teste, diferente do
que ja havia sido proposto na literatura; em que o mesmo valor era utilizado para os quatro

musculos [26].
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No entanto, ha limitacbes que devem ser consideradas O AP adotado foi medido
com o membro em repouso. Para as estimativas de forca pelo modelo, o ideal é que a
entrada de AP seja representativa da angulacdo da fibra durante o comprimento 6timo do
masculo.

Apenas um nivel de forga foi investigado, 0 que ndo responde as demandas de
torque dos outros niveis de contracdo. Além disso, a contracdo adotada foi a isométrica,
enquanto nas atividades de vida diaria ha predominancia de contragfes concéntricas e
excéntricas.

A co-contracdo dos musculos antagonistas a extensdo do joelho, os isquiostibiais,
ndo foi verificada. Este agrupamento é composto por trés musculos dos quais apenas dois
tém protocolos definidos para eletromiografia superficial. Além disso, para a tarefa
requerida no presente estudo, seria necessario que os voluntarios se sentassem sobre 0s
eletrodos, o que causaria artefatos de movimento durante a execugio dos testes. E possivel
que as flutuagOes percebidas nos torques estimados pelo modelo sejam provenientes da co-
contracdo dos antagonistas.

Por dltimo, os sinais de entrada da dinamica de ativacdo foram registrados por
eletrodos em configuracdo bipolar. As alteragbes na distribuicdo espacial da ativacdo
muscular é um fato comprovado [95]. A técnica de EMG de alta densidade permite mapear
a ativacao eletromiografica de uma superficie maior do ventre muscular.

Watanabe et al. [50] utilizaram uma matriz de eletrodos de 64 canais para verificar a
distribuicdo espacial da ativacdo do RF durante a extensdo do joelho e a flexdo do quadril.
Os sinais registrados durante a contragdo submaxima de 40% ndo apresentaram diferengas
entre as regides distal, média e proximal para nenhuma das duas tarefas. Porém, acima
deste nivel, algumas diferencas puderam ser observadas.

Durante a contracdo subméxima de 60%, com o quadril flexionado, houve uma
ativagdo significativamente maior das fibras distais em relacdo as médias e proximais,
diferenca esta que ndo foi encontrada durante a extensdo do joelho. Em 80% da CVM
houve diferencas significativas entre as ativacGes das fibras das trés regides. No entanto,
com o joelho flexionado a diferenca foi encontrada apenas entre as regides distais e

proximais, em que as fibras distais apresentaram maiores niveis de ativagdo. I1sso comprova

51



que os eletrodos bipolares registram apenas a ativacao local, o que néo representa o padréo
global do musculo.

No caso do RF, o estudo do Watanabe et al. [50] mostrou que, até o nivel de
contracdo isométrica adotada no presente estudo, a distribuicdo espacial foi homogénea. No
entanto, esse padrdo pode ndo ocorrer com 0s demais musculos do QF. Por isso, para
futuros estudos, a técnica de multicanais podera aumentar a exatiddo do modelo EMG-

Driven por representar a ativacdo global de um musculo.
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Capitulo 8

Conclusao

Em conclusdo, os modelos EMG-Driven estimaram que o vasto lateral foi 0 musculo que
mais produziu torque para manter uma contracao sustentada de 40%. O reto femoral foi o
musculo que menos contribuiu para o torque extensor neste nivel de forca.

Os torques estimados tiveram de moderada a alta correlagdo com o torque medido,
provando que os modelos foram capazes de gerar boas estimativas de forca e, assim,
predizer o torque.

Embora ndo tenham ocorrido diferencas entre os percentuais de torques estimados
para 0 mesmo musculo pelas trés diferentes modelagens, a discordancia do Modelo 2 com
os demais modelos ndo permitiu assegurar se ha diferencas entre a contribuicdo do vasto
intermédio e o vasto medial.

A eletromiografia de superficie empregada para obter a ativacdo neural do vasto
intermédio ndo apresentou vantagens sobre a ativacdo estimada pela média do vastos
medial e lateral, ou pela equacdo de regressdo. Isto revela que, para estimativa deste
musculo, as formas mais praticas sdo bem aplicadas, como a média pelos vastos, por
exemplo, ao menos nos niveis de forca aqui considerados.

