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ESPASTICIDADE NO TESTE DE PENDULO: UM ESTUDO POR MEIO DE
SIMULACAO PREDITIVA COM SCONE

Contexto: A espasticidade é um fenbmeno composto por aspectos neurais e
biomecénicos que implicam diretamente na qualidade de vida dos individuos
acometidos. O teste do péndulo € um teste de facil execucdo e que pode
proporcionar informacdes sobre o individuo com espasticidade. Na modelagem,
€ possivel explorar aspectos mecanicos e neurais do fendbmeno espastico com
modelos neuromusculares. A hipotese do controle de referéncia pode ser
utilizada como fonte teérica para fundamentar um controlador neural capaz de
explicar como o sistema nervoso central adota referéncias durante a
movimentac&o. Objetivo: Investigar a modulacéo do RTE, e se esta € capaz de
reproduzir padrdes espasticos na cinematica do teste de péndulo. Materiais e
métodos: Um modelo biomecanico adaptado ao teste de péndulo (posicédo
sentada, com o tronco inclinado e MID suspendido) foi utilizado no software
SCONE. Esse modelo conteve 8 musculos do tipo Hill por perna, foram testados
0s principais responsaveis pela extensao do joelho (Ms. Reto Femoral e Vasto
Lateral). Para os testes, foram realizadas 18 simula¢cdes com finalidade de
encontrar uma funcéo custo para o processo de otimizacéo de limiares reflexos
do RTE e posterior alteracdo manual destes. Resultados: O modelo foi capaz
de reproduzir uma cinematica saudavel com index de relaxamento acima de 1.6,
foi capaz de encontrar valores de limiares reflexos condizentes com a hipétese
de controle de referéncia. Para a simulacdo da condicao de espasticidade, pode-
se identificar que alterando os limiares apenas do musculo Reto Femoral pode-
se reproduzir a dindmica de um teste patolégico. Conclusdes: Observou-se que
alteracoes dos limiares do RTE apenas para o M. Reto Femoral reproduziram
uma cinematica de teste espastico. Além disso, a exploracdo das fun¢cdes custo
disponiveis apontaram que a medida de consumo energético metabdlica foi a
indicada para o processo de otimizacao.

Palavras-chave: Controle Referencial. Modelagem. Espasticidade. SCONE.



SPASTICITY IN THE PENDULUM TEST: A STUDY THROUGHT
PREDICTIVE SIMULATION WITH SCONE

Context: Spasticity is a phenomenon composed of neural and biomechanical
aspects that directly impact the quality of life of affected individuals. The
pendulum test is an easily executable test that can provide information about
individuals with spasticity. In modeling, it is possible to explore the mechanical
and neural aspects of the spastic phenomenon with neuromuscular models. The
reference control hypothesis can be used as a theoretical basis to support a
neural controller capable of explaining how the central nervous system adopts
references during movement. Objective: investigation of RTE modulation, and
whether it was able to reproduce spastic patterns in the pendulum test
kinematics. Materials and methods: A biomechanical model adapted to the
pendulum test (sitting position, with inclined trunk and suspended MID) was used
in the SCONE software. In this model, 8 Hill-type muscles per leg were present,
with the main responsible for knee extension (Rectus Femoris and Vastus
Lateralis) being tested. For the tests, 18 simulations were performed, with the
purpose of finding a cost function for the optimization process of reflex thresholds
of RTE, for subsequent manual alteration of these. Results: The model was able
to reproduce healthy kinematics with a relaxation index above 1.6, with reflex
threshold values consistent with the motor control hypothesis used being found.
For the simulation of the spasticity condition, it was possible to identify that by
altering the thresholds only of the Rectus Femoris muscle, the dynamics of a
pathological test could be reproduced. Conclusions: It was observed that
alterations of RTE thresholds only for the Rectus Femoris muscle reproduced a
spastic test kinematics. In addition, the exploration of available cost functions
indicated that the measure of metabolic energy consumption was suitable for the
optimization process.

Keywords: Reference Control. Modeling. Spasticity. SCONE.



1 INTRODUCAO

As lesbes neuroldgicas podem ocasionar condi¢des de incapacidade de
acordo com a sua gravidade e severidade, desencadeando diversas sequelas
(motoras ou cognitivas) que podem impossibilitar ou dificultar as tarefas de vida
diarias (AVDs). De acordo com a Organizacdo Mundial da Saude (OMS), as
afeccdes neurologicas séo classificadas de acordo com o impacto na vida do
sujeito, sendo relativas a morte direta ou aos anos de vida impactados pela
doenca em comparacao a uma condi¢do saudavel (OMS, 2006).

Estatisticas desenvolvidas pela OMS (WHO, 2006) demonstram uma
forte tendéncia ao aumento da incidéncia de doencas neurolégicas até o ano de
2030, atribuindo as doencas cerebrovasculares, o percentual de 4% dos casos
totais, relativos a patologias em ambito global. Dentre as doencas
cerebrovasculares a que possui maior incidéncia é o acidente vascular cerebral
(AVC), acometendo um percentual de 9,5% da populacdo mundial apds os 60
anos de idade (WHO, 2006). Esses dados indicam um aumento do niumero de
casos que cursam com esse tipo de desfecho incapacitante e que necessitam
de atencéao.

Em ambito clinico, sdo avaliados os niveis de incapacidade dos
pacientes pés AVC levando em conta as principais sequelas desenvolvidas pos-
evento vascular, podendo ser identificados casos de hemiplegia ou hemiparesia.
Na hemiplegia ocorre a perda de movimento do membro acometido e na
hemiparesia 0 movimento apresenta-se prejudicado. Ambos os casos decorrem
de alteracbes nas vias sensorio-efetoras envolvidas no processo de leséo
cerebral, e podem estar acompanhados de debilidade, fadiga, clonia e padrdes
de contracdo discinérgicos (DRESSLER et al, 2018). Dentro de padrées de
contracdes discinérgicos, a espasticidade aparece como uma das sequelas
motoras com a maior taxa de incidéncia com 42% dos casos desenvolvendo o
guadro passados 0s primeiros 6 meses apos a lesdo (URBAN et al, 2010).

A espasticidade pode ser definida como uma alteracdo das vias reflexas
miotendinosas, velocidade dependentes, que geram contracdo muscular
involuntaria (LANCE, 1980). Para os clinicos ela pode ser explicada como uma

resisténcia muscular anormal ao arco de movimento durante a movimentacao



passiva, que resulta em uma dificuldade do paciente em realizar a movimentacao
de forma controlada (DRESSLER et al, 2018).

A fisiopatologia da espasticidade esta relacionada, em diversos estudos
(SHEEAN et al, 2002; THIBAUT, 2013; BURKE et al, 2013), com a afec¢éo dos
tratos nervosos que descendem do cortex para a medula. Nos tratos nervosos,
sdo reguladas fontes de controle de movimentos voluntarios por parte dos
ndcleos basais, e traduzidas as informac6es por meio de influéncia da
modulacgédo dos reflexos motores no trato corticoespinhal (SHEEAN et al, 2002).
Em casos patoldgicos, a espasticidade é atribuida a um funcionamento “errébneo”
ou “desorganizado” da ativagdo muscular, considerando os inputs provenientes
dos sistemas supraespinhais, fator este que demanda uma certa atencao dos
profissionais que objetivam contribuir para um processo de reabilitagdo de
funcdes e promoc¢ao de autonomia.

Os achados nos testes funcionais que buscam avaliar a espasticidade
podem fornecer informacdes sobre os mecanismos subjacentes, relacionados a
fisiopatologia da espasticidade. A hiperreflexia que acompanha a espasticidade
pode permear aspectos da vida diaria de pessoas acometidas acarretando certo
grau de incapacidade funcional (SHEEAN, 2002).

Em revisdo de Biering et al. (2013) sdo levantados os métodos de
avaliacdo da musculatura espastica, sendo propostos trés grupos de
procedimentos: métodos clinicos, biomecanicos e eletrofisiolégicos. O primeiro
grupo diz respeito as escalas de avaliacdo clinica, amplamente utilizadas por
profissionais na busca pela graduacéo da severidade espastica. As duas escalas
mais utilizadas sdo a Escala Modificada de Ashworth (EMA) e a Escala
Modificada de Tardieu (EMT) com ampla aplicabilidade em estudos e no
ambiente clinico. Ambas exigem treinamento do aplicador para entendimento
das possiveis variaveis que podem influenciar nos resultados, como
temperatura do ambiente, tipo de atividade pré-teste, estado emocional, estado
geral de saude, nivel de relaxamento.

No grupo dos métodos eletrofisiolégicos, a eletromiografia (EMG)
aparece como um dos métodos mais fidedignos na avaliacdo da atividade
muscular espastica, uma vez que a resposta mecanica do musculo, em certo
ponto, € correlacionada ao sinal elétrico produzido por esse mesmo musculo

(BIERING et al, 2013). Porém, a aplicagdo desse método demanda atencdo com



relacéo a: posicionamento dos eletrodos, resisténcia da pele, atrofia muscular,
gordura subcutdnea; assim como requer um aparato especifico para
mensuragoes.

Dentre os métodos de mensuracdo biomecanicos, o teste do péndulo
apresenta facil aplicabilidade e medidas quantitativas para avaliacdo da
musculatura espastica. Nesse teste consideram-se as oscila¢cdes passivas do
membro inferior, com énfase na avaliacdo da espasticidade na musculatura
extensora do joelho (FOWLER et al, 2000). A relagdo entre o valor angulo do
joelho obtido na primeira oscilagcdo e o seu valor de repouso indicam o grau de
severidade da lesé@o similar ao apresentado na EMA, porém, realizada de forma
nao subjetiva.

Estudos com individuos acometidos por lesdes neurolégicas sao
complexos. Independentemente da area cerebral afetada durante o evento, as
lesbes apresentam particularidades que se manifestam de forma distinta em
cada pessoa,. Estudos como os de He et al. (1997), He et al. (1998) e Koo et al.
(2008), propuseram uma abordagem da espasticidade por meio da modelagem
matematica e computacional utilizando o teste de péndulo. Nesses estudos, é
possivel identificar uma forma plausivel de avaliacdo, na qual os autores
buscaram explorar um teste clinico simples modelando um sistema
neuromuscular. Com uma tarefa passiva, representaram a dinamica muscular
(por meio de atuadores do tipo Hill), o pool de motoneurdnios, os torques
reflexos, os ganhos reflexos e as taxas de disparo do pool de motoneurénios.
Devido a complexidade dos sistemas supraespinhais, 0s autores assumiram
para estes sistemas premissas de atuacao constante.

Com base na mesma linha de raciocinio, outros pesquisadores, como
Fee and Fouds (2004) e De Groote et al. (2018), também investiram em estudos
de modelagem empregando o teste do péndulo. Porém, nesses estudos foram
adicionadas taxas de ativac&o neurais para representacao de limiares reflexos,
investigacdo de vias aferentes do tipo la, e introducdo de conceitos (como
“rigidez de curto alcance”) para interpretacdo do teste em condi¢cBes diferentes.
A insercdo desses parametros permitiu novas analises das contribuicbes de
componentes neurais e biomecéanicos na cinematica do teste.

Todavia, mesmo estes estudos trazendo grandes avangos na

investigacdo das propriedades neuromusculares alteradas, a grande maioria



atribui espasticidade a uma alteracdo da modulacéo dos ganhos reflexos e das
taxas de disparo dos fusos neuromusculares, e nédo explicita a forma de atuacéo
do SNC nessas estruturas (JANSEN et al, 2014; WANG et al, 2017; DE
GROOTE et, 2018). Sendo assim, é necessario a investigacdo de uma forma de
modelagem que explore os mecanismos supraespinhais atribuidos ao processo
de espasticidade.

Feldman (2015) prop6s uma forma de representar o0 sistema
supraespinhal por meio de uma hipétese denominada Controle Referencial. Com
base em experimentos, essa hipétese sugere (Levin et al. 2000; Musampa et al.
2007; Calota et al. 2008; Mullick et al. 2013) que o SNC atua utilizando uma
forma paramétrica de controle estipulando limiares do reflexo tdnico de
estiramento (RTE) para o recrutamento dos motoneurénios (MN). Ou seja, nessa
abordagem, o SNC é capaz de alocar valores de limiares do RTE especificos
para recrutamento de fibras musculares de acordo com a demanda da tarefa
desejada. Nessa abordagem, os musculos apresentam-se em condicdo de
contracao ou relaxamento, com suas principais referéncias nos comprimentos
musculares e nos limites articulares envolvidos no movimento (FELDMAN,
2015).

Em estudos como TURPIN et al. (2016) e TURPIN et al. (2017), séo
aplicados os conceitos relativos a hipétese, considerando a condi¢cdo do pos-
AVC. Demonstrou-se que as modulacfes dos mecanismos reflexos do RTE
podem ser mapeadas através de pontos especificos de equilibrio entre as
referéncias de comprimento muscular e limite articular. Turpin et al. (2017)
sugere que as alteracdes do reflexo tonico de estiramento e o ganho do reflexo
de estiramento fornecem diferentes tipos de informacbes sobre o reflexo de
estiramento e as estruturas supraespinhais na musculatura espastica.

Ainda nessa perspectiva, Feldman (2015) propde que em casos de leséo
neurolégica podem existir alteraces da modulacdo dos limiares reflexos, que
por consequéncia realizariam um processo de ativacdo erréneo e limitariam a
amplitude articular por uma contracao precoce.

A ideia de que o principal mecanismo responsavel pela espasticidade
seria a modulagao “errébnea” dos limiares do RTE, proposta por Feldman (2015),

contrasta com os achados de alguns estudos de modelagem espastica (HE et al



1997, HE et al 1998 e KOO et al 2008) que atribuem as altera¢des principalmente
aos ganhos reflexos e ndo consideram que haja alteracdes nos seus limiares.

Porém, até nosso conhecimento, nos trabalhos realizados por Feldman
(2015) e Turpin et al. (2017) os musculos séo investigados de forma agrupada
ou estabelecendo relagdes de ativagcdo entre agonistas e antagonistas. Assim,
fica em aberto a questédo de como alteracéo dos limiares dos musculos de forma
individualizada poderia influenciar no comportamento da espasticidade.

Nesse cenario, este trabalho de mestrado teve por finalidade a
investigacdo da modulacdo do RTE, e se esta modulacdo seria capaz de
reproduzir padrées espasticos na cinematica do teste de péndulo, considerando
musculos individuais.

Para responder essa pergunta, os softwares OpenSim (SETH et al.,
2018) e SCONE (GEIJTENBEEK, 2019), destacam-se como ferramentas de
simulagdo de movimento e analise neuromusculoesquelética, que permitem
modelagem realistica do teste escolhido. Ambos os softwares possuem modelos
biomecanicos preexistentes, com dados genéricos de referéncia disponiveis em
suas bibliotecas, possibilitando a edicdo destes para as analises de interesse.
Essas ferramentas permitem a extracado de informacdes relativas a dinamica
muscular, os niveis de ativacéo e a contribuicdo muscular individual, que podem
ser aplicadas em estudos que buscam entender desfechos neurologicos nas
representacbes de marcha agachada e distirbios de marcha pés AVC (DE
GROOTE et al, 2018; BRUEL et al, 2020).

Além das atribuicdes apontadas, o software SCONE possibilita ainda a
obtencdo de parametros por meio de otimizacdes com funcdes custo. Tais
funcdes custo, possibilitam a reducéo de erros durante os ajustes de parametros,
por meio de processo de tentativas programadas por algoritmos pré-
selecionados. As tentativas buscam a melhor combinacédo para encontrar o valor
minimo da funcao de custo, representando o potencial do algoritmo para reducéo
de erros.

Em estudos biomecéanicos considera-se para emprego da funcdo custo,
aspectos fisiologicos que podem penalizar um determinado objetivo de
movimento (K. VEERKAMP et al, 2021). Sendo o teste de péndulo uma tarefa
assumida como inteiramente passiva, sem um objetivo especifico, ndo existiam

funcdes custo para realizacao desta tarefa especificamente. Este fato levantou



outra questao: qual seria a melhor funcéo custo para representagao de um teste
de péndulo saudavel?

Algumas das funcbes de custo existentes propde a utilizacdo de
conceitos de reducédo de gasto energético muscular (UMBERGUER et al, 2003;
WANG et al, 2012; UCHIDA et al, 2016) e de resisténcia muscular
(CROWNINSHIELD et al, 1981). Para essas func¢des, sao impostas condi¢cdes
para obtencdo de parametros de simulagdo que minimizam o gasto energético
muscular, dependente da tarefa. Portanto, considerando a movimentagao
passiva do teste, supds-se que a resisténcia muscular ou o0 gasto energético
poderiam ser empregadas como fungdes custo.

Entretanto, as bibliotecas do software disponibilizam trés possiveis
funcdes custo com base em resisténcia muscular e gasto energético metabdlico.
Devido a uma potencial variabilidade nos resultados entre essas fungdes, uma

comparacao entre elas fez-se necessaria.



1.1 OBJETIVO GERAL
Verificar se somente a alteracdo da modulacao do limiar do reflexo ténico
de estiramento é capaz de produzir espasticidade em um modelo realista, multi

muscular, durante o teste do péndulo, usando o simulador SCONE.

1.1.1 OBJETIVO ESPECIFICO N°1
Identificar a func&o custo mais adequada do otimizador do SCONE para
reproducao dos resultados do teste do péndulo em uma condicao saudavel.

1.1.2 OBJETIVO ESPECIFICO N°2
Determinar quais combinacgdes e alteracdes de limiares do RTE durante
o teste do péndulo representam um comportamento compativel a uma condi¢cao

de espasticidade.



2 REVISAO DA LITERATURA

Nesse capitulo, serdo apresentados 0s conceitos que fornecem
embasamento as simulagfes da espasticidade propostos nos objetivos. Serdo
explicadas as bases fisiol6gicas presentes na literatura que possibilitam levantar
hip6teses sobre a espasticidade. Em seguida, serd apresentada a abordagem
de controle motor utilizada para representacédo do sistema referencial do
controlador neural. Por fim, serdo explicadas as ferramentas de andlise
biomecanica utilizadas na elaboracdo do projeto, traduzindo as informacdes

fisiolégicas em ambiente computacional.

2.1 ORGANIZACAO DO SISTEMA NEUROMUSCULOESQUELETICO

Dentre as capacidades mais fundamentais do ser humano, 0 movimento
destaca-se como uma das mais formidaveis e complexas. Ao longo dos anos, o
movimento humano aperfeicoou-se de certa forma, que permite ao individuo
construir, esculpir, pintar e desempenhar atividades complexas de forma simples
e organizada. Muito se atribui aos musculos a capacidade de realizacdo de
movimento. Entretanto, eles ndo séo os Unicos envolvidos nesta dinamica, visto
a necessidade de um complexo sistema integrado de comando/execucdo de
tarefas. Esses sistemas seriam responsaveis por planejamento, controle,

ordenacéo e efetuacéo da tarefa (LENT, 2010).

A complexidade do movimento humano vem motivando estudiosos como
Leonardo da Vinci, Bernstein (1967) e Vivian Hill (1990) a investigar e “organizar’
o entendimento sobre o movimento de forma a compreender as estruturas
envolvidas no processo. Atualmente, o conceito de hierarquizacdo do movimento
rege estudos de controle motor na tentativa de explicar qual o papel das
estruturas e qual o seu nivel de importancia para o movimento, pois, nesse
sistema hierarquico, os musculos seriam apenas os efetores finais (LENT, 2010;
TING et al, 2007).

Os sistemas responsaveis pelo planejamento, controle e ordenacgéo, sao
compostos por estruturas do sistema nervoso central (SNC) e do sistema
nervoso periférico (SNP) (figura 1). Os ordenadores, por exemplo, sdo 0s

motoneurdnios responsaveis pelo tramite da informacdo advinda do cortéx



motor, talamo, cerebelo e tronco encefalico aos efetores musculares e vice-versa
(ELIAS et al, 2018).

Estruturas

Supraespinhais
. Cortex motor

. Talamo

= Cerebelo
= Tronco cerebral

Tratos ascendentes e
descendentes

Interneurdnios medulares

Axdnios Eferentes

Axonios Aferentes

Unidade Musculo- tendinea

Proprioceptores
{Fuso neuromuscular e 0OTG)
:
Dindmica Articular - ]

Figura 1: Organizacao dos niveis hierarquicos do movimento observado, com a representagao
de estruturas coordenadoras e planejadoras (estruturas supraespinhais), ordenadoras
(motoneurbnios y e a) e os efetores finais (unidade musculo-tendinea), responsaveis pelo
movimento observado. FONTE: adaptado de Elias et al (2018).

Os musculos e 0s motoneurdnios sdo responsaveis por movimentos
simples, os denominados reflexos simples. Os reflexos simples manifestam-se
por circuito de retroalimentagcdo fechado entre os 6rgdos proprioceptivos e 0s
motoneurdnios, com uma velocidade de resposta rapida o suficiente para que



nado haja interagdo com os “planejadores e coordenadores” do SNC,
apresentados na figura 1 como estruturas supraespinhais (LATASH, 2008;
LENT, 2010). Essa caracteristica, define esse tipo de movimento como um
movimento involuntario, ou seja, sem que haja intencao do individuo em realiza-
lo.