Os EMG’s normalizados apresentaram médias estatisticamente iguais, enquanto que
as contribuicbes de torques por cada um dos muasculos foram diferentes.
Consequentemente, as diferencas significativas encontradas entre o torque gerado pelos
masculos individualmente devem-se as diferentes caracteristicas biomecéanicas de cada um
deles.

Os proximos passos dos estudos aplicados a compreensdo do compartilhamento de
torque pelos masculos do quadriceps femoral é aplicar o modelo EMG-Driven em

populacbes com perfil variado e diferentes niveis de forca.
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Apéndice A

Estimativa da area de seccdo transversa
fisiologica

A.1 Medidas de angulo de penacdo e comprimento de fasciculo

do vasto intermédio, vasto medial e reto femoral.

As medidas de angulo de penacdo (AP) e espessura muscular (EM) do vasto intermédio
(VI), vasto medial (VM) e reto femoral (RF) (Figura A.1) foram feitas com o software
IMAGE J [89].

Figura A.1: Medidas realizadas com o IMAGE J [89] nos musculos vasto intermédio (V1) e reto femoral (RF)
na mesma imagem (a). Na figura abaixo, sdo mostradas as medidas no vasto medial (VM) (b). (AP = angulo

de penacéo; EM = espessura muscular).
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O comprimento de fasciculo (CFasc) foi estimado pela Equacao A.1, de acordo com
Blazevich et al. [96].

EM (cm)

CFasc (CTH) = m

(A1)

As médias e desvio-padrdo (DP) do AP e CFasc dos musculos foram apresentadas
na Tabela A.1.

Tabela A.1: Média + desvio-padrdo do comprimento de fasciculo (CFasc) e angulo de penacéo (AP)

CFasc (cm) AP (°)
Vasto intermédio 6,93£0,75 14,86 £ 2,05
Vasto medial 6,86 1,09 21,34 £2,50
Reto femoral 8,26 £ 1,06 18,03 £ 2,22

A.2 Medidas de angulo de penacdo e comprimento de fasciculo

do vasto lateral.

Para aquisicdo das imagens do vasto lateral (VL) foi empregado um equipamento de
ultrassom que possibilita gerar imagens panordmicas. Um goniémetro manual foi
posicionado com fulcro sobre o centro da patela e a haste fixa alinhada a reta desenhada
entre a espinha iliaca antero-superior e a borda superior da patela. A haste movel foi
deslocada lateralmente a 15°, angulo das fibras do VL em relagdo ao eixo do fémur [1].
Entdo, outra linha foi tracejada e um molde posto sobre esta linha serviu para manter o
alinhamento do transdutor sobre a regido de 50 a 70% do comprimento da coxa (Figura
A.2). As imagens foram obtidas em modo B panoramico, transdutor linear, frequéncia
central de excitacdo de 10 MHz, em eixo perpendicular a pele, sentido longitudinal,
mantendo uma velocidade constante. Este protocolo foi adaptado do trabalho de Noorkoiv
etal. [61].
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Figura A.2: O molde utilizado para manter o transdutor alinhado é identificado pela seta.

As medidas de AP e CFasc foram realizadas no IMAGE J [89]. O CFasc foi medido

sem extrapolacao ou estimativas trigonométricas, assumindo sua curvatura (Figura A.3).

Figura A.3: Angulo de penacio (AP) e Comptimento do fasciculo (CFasc) do misculo vasto lateral (VL). (VI

= vasto intermédio).

O CFasc médio encontrado foi de 7,71 £ 1,00 cm e o AP foi de 14,76 + 1,63°.
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A.3 Estimativa do volume muscular individual

O volume muscular do quadriceps femoral (QF) foi estimado de acordo com a metodologia
proposta por Miyatani et al. [60]. A equacdo de regressdo mdultipla aplicada foi a seguinte
(Equacéo A.2):

VMusc (cm®) = (MT x 361,733) + (1x 37,271) — 1687,216 (A2)

onde MT é a espessura entre a interface do tecido adiposo-musculo até a interface musculo-
0sso medida com ultrassonografia (Figura A.4) e 1 € o comprimento do membro medido do

trocanter maior a interlinha articular do joelho.

e W

TL cido. athpow .