Portanto, os movimentos podem ser simples ou complexos, dependendo
da necessidade do individuo. Essa informacdo acaba sendo de extrema
importancia, pois os sistemas de coordenacao e planejamento séo envolvidos
em movimentos mais complexos como 0s movimentos voluntarios. A exemplo,
podem ser citadas diversas tarefas cotidianas, como apanhar um copo de agua,
caminhar, falar entre outras. O sistema neuromotor é eficiente o bastante para
garantir que o individuo tenha autonomia ao realizar suas tarefas diarias, porém,
caso haja algum déficit em alguma parte desse sistema é possivel que se perca
essa capacidade. Ou seja, se uma lesdao nos centros “planejadores e
coordenadores” do movimento nédo levar o individuo a Obito, grandes séo as
chances de provocar uma limitagdo motora que impacte na sua autonomia.

Um exemplo de estudo que explora o envolvimento de estruturas
supraespinhais é o proposto por Reimann e Schoner (2017), que integram 0s
mecanismos de controle e postura a um sistema que considera as modulacfes
do reflexo tbnico de estiramento (RTE). Nesse momento, € importante a
definicdo do conceito do RTE, justamente por este se tratar de um reflexo
polissinaptico que é atribuido a uma contracdo muscular sustentada em resposta
ao alongamento lento ou a manutencdo do musculo a um novo comprimento
mais alongado (figura 2) (LATASH, 2008). Logo, o RTE é um reflexo, passivel
de modulacdo do SNC que gera ou ndo contracdo sustentada através da co-
ativacao entre motoneurodnios alfa e gama e da atividade em niveis de inibicdes
pré-sinapticas (LATASH, 2008).
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Figura 2: Representacéo do nivel de estiramento muscular dependente do nivel de integracéo
neuronal requisitada, com transicdo do reflexo fasico para o reflexo ténico de estiramento pela
manutencdo e aumento da ativacdo muscular. A reposta muscular depende do nivel de ativagéo
dos motoneurdnios gama (y MN) que normalmente apresentam mudancas e, sua ativacdo com
0 0s motoneurdnios alfa (a MN): a-y co-ativagdo. A resposta muscular também depende dos

niveis de inibicdo pré-sindpticos (Pre-S). Fonte: Latash, 2008.

A modulacdo do RTE tem sido ponte para investigacfes de possiveis
intervencbes das estruturas supraespinhais, e até mesmo conceito central de
hipéteses que tentam explicar as formas de movimentacdo voluntaria para
condi¢cBes saudaveis e patologicas (FELDMAN, 2015).

Porém, entender como o SNC seleciona os padrbes de ativacdo e a
configuracdo muscular para realizar tarefas ainda € um desafio emblematico no
campo do controle motor, referido como problema de redundéancia motora
(LATASH, 2008). Apoia este conceito, a consideragao que o corpo humano
apresenta em torno de 630 musculos, divididos pelos 244 graus de liberdade

distribuidos pelas articula¢des, que em uma estimativa permitem identificar uma



razdo de 2,6 muasculos por grau de liberdade articular (PRILUTSKY,
ZATSIORSKY; 2002).

2.2 A HIPOTESE DO CONTROLE DE REFERENCIA

Em 1960, o Dr. Anatol G. Feldman criava uma hipotese chamada hip6tese
do ponto de equilibrio, atualmente descrita como hipétese do controle de
referéncia (FELDMAN, 2015). Essa hipo6tese considera que o SNC adota pontos
de referéncia articular, a partir de informacdes aferentes do comprimento
muscular para modular limiares do RTE, e consequentemente “prescrever” a

dindmica de movimento.

Cada mdsculo possui um comprimento, determinado pela origem e
insercdo Ossea, que direcionam o vetor de atuacdo do musculo quando em
contracgdo na articulagdo. O movimento articular também possui suas restrigoes,
de acordo com os processos 0sseos, que definem os limites angulares e a
amplitude de movimento de cada articulacdo (HALL, 2011). Nesse sentido,
Feldman propde o conceito de “faixa biomecanica”, que é a faixa de valores
delimitada por estruturas puramente anatdémicas. Como exemplo a configuracéo
0ssea, ligamentar e tendinea, quando os musculos ao redor da articulacao estéo

totalmente relaxados.

Para os aspectos neurais, levando em conta o0 exposto no capitulo
anterior, existem diferencas claras entre a movimentacdo involuntaria e
voluntaria, no que diz respeito ao envolvimento de estruturas
anatomo/fisiolégicas. Para Feldman (2015), o Unico meio de interacdo do SNC
com os musculos, é feita por meio das modula¢cdes do RTE pois, de acordo com
este limiar, o musculo é capaz de exercer forca no processo de contracéo
muscular. Dessa forma, ele estipula o conceito de faixa de limiares, que é relativo
a variacdo de limiares dependentes do comprimento muscular, ao qual o
musculo pode produzir forca ou ndo, de acordo com a sua referida faixa

biomecanica.



Diante disso, o0 esquema da figura 3, tenta ilustrar como esse sistema de
referéncia funciona, levando em consideracao as definicdes de Feldman (2015),

sobre a faixa biomecanica e a faixa de limiares.

Faixa biomecénica

T
Faixa de Limiar

'd
p > »
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Figura 3: Esquema do controle referencial de acordo com as faixas biomecéanicas (em verde) e
de limiares (em vermelho). Fonte: adaptado de Feldman (2015).

De acordo com a figura 3, € possivel observar que o individuo possui uma
faixa biomecanica, representada como o arco de movimento do cotovelo. Nesse
sistema de referéncia (figura 3), os musculos exercem funcdo para que seja
possivel fletir ou estender o cotovelo. Entretanto, para que o musculo esteja
ativado o SNC precisa encontrar “valores” de limiares do RTE que estejam dentro
ou fora da faixa biomecanica, definindo sua faixa de limiares (LATASH, 2008;
FELDMAN, 2015).

Por exemplo, ao considerar o musculo biceps braquial, pode-se dizer que
esse musculo possui funcao de flexionar o cotovelo, porém, apresenta niveis de
producéo de forca relacionado a sua disposicao/recrutamento de fibras ao longo
do arco de movimento. O SNC se encarrega, portanto, de posicionar os valores
de limiares do RTE de acordo com o que se necessita desse musculo. Da mesma
forma, para que seu antagonista tenha funcdo de estender o cotovelo, o SNC
precisa posicionar o limiar do musculo biceps fora da faixa biomecanica, de

modo a torna-lo inativo, sem imposicdo de resisténcia ao movimento.

Ao adotar esse sistema de referéncia, é possivel representar condicbes
patolégicas como a espasticidade (LATASH, 2008; FELDMAN, 2015), seguindo



a mesma linha de raciocinio. O esquema da figura 4 exemplifica como isto é

possivel.
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Figura 4: Esquematizacéo de comando referencial para condi¢gdes neurolégicas, onde é possivel
identificar as zonas de espasticidade (em vermelho) e fraqueza (em cinza), exemplificando as
reducdes dos limiares tanto no limite inferior, guando no limite superior da faixa biomecénica (em
verde). Fonte: adaptado de Feldman (2015).

Trazendo essa definicdo de espasticidade como uma desordem de
movimento velocidade dependente para a hipétese do controle referencial,
Feldman assume que ao realizar o movimento, o SNC de alguma forma perde a
referéncia e modula erroneamente o RTE, produzindo uma zona descrita como
“zona espastica” (Figura 4) (LATASH, 2008; FELDMAN, 2015), onde o musculo
€ incapaz de chegar ao seu posicionamento de relaxamento (em sua posi¢ao de

maximo alongamento).

Na relagcéo inversa, também existe a zona de fraqueza muscular, por ndo
ocorrer o recrutamento total das fibras musculares. Considera-se nesse caso,
gue o SNC nao consegue adotar “valores” de limiares do RTE que possibilitem
a contracéo de todas as unidades contrateis disponiveis, alcangando o maximo
encurtamento muscular (LATASH, 2008; FELDMAN, 2015).



A hipétese do controle referencial vem sendo motivagdo de estudos
experimentais (TURPIN, 2016; TURPIN, 2017) que investigam condi¢oes
neuroldgicas como o AVC e a capacidade de controle de movimento dos
individuos acometidos. Tais estudos apontam que a modulacdo reflexa dos
individuos avaliados difere quando em movimentacdo voluntaria e
movimentacao passiva, atribuindo essa diferenca ao limiar reflexo do RTE. Além
disso, os autores ainda explicam que o limiar do RTE e o ganho reflexo fornecem

informacdes diferentes sobre as informacgdes provenientes do SNC.

No contexto da modelagem matematica, a hip6tese é atrativa por atribuir
uma simplificacdo dos comandos descendentes do SNC, como é exposto no
estudo de Reimann e Schoner (2017), que investigaram as modulacdes dos
limiares do RTE para a tarefa de manutencéao de equilibrio na posicéo ortostatica.
Outro exemplo de implementacdo da hipétese em ambiente computacional é
visto no trabalho de Kistemaker et al. (2006), que utiliza a quantificacdo do
comando descendente, correlacionando-o com o feedback do comprimento e
velocidade da contracdo muscular do modelo proposto. Foi somada ainda a
informagéo sensorial dos fusos neuromusculares ao processo de eferéncia,

importantes na modulacao reflexa.

2.3 MECANISMOS DA ESPASTICIDADE

No topico anterior, foi mencionada a capacidade do SNC em adequar as
respostas motoras e em coordenar as distintas estruturas responsaveis pelo
movimento. Quando ocorre uma lesdo nas estruturas encefalicas pode ocorrer
alteracao do comando proveniente do SNC para a realizacdo de tarefas. No caso
de lesBes do neurbnio motor superior, uma das sequelas motoras mais comuns
€ a espasticidade.

A espasticidade foi primariamente descrita por Lance em 1980 como uma
“‘desordem motora caracterizada por um aumento do reflexo ténico de
estiramento (RTE), com hiperexcitabilidade dos reflexos de estiramento
velocidade dependentes”. Essa definicdo, por mais ampla que seja, ainda
expressa o0 que € conhecido sobre a espasticidade e seus mecanismos. Alguns
autores afirmam que existem trés estruturas encefalicas que quando lesionadas,
podem ser responsaveis pelo desenvolvimento dessa sequela. Seriam elas: o

tronco encefalico, o cértex cerebral e a medula (BIERING et al, 2006).



Porém, existe dificuldade em definir os mecanismos fisiopatoldgicos da
espasticidade. As caracteristicas da espasticidade diferem quando em
movimento e em repouso, o que torna dificil a mensura¢éo do ténus aumentado,
principal dado clinico. Também é dificil representar esta condicdo em estudos
gue busquem a compreensédo do fendmeno (BURKE et al, 2013).

No AVC, a prevaléncia no desenvolvimento da espasticidade é frequente,
conforme estatisticas expostas por Burke et al. (2013), que mostraram o
aparecimento da sequela em 25% dos pacientes avaliados ap0s as seis
primeiras semanas de lesdo. Além disso, o0 autor ainda aponta que nao existe
prevaléncia de acometimento entre membros. Os pacientes avaliados
apresentaram espasticidade na articulacdo do cotovelo (79%), punho (66%) e
tornozelo (66%). Isso demonstra que o fendbmeno de espasticidade clinicamente
apresenta sua forma de manifestacdo distinta de um paciente para outro de
acordo com a caracteristica de sua leséo (THIBAUT, 2013).

Ainda assim, por se tratar de uma desordem que acomete 0s centros
planejadores, coordenadores e executores de comando, muitas hipoteses sobre
0S mecanismos de excitacao e inibicdo dos motoneurdnios sao levantadas. Por
esse motivo, muitos estudos cogitam que existam trés razfes para o surgimento
do processo de aumento de tbnus na espasticidade: 1) alteracdo dos inputs
sensoriais dos motoneurdnios; 2) alteracdo dos circuitos reflexos afetando a
excitabilidade dos motoneurénios e 3) alteracdes das propriedades intrinsecas
dos motoneurdnios (BURKE et al, 2013).

Corroborando com as hipéteses levantadas na literatura, € observado que
a caracteristica que mais diferencia a espasticidade de outras sequelas
presentes em lesdes do SNC, é a sua relacdo com a velocidade. A ativacéo
muscular precoce é diferente de outras resisténcias presentes nas contraturas e
na rigidez muscular, por exemplo (BIERING et al, 2006). Fator este, que permite
admitir que exista uma falta de regulacdo dos mecanismos reflexos nas vias
aferentes e eferentes no movimento (BURKE et al, 2013).

Embora algumas evidéncias estejam mais estabelecidas, a representacao
desse tipo de mecanismo e a complexidade de como o SNC organiza tais
informacgdes ainda é fonte de investigacao de diversos estudiosos (FELDMAN,
2015; TURPIN, 2017; LATASH, 2008; TING et al., 2007; MARTIN, SCHOLZ and

SCHONER, 2009). A complexidade na compreensao da espasticidade aumenta,



por se tratar de uma perturbacdo das ordens de comando provenientes de
estruturas planejadoras e coordenadoras.

Ao longo dos anos, alguns estudos utilizam a abordagem da modelagem
computacional para buscar a representacdo desse fendmeno e explorar os
mecanismos neurais (modulacéo reflexa, mecanismos de inibicéo reflexa, entre
outros) e ndo neurais (contracao muscular, torques articulares, viscoelasticidade,
entre outros) (HE et al,1997; FEE AND FOUDS, 2004; WANG et al, 2017;
DEGROOTE et al, 2018).

No processo de modelagem, pode-se aplicar o conceito segmentar de
organizacdo do SNC e explorar individualmente cada uma das estruturas
envolvidas na cascata de comando durante a acdo motora. Além disso, 0s
voluntarios de pesquisa ndo sao expostos a repeticdes para coleta de dados,
gue podem alterar as ativacdes musculares. Dessa forma, a modelagem também
permite avaliacdo de uma série de variaveis, que clinicamente sdo dificeis de
mensurar, como a for¢a muscular individual, por exemplo.

Em He et al. (1998) e Koo et al. (2006), sao feitas representacdes da
dindmica da contracdo muscular (por meio de atuadores do tipo Hill), com adicéo
de torques viscoelasticos aumentados, torques reflexos, e o pool de
motoneurdnios, com ganhos reflexos e taxas de disparo do pool de
motoneurdnios, assumindo premissas de atuacdo constante dos sistemas
supraespinhais, ndo representando tais sistemas, visto a complexidade.

Outros estudos como Fee and Fouds (2004) e De Groote et al. (2018),
investiram em estratégias de avaliacdo do mesmo teste, porém, adicionando
taxas de ativacdo neurais para representacao de limiares reflexos, investigacao
de vias aferentes do tipo la e até mesmo a introdugao de conceitos como “rigidez
de curto alcance”, apontados em Burke et al. (2013) como alteracfes possiveis
presentes no fenbmeno da espasticidade.

Wang et al. (2017), também explorou os mecanismos espasticos neurais
e ndo neurais, e em estudo posterior (Wang et al 2018) investigou esses
mecanismos sob efeito da toxina botulinica, um potente agente antispastico. Em
ambiente clinico, a modelagem vem ganhando espaco entre os estudos da
espasticidade, tornando-os mais robustos ao contar com otimizagbes e

parametros relativos aos sistemas supraespinhais.



Entretanto, em nenhum dos estudos foi retratada uma representacao dos
centros planejadores e coordenadores (centros supraespinhais), demonstrando
a dificuldade de se representar o SNC de uma forma completa, e 0 mais
importante, quase todos os estudos revisados apontam em seus resultados as
alterac6es na modulacao reflexa como fatores responsaveis por dindmicas de
ativacdes errbneas através de parametros que investigam ganhos reflexos,
torques reflexos ou até mesmo a taxa de disparo de fusos neuromusculares (HE,
1997; KOO, 2006; WANG, 2017; DEGROOTE, 2018; BRUEL, 2020). Entretanto,
como mencionado anteriormente, esse tipo de abordagem, que atrela a
espasticidade a ganhos reflexos e taxas de disparo, pode fornecer informacdes
erradas do limiar do RTE, conforme Turpin et al. (2017), que afirmou respostas
diferentes fornecidas pelo RTE e os ganhos reflexos no processo de resisténcia
muscular.

Portanto, a literatura carece de uma abordagem que forneca uma
representacao dos sistemas supraespinhais que explique como essa regulacéo

alterada acontece.

2.3.1 TESTE DE PENDULO NA MENSURAGCAO DA ESPASTICIDADE

Dentre os métodos biomecanicos de mensuracdo da espasticidade, o
teste de péndulo aparece com facil aplicabilidade e com medidas quantitativas.
No teste sdo avaliadas as oscilacbes do membro inferior, com énfase na
avaliacdo da espasticidade na musculatura extensora de joelho (FOWLER et al,
2000). Instrumentado por Bajd et al. (1984), esse teste serve para classificacao
do grau de severidade espastica do grupamento muscular avaliado.

O teste permite que o individuo com AVC seja avaliado tanto na posi¢cao
sentada (a 90° ou com angulo de inclinacdo entre 50-70°) como deitada, de
acordo com a preferéncia do avaliador. O membro acometido é suspenso pelo
avaliador até a extensdo completa do joelho. S&o fornecidas instrucdes
especificas para o que o individuo ndo apresente nenhum tipo de acado
voluntaria. Logo apd6s, o membro é solto e as oscilagdes mensuradas de acordo
com a figura 5 (FOWLER et al 2000).



De forma simples, as oscilagbes podem ser mensuradas por um
gonibmetro elétrico e alguns parametros do teste podem ser calculados de

acordo com a cinematica de teste (BAJDA et al, 1984; FOWLER et al, 2000).

Figura 5: esquema de execucéo do teste de péndulo. Fonte: adaptado de Fowler et al (2000).

Logo abaixo é apresentado o grafico de um individuo higido com a
indicacdo dos parametros supracitados, bem como a definicdo de cada um deles
(figura 6).
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Figura 6: Cinemética de teste de um individuo higido com as especificagbes dos parametros
avaliados no teste, onde ©i, representa 0o angulo da primeira oscilacdo, 6r € o angulo de
relaxamento, Rl representa o indice de relaxamento e sdo contados os nimeros de oscilagdes.
Fonte: adaptado de Fowler et al (2000).



Os dados apresentados na figura 6 podem ser utilizados para identificar
proporcdes de oscilagbes caracteristicas de pacientes espasticos, como as
identificadas em Bajd et al. (1984), Fowler et al. (2000) e DeGroote et al. (2018).
Séo especificados abaixo cada um dos parametros obtidos pelo teste, bem como
a sua relevancia.

1) Angulo da primeira oscilacdo: é a angulacéo atingida pelo membro

apos a liberacado da sustentacdo fornecida pelo avaliador;

2) Numero de oscilagBes: é determinado pelo numero das oscilacdes
sinusoidais produzidas pelo membro;

3) Duracdo das oscilacBes: é a determinacdo do tempo em que as
oscilagbes persistem;

4) indice de relaxamento (RI): é a razdo entre o angulo da primeira
oscilacao e o angulo de relaxamento e considera uma relacao de teste
normal o indice acima de 1,6 segundo Bajd et al. (1984). Para
individuos cujos RI forem menores de 1,6, classifica-se o grau de
severidade espastica. Quanto menor o indice maior o grau de
comprometimento do individuo.

De acordo com o estudo clinico de Fowler et al. (2000) o teste de um
individuo que possui espasticidade, caracteriza-se por reducdo do angulo da
primeira incursdo e do numero de oscilacdes.

Nesse teste, também sdo assumidas premissas que envolvem a auséncia
de intervencao do individuo, logo, auséncia de modulac¢des significativas do SNC
para producdo de movimento (FOWLER et al, 2000; DEGROOTE et al, 2018).
Por este fato, o teste do péndulo apresenta grande usabilidade em estudos de
modelagem da espasticidade (HE et al, 1998; FEE AND FOULDS, 2004; KOO
et al, 2006; KIM et al, 2011; DEGROOTE et al, 2018), permitindo formas de
representacdo pouco complexas, entretanto, sem representacfes de sistemas
supraespinhais.

Na figura 7, sdo mostrados os padrdes de ativacdo muscular encontrados
em He et al. (1998) para condi¢des diferentes de sensibilidade reflexa em A e B.
Demonstrou-se que o0 teste aponta padrdes cinematicos e de ativacao
semelhantes entre a posicdo sentada padrbes na posicdo deitada (para

individuos higidos).
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figura 7: Ativacdo muscular durante o teste de péndulo na posicéo sentada segundo modelagem
feitaem HE (1998), onde sdo avaliados os musculos Vasto medial (VM), Vasto Lateral (VL), Reto
Femoral (RF) E Isquiotibiais (Hams). Em A, apontado um padrdo de sensitividade aumentado
para o musculo Vasto Medial e em B um aumento da sensitividade dos grupos de musculos

flexores e extensores de joelho. Fonte: He et al. (1998).

2.4 SIMULACAO DO SISTEMA NEUROMUSCULAR ESPASTICO
UTILIZANDO SCONE E OPENSIM

Para realizacdo de simulacdes envolvendo o teste de péndulo, foi
necessario a escolha de ferramentas que proporcionassem uma modelagem do
sistema  neuro-musculo-esquelético e representassem caracteristicas
fisiol6gicas fundamentais no estudo da espasticidade, como os loops reflexos e
a dindmica muscular.

Softwares de modelagem biomecéanica tém sido empregados nos estudos
gue analisam o movimento humano. Esses estudos avaliam tanto a melhora de
performance em atletas, como casos clinicos de patologias que afetam o SNC
(SETH et al., 2018).

RF
=]
=



O Software de coédigo livre OpenSim, possibilita aos usuarios realizar
analises biomecéanicas de musculos isolados, bem como calculos de torques
articulares (figura 8), ativacdes musculares, entre outras fungdes, possibilitando
aos seus usuarios o compartilhamento de seus modelos com a comunidade
cientifica (SETH et.al, 2018). Essa abordagem € benéfica aos usuérios
permitindo a utilizacdo de modelos pré-existentes para gerar adaptacoes,

referentes a seus objetivos de pesquisa (SETH et al, 2018).