¥ ctn fcmm al

£

intermeédio

e |
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Figura A.4: Imagem realizada a 50% do comprimento entre a trocanter maior e a interlinha articular do

joelho, na regido anterior da coxa direita. (RF = reto femoral; VI = vasto intermédio).

As proporgoes de volumes descritas por O’Brien et al. [42] (VL = 34%; VI = 28%);
VM = 24%; e RF = 14%) foram utilizadas para calcular o volume de cada musculo do QF.

Os volumes encontrados foram apresentados na Tabela A.2.
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Tabela A.2: Tabela de volumes calculados para o quadriceps femoral e seus componentes.

Volume (cm”)

Quadriceps femoral 1946,61 + 215,55
Vasto lateral 661,85 = 73,28
Vasto intermédio 545,05 + 60,35
Vasto medial 467,19 £ 51,73
Reto femoral 272,53 £ 30,17

A.4 Caélculo da area de seccédo transversa fisiologica

A érea de seccdo transversa fisioldgica (ASTF) foi estimada conforme a equacéo

proposta por Lieber [6] (Equacdo A.3):

VMusc (cm?) x cos. AP(°)

ASTF (em?) = CF (cm) (A3)

Onde CF é o comprimento de fibra muscular.

O CF foi substituido pelo CFasc, pois todas as fibras estdo conectadas dentro de um
fasciculo. Assim, um fasciculo representa suas fibras funcionalmente [61]. As ASTF’s

foram disponibilizadas na Tabela A.3.

Tabela A.3: Tabela das areas de secgéo transversa fisioldgica (ASTF) do quadriceps femoral e seus componentes.

ASTF (cm?)
Quadriceps femoral 256,86 + 27,40
Vasto lateral 84,26 £ 13,93
Vasto intermédio 76,41 + 9,05
Vasto medial 64,51 £ 9,58
Reto femoral 31,67 +4,03

71



Referéncia Suplementar

[96]BLAZEVICH, A., GILL, N., BRONKS, R., NEWTON, R. “Training-specific muscle
architecture adaptation after 5-wk training in athletes.” Medicine and science in
sports and exercise, v. 5, n.12, p. 2013-2022, 2003.

72



Apéndice B

Estimativa da tensao especifica

Para estimar uma tensdo especifica (TE) individualizada foi proposta um calculo a partir do

torque maximo (Tmax) Medido para cada voluntario (Equagéo B.1 - 5):

Tnax (N.m) = F°™ (N) x BF (m) (B.1)

Onde a F" é a forca maxima muscular isométrica e o BF € o brago de forca.
Considerando que:

Fom (N) = ASTF (cmz) xTE (Pa) (B 2)

Trnax (N.m) = ASTF (m?) x TE (N/m?) x BF (m) (B.3)

O Tmax do quadriceps € calculado da seguinte forma:

Tmax (N.m) :[(ASTFV[ (m?) x BFy; (m)) + (ASTFy, (m?) x BFy, (m)) + (ASTFvm (m?) x
BFvm (m)) + (ASTFRF (mz) X BFgrr (m)]X TE(N/mZ), (8.4)

TE (N/m?2) = Twmax (N.m) / [(ASTFvr (m2) x BFyi (m)) + (ASTFy, (m2) x BFy, (m)) +
(ASTFVM (mZ) x BFvy (m)) + (ASTFRF (mZ)XBFRF (m)], (8.5)

O BF de cada musculo do QF foi extraido do modelo Both Legs do Opensim [97],

da curva angulo articular — brago de forga a 90° de flex&o do joelho (Tabela B.1).
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Tabela B.1: Bragos de forca individuais dos musculos do quadriceps femoral.

Vasto lateral Vasto intermédio Vasto medial Reto femoral

Braco de forca (m) 0,028 0,028 0,029 0,027

Com o calculo, foi encontrada uma TE média de 46,25 + 8,62 N/m?.

Referéncia Suplementar

[97]DELP, S.,, ANDERSON, F., ARNOLD, A., LOAN HABIB A. JOHN, C,
GUENDELMAN, E., T HELEN, D., “Opensim: Open- source software to create
and analyze dynamic simulation of movement.” IEEE Transactions on Biomedical
Engineering, v. 54, pp. 1940 — 1950, 2007.

74