Controlador

Velocidades

Excitagao Forga Muscular Momentos Aceleragao Angulares

Comando Dindmica Geometria Dindmica
Neural Musculotendinea Musculoesquelética Multiarticular

Figura 8: Esquema de modelagem do software OpenSim. As caixas em azul representam as
estruturas modeladas no software e as caixas em laranja as respostas produzidas pelo sistema
de modelagem. Fonte: Adaptado de Seth et al. (2018).

As potencialidades que o software oferece possibilitam a resolucéo de
algoritmos, a construgcdo ou modificacdo de atuadores (musculos) e
implementacdo de controladores por meio da ferramenta do computador do
controle muscular (CMC). Essas ferramentas abrem uma janela de
possibilidades de investigacdes (SETH et al, 2011). Os modelos realisticos da
geometria corporal tornam a modelagem dentro do software mais proxima a
realidade. Para tanto, utilizam corpos rigidos semelhantes aos 0ssos do corpo
humano com seus processos anatdémicos (SETH et al, 2018).

Além disso, estudos exploraram condicfes patolégicas com utilizacdo do
referido software (JANSEN et al, 2014; DEGROOTE et al, 2018; BRUEL et al,

2020), adequando modelos e controladores reflexos, com anseio de tornar as



suas simulagdes mais realistas. Dentro do software, as simulagbes podem ser
computadas de duas formas possiveis: de forma inversa ou direta (SETH et al,
2011). De ambas as formas, as simulagdes no OpenSim necessitam de uma
entrada de dados experimentais proveniente de alguma forma de captura de
movimento. Apesar de nao ser capaz de predizer novos movimentos, o software
pode fornecer insigths para estudos do movimento humano.

Por esse motivo, os seus criadores desenvolveram um segundo software
chamado SCONE, responsavel por gerar simulagcdes denominadas preditivas.
Segundo os desenvolvedores, as simulacdes preditivas funcionam através de
uma forma de célculo diferente do OpenSim, pois o sistema do SCONE computa
as trajetorias de movimento de uma tarefa especifica a partir de um algoritmo de
otimizacdo, baseado em uma funcao custo objetiva como estabilidade, inibicéo
de dor e eficiéncia energética (GEIJTENBEEK, 2019).

Dessa forma, o software apresenta uma extensdo das aplicabilidades
vistas no OpenSim, ao introduzir os cenarios de comando.

Um cenario € composto por quatro topicos especificos utilizados como
uma espécie de “roteiro de simulagao”. Nesse roteiro sdo definidos: o modelo
biomecanico, o tipo de controlador, a funcdo custo e um otimizador
(GEIJTENBEEK, 2019). Logo abaixo encontram-se as descricbes de cada um
dos topicos exigidos para a criagdo de um cenario de simulacdo em ambiente
SCONE.

1) MODELO BIOMECANICO: Para a execugdo do movimento de acordo

com a tarefa escolhida, deve ser definido um modelo biomecénico,
Ccujas partes anatdmicas corporais estdo detalhadas (tenddes,
musculos, ligamentos e suas respectivas origens e insercoes). Esse
modelo deve atender aos critérios especificados pelo autor, que
pretende fundamentar seus cenarios de simulacao;

2) CONTROLADOR NEURAL: Nas bibliotecas do software existem
classes de controladores disponiveis para uso, de acordo com o que
se pretende analisar. Sendo assim, existem controladores em malha
aberta e malha fechada, onde séo representados mecanismos reflexos
gue integram ou nao o feedback de aferéncias, corrigindo ou nédo o

movimento, de acordo com o desejavel;



3) FUNCOES CUSTO: S&o fungbes matematicas aplicaveis ao cenario
do software, que guiam o processo de otimizacao referente a tarefa
escolhida para a simulacdo. Ao ser proposto um processo de
otimizacdo, o software selecionara valores de parametros até a
minimizacdo dessa funcéo, no intuito de reduzir o erro, considerando
algumas condic¢0es fisioldgicas presentes na tarefa;

4) ALGORITMOS DE OTIMIZACAO: S&o algoritmos através dos quais o
software calcula a combinacéo de parametros que minimizam a fungao
custo, definida de acordo com o objetivo de investigagado. Atualmente,
existem dois tipos de algoritmos disponiveis no SCONE:
“‘CmaOptimazer” E “CmaPoolOptimizer”. Sendo ambos algoritmos
baseados em adaptacdo da matrix de covariancia propostas por
Hansen (2006).

5) MODELO MUSCULAR: Ao ser escolhido o modelo Geométrico, pode-
se optar pela classe muscular (dentro das bibliotecas do software) que
atendam as exigéncias da investigacao.

As potencialidades presentes ndas bibliotecas do SCONE e OpenSim

para adaptacdo de modelos e controladores, motivaram a utilizacdo de ambos
0s softwares na presente pesquisa, que visa explorar o fenémeno de

espasticidade.

2.4.1 O MODELO BIOMECANICO

O modelo geométrico GAIT2392 é utilizado para realizar simulagdes,
disponivel na biblioteca de ambos os softwares (SCONE e OpenSim). Descrito
inicialmente por Delp et al. (1990), esse modelo consiste em seis segmentos de
corpos rigidos que representam as estruturas 0sseas: pélvis, fémur, tibia, fibula,
talus e pé (conhecido por incluir calcaneo, navicular, cuboide, cuneiformes e

metatarsos) conforme ilustrado na Figura 9.



Figura 9: modelo biomecéanico

(GAIT 2392) com seis segmentos

rigidos, onde FEM é o Fémur,
PEL é apelve, TIB é a Tibia, TAL

é o0 Talus, CAL é o calcaneo e

TOE é o frame alocado na base
do 5°metatarso. FONTE:
Adaptado de SIMTK (2023).

A geometria Ossea

foi adquirida por meio do
software de digitalizagdo tridimensional Polhemus. Os criadores do modelo
incorporaram as coordenadas dos veértices obtidos a partir de marcadores
fixados em processos anatdmicos em um arquivo de geometria articular. Esse
arquivo é posteriormente lido pelo software de modelagem do sistema 0sseo
(DELP et al, 1990).

Além da geometria 0ssea, a modelagem das articulacdes é carregada em
um arquivo que inclui a morfologia e a cinematica de cada articulagéo. Para cada
articulacdo, as funcbes sdo especificadas cobrindo os possiveis graus de
liberdade (trés translagdes e trés rotacdes) (DELP et al, 1990).

O quadril é representado como uma articulacdo do tipo bola-soquete,
onde a transformacédo dos frames de referéncia entre o fémur e a pélvis é
determinada por rotacdes sucessivas sobre trés eixos ortogonais fixados na
cabeca femoral (DELP et al, 1990).

O joelho, por sua vez, é modelado como uma articulagdo do tipo
dobradica. Com apenas um grau de liberdade, ele define o movimento da
articulacao tibiofemoral e da articulacéo patelofemoral no plano sagital, incluindo
0 mecanismo de alavanca patelar.

Por fim, o tornozelo (tipo dobradica), a articulacdo subtalar e as
articulacdes metatarsofalangianas sdo modeladas como articula¢cdes sem atrito.
Embora os eixos dessas articulacbes produzam movimentos reais nos
tornozelos e articulagbes subtalares, eles geram movimentos nao realistas nas

articulagcdes metatarsofalangianas (DELP et al, 1990).



2.4.2 O MODELO NEURO-MUSCULOTENDINEO

O musculo apresenta caracteristicas fisiolégicas que permitem o processo
de producao de forca através da contracdo de suas fibras, sendo elas divididas
em fibras do tipo fasicas (contracdo rapida) e do tipo tbnicas (contragdo lenta),
de acordo com seu mecanismo energético, anaerébio ou aerdbico,
respectivamente. Além da forma de consumo energético, a anatomia muscular
€ segmentada desde os fasciculos (conglomerado de fibras) até seus
sarcomeros em seérie (unidade funcional muscular).

Nos sarcémeros ocorrem 0s processos fisioldgicos de superposi¢cao dos
filamentos de actina e miosina, de acordo com as quebras das moléculas de
adenosina trifosfato (ATP), desencadeando o processo ativo da contracéo
muscular (Figura 10). Nesse processo, ocorre o recrutamento de fibras
disponiveis para producdo de for¢a, que consequentemente movera 0S 0SS0S
nos quais o masculo esta inserido.
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Figura 10: Sarcomero muscular (unidade funcional), com representacdo das bandas z e os
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miofilamentos de actina e miosina. FONTE: Hall, (2011).

Esse processo de contracdo muscular ocorre mediante uma série de
processos bioquimicos que correlacionam o sistema muscular ao sistema
nervoso, definindo uma dinamica de excitagdo/contracdo muscular. Diante de
uma tarefa, manifesta-se um certo nivel de excitacdo neural, que desencadeia o

recrutamento de uma determinada quantidade de fibras musculares (Figura 11).



Excitagdo Ativagdo Forga
Neural Muscular Muscular

Dinamica de Ativacdo Dinamica da Contracdo
(excitagdo-contragdo) Muscular

ut) a(t) F™ (1)

Figura 11: Esquema da contracdo muscular dependente da excitagdo do SNC. Onde a excitagdo
u (t), gera um nivel de ativacéo a (t) e, apds o recrutamento de fibras, a forca muscular F™ (t).
Fonte: adaptado de Zajac et al (1989).

Alem das fibras musculares, ainda existem outros componentes do
musculo caracterizam o comportamento do movimento e estdo diretamente
relacionados ao processo. Esses componentes sdo os tenddes e as fascias, que
atrelados ao musculo, compdem a chamada unidade musculo-tendinea. Essa
unidade, € modelada em ambiente computacional para recriar dinamicas de
contracdo e ativacdo musculares para investigacao de diversas condi¢cdes de
movimento, equilibrio, marcha, movimentacfes de cotovelo, atividade muscular
patolégica entre outros.

Para representacdo do sistema fisiologico da contracdo muscular, é
necessario que o modelo considere tanto as caracteristicas neurofisiologicas da
relacdo contracdo/excitacdo, quanto as estruturas nao neurais, tais como
tenddes e fascias.

Zajac (1989) foi um dos pioneiros a explorar a abordagem de modelagem
da estrutura muscular, expondo conceitos matematicos que permeiam o
escalonamento matematico, propriedades fisiol6gicas e suas relacdes funcionais
(comprimento, velocidade e tensdo), incorporando-as em um modelo
apresentado na figura 12. Ao descrever de forma a relacionar funcdes
matematicas ao comportamento fisiolégico, deu base a outros autores, como
Millard et al. (2013), a ampliarem a modelagem da dinamica de contracdo, com
finalidade de tornar o equacionamento mais rapido e deixar os modelos mais

préximos possiveis da fisiologia.



Os modelos do tipo Hill et al. (1938), apresentam uma estrutura que
simplifica a arquitetura muscular ao considerar: um elemento contratil, um
elemento em série e um elemento em paralelo. Millard et al. (2013) se utiliza
dessa abordagem ao representar tais elementos (figura 12).

Fibras
Musculares

érM

Tendao

Figura 12: Modelo do tipo Hill, proposto por Millard et al (2013), que representa a unidade
musculo tendinea. Nela, sdo explicitados os componentes das caracteristicas muscular onde fT
representa a forca aplicada no tenddo, I é o comprimento do tenddo, f* a relacdo forca
comprimento muscular, I o comprimento muscular, fMé a forca muscular, f¥ a relacdo forca
velocidade, v a velocidade da contracdo muscular, a sendo a ativagdo muscular e a o angulo

de penacdo. Fonte: adaptado de Millard et al (2013).

O modelo de Millard et al. (2013), também possui uma representacdo das
relacGes fisiologicas de forca/comprimento, forca/tencdo e forca/velocidade
similar como em estudos de Maganaris (2002), Magnusson (2001), Winters
(2011), Gallapudi (2009), Moshima (1984) e Joyce (1969). Todas as relacdes
(forca/comprimento, forca/velocidade e a interacdo das propriedades passivas)

foram normalizadas em funcédo do comprimento 6timo da fibra muscular (™).
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Figura 13: Comportamento do tenddo -curva forga tensdo (fT), da fibra muscular (f) — curva
forca-comprimento, propriedades passivas (fP¢) e da curva de relagéo forca velocidade (f¥)
apresentadas pelo modelo (linha preenchida) em comparacdo com dados experimentais da

literatura (linhas tracejadas). FONTE: Millard et al. (2013).

Na dinamica de ativacdo, a figura 14 mostra como o modelo utiliza a
excitacdo neural (u), as coordenadas gerais (q), e as aceleracdes (q) para
computar os valores de comprimento, velocidade e forca produzidos pelo modelo

da unidade musculo-tendinea.
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Figura 14: Relacdo entre a dinamica de ativagdo, contragdo e o modelo musculoesquelético.
Para producdo dos referidos valores de comprimento (i), velocidade ( v™) e forga (f™)
produzida pelo musculo, através das velocidades angulares e lineares corporais (g, ¢). Fonte:
adaptado de Millard et al. (2013)

Dessa forma, ao realizar a modelagem musculoesquelética, Millard et al.
(2013) tenta solucionar problemas equacionais (simulacdes mais rapidas e com
menores valores de ativacdo possiveis) para realizacdo de simulacdes da
unidade neuro-musculo tendinea. Para tanto, realiza a comparacdo entre trés
tipos de modelos diferentes: dois com um tend&o elastico (um amortecido e outro
ndo) e um modelo de tendéo rigido.

Ao comparar os modelos musculares, o autor encontrou resultados que
indicaram que o modelo de equilibrio amortecido apresenta uma solucao
computacional mais rapida para todos os niveis de ativacdo propostos em
comparacdo aos outros modelos. Além disso, esse modelo apresentou
simulacées com o menor valor de desvio padrdo quando utilizados tanto um
integrador implicito quanto um integrador explicito, sendo capaz de proporcionar
resultados consistentes durante todo instante de tempo e em diversas condi¢cdes

de movimento (tarefas) (Millard et al, 2013).

A equacdo 2.4.1 relaciona a forca do tenddo com o nivel de ativacdo, com
0 comprimento do tenddo e com o comprimento e velocidade do musculo,
considerando os componentes da geometria muscular, com a adicdo do
componente de amortecimento (B), o que caracteriza o0 modelo amortecido

proposto no estudo de Millard et al. (2013).

fMa FraM VM) + fPEAM) + pvM)cosa — fMfTAT) =0 2.4.1

Onde, fT representa a forca aplicada no tendéo, [ é o comprimento do
tenddo, f* a relacdo forca comprimento muscular, [ o comprimento muscular,
fMé a forca muscular, f¥ a relacdo forca velocidade, v a velocidade da

contracdo muscular, a sendo a ativagcdo muscular e a o angulo de penacéo.



As equagoes 2.4.2, 2.4.3 e 2.4.4 retratam a dinamica de ativagédo dependente da

excitacdo muscular descrita na figura 12.

a= (a—amin)/(1—amin) 24.2

a=u—a)/t 24.3

tD 244

0.5+1.5a

t =

{tA (0.5+1.5a) parau>a

Onde: d é a ativacdo computada, a ativacdo atual, a min é ativacéo

minima para que uma contracdo ocorra, u € a excitacdo, tA € o tempo de
ativacao e tDo tempo de desativagao.

Nesse trabalho, considera-se que a excitacao corresponde ao RTE, cujos
limiares sdo definidos pelos sistemas supraespinhais. No SCONE, o RTE é
modelado pela equacéo 2.4.5, e com base em dados da contragdo muscular, da
velocidade de contracdo, da forca muscular ou do feedback do fuso

neuromuscular.

u = CO + KF[(F - F0)], + KL[(L- L0O)]; + KV[(V-V0)], + KS[(S- SO)],
2.4.5
Essa equacao é composta por variaveis relacionadas ao sistema nervoso
central e a mecanica muscular, onde sdo expressas a excitacdo, devido a
atividade reflexa (u),0 nivel basal constante de excitagdo (C0), o ganho do
feedback de forca muscular (KF), o limiar do feedback de forca (F0), o ganho do
feedback de comprimento (KL), o limiar do feedback de comprimento muscular
(L0), o ganho do feedback de velocidade (KV), o limiar do feedback de
velocidade (V0), o ganho do feedback do fuso neuromuscular (KS) e o limiar do
feedback do fuso neuromuscular (S0).
A dindmica de excitacdo computada pelo SCONE prevé que os valores
computados sejam sempre positivos ou iguais a zero, ndo sendo atribuidos

valores negativos visto o sinal [ ], presente na equacao 2.4.5.



Dessa forma, ao assumir que a ativagéo depende de uma excitagdo, como
€ apresentado na equacgéo 2.4.3 e 2.4.4, por meio das formas de computacédo do
limiar reflexo presentes na equacao 2.4.5, pretende-se realizar uma excitagcéo
alterada a fim de encontrar um padrao de ativacdo errébneo. Essa alteracao é
proposta, conforme a espasticidade € definida na literatura (BIERING et al. 2013)

sendo este um dos mecanismos responsaveis.

2.4.3 O PROCESSO DE OTIMIZACAO NO SCONE

Os algoritmos de otimizacdo desempenham um papel crucial em uma
ampla gama de aplicagbes em ciéncia da computagéo, engenharia, economia e
diversos outros campos. Eles séo projetados para resolver problemas complexos
encontrando a melhor solugéo possivel dentro de um conjunto de opgdes viaveis,
considerando critérios especificos e frequentemente sujeitos a restricdes. Em
esséncia, esses algoritmos buscam automatizar o processo de tomada de
decisao, explorando eficientemente um espaco de solugdes em busca daquela
gue otimize determinada funcdo objetivo. Seja minimizando custos,
maximizando lucros, otimizando processos ou adaptando-se a condicdes
variaveis, os algoritmos de otimizacdo oferecem ferramentas poderosas para
lidar com desafios complexos e multifacetados (AUGER A.; HANSEN N., 2012).

O SCONE utiliza um algoritmo do tipo Covariance Matrix Adaptation
Evolution Strategy (CMA-ES). Essa € uma abordagem avancada para
otimizacdo numeérica, comumente empregada em problemas de elevada
complexidade e dimensionalidade (AUGER A.; HANSEN N., 2012). O processo
de otimizacdo tem como finalidade otimizar parametros de forma variada, com
finalidades distintas ao que se presente analisar, e geralmente busca uma
minimizacdo de uma funcéo custo (AUGER A.; HANSEN N., 2012).

A seguir, delineiam-se os passos fundamentais de um processo de

otimizacao utilizando o CMA-ES:

1. Inicializacéo:
e Selecdo de um ponto inicial no espaco de parametros, podendo ser
aleatorio ou predefinido. Definicdo da matriz de covariancia inicial,

representando a relacdo entre diferentes parametros.



Geracao de Populacao:
o Com base na matriz de covariancia, gera-se uma populagao
de solugbes candidatas e amostragem das solugbes de uma
distribuicdo multivariada.

Avaliacao da Funcgéo Custo:

A avaliagcdo da funcdo custo para cada solugcdo candidata na
populacao, reflete a qualidade da solucdo em relacdo ao problema
de otimizacéo.

Ordenacéao e Selecéo:

Ordenacao das solucdes candidatas conforme os resultados da
fungéo custo.

Selecédo das melhores solugbes para a proxima iteracdo, sendo
gue o numero de solucdes escolhidas geralmente representa uma

porcentagem da populacgéao.

Atualizacdo da Matriz de Covariancia:
Com base nas solugfes selecionadas, a atualizacdo da matriz de
covariancia visa ajustar a busca para adequar-se a forma da funcéo

custo.

Atualizacdo do Ponto Médio:

Essa atualizacdo considera as solucdes selecionadas, a fim de
direcionar a busca para regides promissoras do espaco de

parametros.

Critério de Convergéncia:
Verificacdo se um critério de convergéncia € atendido, como a

convergéncia da funcdo custo ou um nimero maximo de iteracoes.

lteracéo:



e Repeticdo dos passos de 2 a 7 até que o critério de convergéncia
seja satisfeito.

O CMA-ES é um método iterativo que busca adaptar a busca com base
no desempenho das solugbes candidatas. Sua eficacia destaca-se em
solucionar problemas de otimizagdo n&o lineares, multimodais e de alta
dimensionalidade, e fundamenta-se na habilidade de adaptacdo a geometria do
espaco de parametros e na exploracdo eficiente de regibes promissoras
(AUGER A.; HANSEN N., 2012).

E possivel realizar o monitoramento de um processo de otimizag&o
levando em consideracao alguns resultados fornecidos pelo software SCONE.
Alguns parametros como a curva de tendéncia; progresso; melhor fitness; e
melhor geracdo, medem o desempenho da simulacdo, segundo os parametros
obtidos durante cada instante (AUGER A.; HANSEN N., 2012).

A curva de tendéncia pode se referir a uma medida ou analise especifica
relacionada a tendéncia ou inclinacao dos resultados da otimizacdo ao longo das
iteracOes. Essa analise pode ser util para entender como a solucdo otima esta
se comportando ao longo do tempo e se esta havendo uma convergéncia eficaz.
A curva de tendéncia geralmente se refere a inclinacdo de uma linha de
tendéncia ou grafico que representa a evolucéo dos valores da fun¢édo custo ao
longo das iteracdes do CMA-ES. Uma inclinacéo positiva indica um aumento nos
valores da funcéo custo, sugerindo que a otimizacao pode néo estar convergindo
ou esta enfrentando dificuldades. Por outro lado, uma inclinacéo negativa indica
uma reducado nos valores da funcao custo, indicando progresso na busca pela
solucéo otima (AUGER A.; HANSEN N., 2012).

Progresso refere-se a melhoria ou avanco na busca pela solucao 6tima
ao longo das iteracbes do algoritmo. O termo progresso € utilizado para avaliar
o desempenho do algoritmo de otimizacdo em dire¢cdo a convergéncia ou
obtencao de uma solucdo de alta qualidade. O progresso € geralmente medido
considerando o valor da funcdo custo associado a melhor solucdo encontrada
em cada iteracdo. Se o valor da funcdo custo diminui ao longo do tempo, isso
indica um progresso positivo, indicando que o algoritmo esta se aproximando de
uma solucdo 6tima. Por outro lado, se o valor da funcdo custo permanece

praticamente inalterado ou aumenta, pode indicar que o algoritmo esta



estagnado ou nado esta convergindo para uma solucédo satisfatéria (AUGER A.;
HANSEN N., 2012).

O melhor fitness sera o valor associado a melhor solugdo encontrada até
o momento. A evolucao do melhor fitness ao longo das iterac6es do algoritmo é
monitorada para entender como a qualidade da melhor solucdo esta
progredindo. Ao analisar o melhor fitness durante o processo de otimizagéo,
pode-se observar se o algoritmo esta convergindo para uma solucéo 6tima. Uma
tendéncia decrescente no melhor fithess ao longo das iteracdes indica que o
algoritmo esta fazendo progresso na busca pela solugdo mais adequada
(AUGER A.; HANSEN N., 2012).

2.4.4 FUNCOES CUSTO NO SCONE

Conforme discutido anteriormente, o SCONE escolhido para simular a
condicdo de espasticidade, utiliza um processo de otimizacdo baseado em
funcdes custo. Estas funcbes devem ser minimizadas para alcancar a medida

desejada durante a simulacéo.

Nesse trabalho, por se tratar de uma tarefa passiva, involuntaria, sem um
objetivo definido (como atingir um ponto de repouso o mais rapido possivel ou
de forma mais precisa), houve um desafio em achar uma funcéo custo. Ou seja,
encontrar condi¢des fisiologicas previstas como variaveis a serem consideradas
pelo SNC , que poderiam ser minimizadas durante um processo de otimizacao.
Todavia, existiam no SCONE medidas de gasto energético e resisténcia
muscular, que possivelmente poderiam ser utilizadas como funcdes custo, para
a proposta desse trabalho. Como apoio a esta utilizacdo, considerou-se a
existéncia de estudos que exploram a relacéo entre gasto energético e producéo
de forca na realizacdo de tarefas motoras, abordando temas como estabilidade
postural, diferencas anatbmicas/musculares em idosos, entre outros
(SPARROW et al, 1998; UMBERGER et al, 2003).

Nesse contexto, o SCONE incorpora modelos de funcbes custo
implementadas em estudos que objetivam a relagdo de gasto energético ou a
resisténcia muscular como formas de medidas de desempenho (WANG et al,
2012; UCHIDA et al, 2016; CROWNINSHIELD; BRAND, 1981). Esses modelos



auxiliam na formulacao de relacdes anatomo-fisiologicas para explicar a reducao

do custo energético.

2.4.4.1 FUNCAO CUSTO DE GASTO ENERGETICO METABOLICO

Para a producdo de forca pelo musculo, é crucial o fornecimento de
energia proveniente das moléculas de adenosina trifosfato, conhecidas como
ATP (HALL, 2011). Durante o processo de contracdo muscular, o musculo utiliza
as concentracbes de ATP ja presentes na fibra. No entanto, essa fonte
energética € suficiente apenas para sustentar a contracdo muscular por 1 a 2
segundos por fibra. Apés a quebra dessas moléculas e a transformacdao em
adenosina difosfato, é necessario submeté-las a um processo de fosforilacéo
(HALL, 2011).

Na fase de producédo de forca, o musculo executa trabalho, isto €, a
energia resultante da quebra das moléculas de ATP é transferida para o
musculo, capacitando-0 a movimentar o segmento.

Na perspectiva da fisica, a relacdo do trabalho pode ser definida pela
seguinte equagao:

T=CxD 24.4.1

A equacao € proposta para a relacéo do trabalho (T) nafisica, onde T é o
trabalho, C é a carga e D € a distancia do movimento.

Ao analisar a contracdo muscular em particular, torna-se possivel
comparar a eficiéncia do trabalho realizado pelo musculo com o trabalho
executado por um motor. A eficiéncia do motor, nesse contexto, é definida como
o percentual de energia fornecida que € convertida em trabalho, em vez de ser
dissipada em forma de calor (HALL, 2011).

No contexto muscular, essa comparacao é valida, pois, em média, apenas
25% da energia fornecida ao musculo é convertida em trabalho. A maior parte é
direcionada a fosforilacdo para a producdo de ATP (HALL, 2011). Assim, é
possivel desenvolver um método de medicdo da eficiéncia da contracdo
muscular considerando a energia dissipada pelo sistema.

Hall (2011) estabeleceu uma relag&o de eficiéncia da contragdo muscular
diretamente correlacionada a velocidade. Contracdes lentas ou sem movimento

resultam em quantidades minimas ou préximas a zero de calor de manutencéo



dissipado. Por outro lado, contracdes rapidas consomem grandes quantidades
de energia para superar a fricgcdo viscosa do musculo, diminuindo sua eficiéncia.

Umberger (2003) desenvolveu uma equacao para modelar essa relagao
fisiologica, identificando a taxa de calor dissipada durante uma contracao
muscular. Essa equacao visa criar um modelo de gasto energético aplicavel a
modelos musculares do tipo Hill, como descrito posteriormente no tépico "modelo
biomecéanico muscular". A equacgdo proposta por Umberger (2003) é a seguinte:

E =hA+ hM + hSL + WCE 2.4.4.2

Na equacdo proposta a energia dissipada (E) é calculada através da
somatodria da taxa de calor de ativacéo (hA), taxa de calor de manutencéo (hM),

taxa do calor de encurtamento/alongamento (hSL) e a taxa de trabalho mecanico
do elemento contrétil (WCE).
Posteriormente, Wang et al. (2012) utiliza um modelo similar para estudo
de andlise de marcha. Neste estudo, foram detalhados mecanismos neurais e
reflexos para marcha, sendo comparados com dados cinematicos de individuos
saudaveis para a verificacdo do nivel de proximidade dos dados simulados com
a realidade. As medidas de esforco metabdlico, foram adicionadas como um
parametro para o controlador, sobre o estado da eficiéncia da contracéo durante
o0 processo. Por fim, a autora disponibilizou seu codigo nas bibliotecas do
SCONE para utilizacdo em trabalhos futuros.
Uchida et al. (2016) propuseram alteracbes ao modelo original criado por
Umberger et al. (2003), diferenciando-o de duas formas:
1) Adaptaram um modelo de recrutamento de fibras rapidas e lentas
proposto por Bhargava et al. (2004), para determinar uma razao de
ativacao entre os dois tipos de fibras em cada instante da simulacgéo,

por meio das seguintes equacoes:

us (¢) = sin (5 u (1)) 2.44.3
uf (t) =1- cos (T u (1)) 2.4.4.4
frs (t) = —L2=0 2445

fs us (O)+A-fs) uf (1)



Onde, us e uf sd@o os niveis de ativacdo das fibras de contracdo lenta e
rapida, respectivamente, fs representa a fracdo de fibras de contracdo lenta
existentes no musculo, e frs representa a fragdo do recrutamento das fibras de
contracao lenta.

2) A segunda alteracao foi feita, ao considerarem o trabalho negativo
produzido durante a contragdo, segundo preceitos da primeira lei da
termodinamica de conservacao da energia.

Dessa forma, ao propor este tipo de abordagem, Uchida et al. (2016)
estabelece uma forma mais préxima a fisiologia e determina os percentuais de
ativacdo de acordo com a diferenciacdo dos tipos de fibras existentes nos
musculos, e calcula o poder médio consumido pelo i-esimo musculo através da

minimizacdo com a seguinte equacao:

, i Ul .
P articular = Y; Pu[gl. + X;( m . © YE (t)dt  2.4.4.6

t1—to “to rl[j](t)+ rz[j](t)

Onde P

i » € 0 poder médio consumido pelo i-esimo musculo uniarticular
gue atua na articulagcdo de interesse, rl[”(t) =2 0 € o braco de momento

instantaneo de flexo/extensao dos j-esimos musculos biarticulares da articulagéo
de interesse, rz[j ] (t) 20 é o braco de momentos analogos as outras articulacdes
cruzadas pelos musculos biarticulares, E é o poder metabdlico consumido, m/ é
a massa muscular, e t; —t, € a variacdo de tempo da tarefa.

E da mesma forma que Wang et al. (2012), Uchida et al. (2016)

disponibilizou seu codigo para livre acesso nas bibliotecas do software SCONE.

2.4.4.2 FUNCAO CUSTO DA RESISTENCIA MUSCULAR CUBICA

A abordagem do estresse muscular cubico foi inicialmente desenvolvida
na tentativa de estabelecer uma relacéo entre a producéao de forca e a resisténcia
muscular (GROSSE-LORDEMANN, H.; MULLER, 1937). Grosse-Lordemann e
Miller (1937) conduziram um experimento utilizando uma bicicleta, buscando

medir o desempenho de individuos impondo ritmos diferentes (rotagbes por



minuto). Os participantes foram orientados a manter o ritmo inicial ao longo do
experimento. A partir dessas experimentacdes, o autor foi pioneiro ao propor
uma equagéao que relaciona a forga contréatil muscular ao tempo de manutencéo,

originando a equacéo da relagéao forga-resisténcia:

logT = —nlog f + ¢ (2.4.4.7)

Na equacdao proposta, onde T representa o tempo maximo de contracao,
f € a forca contratil, e n e ¢ sdo constantes obtidas experimentalmente
(CROWNINSHIELD; BRAND, 1981), Crowninshield e Brand (1981) avangcaram
na exploragdo desse modelo. Eles incorporaram outras consideragdes
fisiologicas a teoria da relacao forca-resisténcia, vendo-a como uma estratégia
para reducdo do esfor¢o muscular.

A proposta de Crowninshield e Brand (1981) foi criar uma funcao custo a
ser minimizada, baseada no estudo de Grosse-Lordemann e Miller (1937),
correlacionando a area de seccao transversa muscular para a producéo de forca.
Crowninshield e Brand (1981) sugerem que a maxima resisténcia ("endurance")
de uma contracdo muscular esta relacionada com o valor médio da tensdo
("stress") dentro do tecido muscular.

Em uma articulagdo qualgquer no corpo, assumindo que as forcas
ligamentares e as forcas de contato podem ser negligenciadas, o momento
muscular seria dado por:

M= Y" (rixfi) 2.4.4.8

Onde o M é o momento articular total, fi é for¢a do i-ésimo musculo e ri
0 respectivo braco de momento. Nesse caso, a maxima resisténcia
(“Endurance”) ira ocorrer quando a norma euclidiana das tensdes (equacao 3)

for minimizada.

2449




Onde, Ai é a area de secc¢dao transversa do i-esimo musculo envolvido no
ato de producdo de forca, n é o expoente da relacdo forca/tenséo e [,, € arelacao
forca/tensédo resultante. Ao considerar que n pode variar de acordo com o valor
da &rea de seccao transversa do musculo, no SCONE a funcédo do estresse

-\ 3
muscular cubico é apresentada como a soma dos termos (%) (Apéndice 1).



3 METODO

O presente capitulo descreve detalhadamente as simulagdes realizadas
nesta pesquisa, incluindo as preparagbes do simulador, comparacdes entre
funcBes custo, obtencdo dos limiares do RTE para a condicdo saudavel e a
simulacdo da condicdo de espasticidade com a alteracao dos limiares do RTE
para musculos individuais (Figura 15).
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Figura 15: esquema das simulacGes em ambiente SCONE, com a utilizagdo do processo de

otimizacdo para reducdo da funcdo custo e obtencdo de valores de LOs objetivando a

minimizacgdo do esfor¢o energético muscular. Fonte: do estudo.

Para conduzir as simulacdes, utilizamos os softwares de modelagem
biomecanica de movimento OpenSim 4.0 e SCONE.
A adaptacdo do modelo biomecanico do OpenSim, originalmente

desenvolvido por Delp et al. (1990) e adaptado para o0 SCONE por Geijtenbeek



(2021), foi empregada na simulagcdo. Este modelo € restrito ao plano sagital,
apresenta trés graus de liberdade por perna (quadril, joelho e tornozelo) e mais
trés graus de liberdade relacionados a pelve.

A adaptacdo de Geijtenbeek (2021) inclui originalmente quatorze
musculos do tipo Hill, sete por perna (M. Vasto Lateral, Ms. Isquiotibiais, M.
Gastrocnémio medial, M. Séleo, M. Tibial anterior, M. Gliteo Maximo e M.
iliopsoas). O modelo muscular escolhido para a modelagem o foi modelo
adaptado por Millard et al. (2013), considerando seus resultados sobre o modelo
de equilibrio amortecido.

Conforme os desenvolvedores originais do modelo (DELP, 1990), possui
a capacidade de calcular a forca maxima isométrica e os momentos articulares
gue os musculos podem gerar em qualquer posicao corporal. Esse modelo pode
ser empregado em simulac¢des para analisar a contribuicdo muscular individual
durante o movimento (SIMTK, 2023).

Dessa forma, apos a escolha do modelo de simulacdo no SCONE,
utilizou-se o controlador reflexo "reflex controller". Este controlador opera em
malha fechada e permite a utlizacdo da classe de reflexo chamada
"MuscleReflex". Essa classe utiliza as propriedades da dinamica muscular,
modelo de Millard (2013), como fonte de informacgdes para calcular as ativacdes
musculares, conforme foi descrito no capitulo de modelo neuro-
musculotendineo, na equacao 2.4.5 (SCONE, 20219).

A seguir, sdo descritas as etapas realizadas para a obtencdo dos

resultados (figura 16).



1) Preparacdo do Simulador

2) Simulag¢des visando o teste
de diferentes funcdes custo e

obtengdo de limiares para a da pesquisa, com as etapas necessarias
condig8o saudavel

Figura 16: Fluxograma de delineamento

para a investigacdo dos objetivos
levantados. Fonte: o autor.
3) Simulacdo da Condi¢cdo de

espasticidade alterando
limiares

3.1 PREPARACAO DO SIMULADOR

Para representar o teste de péndulo, utilizou-se um modelo biomecanico
a partir do modelo adaptado para o SCONE, por Geijtenbeek (2021). No entanto,
algumas modificacbes nesse modelo foram necessarias para adequa-lo a
posicao adotada durante o teste de péndulo. Trés alteracdes fundamentais foram

implementadas:

e Angulos iniciais selecionados: Foram escolhidos angulos iniciais
para a condicdo de teste dentro da interface de programacéo de
aplicacdo (IPA) do modelo genérico. Para a articulagédo do quadril,
adotou-se um angulo de 60° (para evitar possiveis compressdes
nos musculos isquiotibiais), e na articulacdo do joelho, optou-se por
uma hiperextensdo de 10° (por suspensdo passiva), conforme

sugerido por Fowler (2000).

e Geometrias de contato para posicdo sentada: Para simular a
posicdo sentada, foram adicionadas quatro geometrias de contato
em pontos especificos (centro de massas dos fémures e das

hemipélvis). Essas geometrias sustentaram o modelo na posicdo



sentada, impossibilitando movimentos verticais e

anteroposteriores.

e Inclusdo do musculo reto femoral: No modelo original, o musculo
reto femoral ndo estava modelado. Dado que a tarefa enfoca a
avaliacdo dos extensores de joelho, foi necessario adicionar o

musculo reto femoral para ambos os membros inferiores.

A implementacéo dessas alteracdes permitiu a incorporacédo do modelo

nos cenarios de simulacao (Figura 15)

/a )

L% #

Figura 17: Alteracbes do modelo para realizacdo das simulacfes. A: Modelo de Geijtenbeek
(2021) disponivel para edi¢éo, com as barras rosa sendo cada musculo presente no modelo. B:
Modelo de simulag&o pronto, com as condic¢des iniciais da cinematica alteradas, com as barras
azuis sendo cada musculo que compdem o modelo e as esferas verdes em ambos 0s modelos
sendo as pontos de contato para simular a superficie sobre a qual o modelo repousa. FONTE: o

autor.



Além do modelo biomecanico, o modelo neural também foi adaptado para
atender ao referencial teérico levantado. Para tanto, a representacédo dos centros
superiores seguiu preceitos definidos pela hipotese do controle referencial
(FELDMAN, 2015).

Por esse motivo, alterac6es ao controlador neural também foram realizadas,
considerando a dinamica de excitacédo/ativacdo dependente do comprimento
muscular. Segundo a hipotese do controle de referéncia, foi assumido na
equacao que rege o sistema de excitacdo muscular (2.4.5), que os limiares
relativos ao comprimento muscular (LOs) seria a variavel onde o SNC atua para

modulacao reflexa.

U = KL[(L-L0)],

A utilizacdo desses limiares guiou o processo de otimizacdo calculado
pelo SCONE, sendo os unicos parametros livres variaveis, na busca pelos
valores mais adequados para minimizacdo da funcdo custo. Nesse caso em
especial, os valores de limiares LOs foram as variaveis de otimizacéo,
necessitando de uma amplitude de valores nos quais o software trabalhou na
busca pela combinacdo otimizada. Essa amplitude de valores, pode ser
traduzida como a faixa de limiares, como explicado no capitulo 2.2, sendo que
essa faixa de limiares, depende da faixa biomecéanica (aqui relacionados aos
valores de comprimento musculares).

Para atender a necessidade de obtencdo dos valores dos comprimentos
musculares de cada musculo modelado, utilizou-se o software OpenSim 4.0.
Dentro Por meio da ferramenta de plotagem disponivel neste software, foram
gerados os graficos dos comprimentos musculares de cada masculo do modelo
biomecénico adotado, a fim de delimitar as faixas biomecanicas de todos os
musculos do modelo.

Na figura 18 pode ser visualizado um exemplo do procedimento realizado
para todos os musculos, no qual calculou-se o valor do comprimento muscular
do M. Reto Femoral para a articulagdo do joelho. Foram atribuidos como limites
da faixa biomecénica, o valor de maior encurtamento e maior relaxamento

muscular.
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Portanto, a faixa biomecéanica foi delimitada como a variagéo angular em
relacdo ao comprimento muscular de cada um dos musculos encontrados no
modelo. Para fins ilustrativos, a rotina do cenario de simulacdo do SCONE,
consta no APENDICE 2.

A figura acima representa o grafico do M. Reto Femoral, ilustrando a
delimitagdo da faixa biomecéanica. P6de-se observar que sua posi¢cdo de maior
encurtamento € atingida em 10° (extens&o) com o valor de 0,45m, enquanto sua
posicdo de maior alongamento ocorre no angulo de -120° (flexdao) com o valor
de 0,95m. Portanto, a faixa biomecanica para a articulagdo do joelho deste

Comprimento Muscular M. Reto Femoral
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musculo é de 0,45m a 0,95m. Essa mesma abordagem foi aplicada a todos os

musculos do modelo.

Figura 18: Grafico do comprimento muscular do M. Reto Femoral, em fun¢éo do angulo para a
articulacdo do joelho, com uma faixa que corresponde a maior extensédo (10°) e a maior flexao (-
120°). FONTE: o autor.

ApOGs a delimitacdo das faixas biomecanicas dos musculos, o proximo
passo foi a definicdo das faixas de limiares para cada um deles. De acordo com

a hipétese do controle referencial, 0 SNC adota o limiar do reflexo ténico de

— M. Reto Femaral



estiramento como forma de controle de movimentagdo. Assim, assumiu-se que
a faixa de limiares seguiria 10% acima do limite superior e 10% abaixo do limite
inferior da faixa biomecéanica. Essa escolha representa a necessidade do SNC
de posicionar os limiares dentro e fora da faixa biomecéanica para a ativacéo e
relaxamento dos musculos durante tarefas.

A seguir, apresenta-se um diagrama exemplificando como foi feita a
representagédo das faixas de limiares e faixas biomecanicas para o M. Reto
Femoral (Figura 19).

Ex: M. Reto Femoral

Faixa biomecanica

<0,45 — 0,95>
N
~ -~
—
0,045 Faixa de Limiar 1,045

Figura 19: Definicdo das faixas de limiares (vermelho) e biomecénica (verde), para o M. Reto

Femoral, adotando como referencial o comprimento muscular. FONTE: do estudo.

Essa mesma abordagem foi feita para todos os musculos do modelo,

conforme a tabela 1.

Musculo Faixa Biomecéanica (m) Faixa de Limiares (m)
Reto Femoral <0,45-1,0> <0,405-1,045>
lliopsoas <0,5-1,2> <0,45-1,32>

Glateo Maximo <0,5-1,2> <0,45-1,32>




Isquiotibiais <0,85-1,4> <0,765-1,54>
Vasto Lateral <0,45-1,3> <0,405-1,43>
Gastrocnémio <0,678-1,16> <0,745-1,276>

Soleo <0,45-1,35> <0,405-1,485>
Tibial Anterior <0,45-1,11> <0,405-1,22>

Tabela 1: delimitacdo dos valores para faixas biomecénicas baseadas nos valores dos
comprimentos musculares, e as faixas de limiares com as reducdes entre os limites superiores e

inferiores em 10%. Fonte: do estudo.

Apos delimitadas as faixas de limiares dos comprimentos musculares,
foram executadas otimizacdes para decidir a fungdo custo e, simultaneamente,
encontrar os valores dos limiares para um individuo saudavel. Esse processo
definiu os valores de limiares que indicariam uma auséncia de contracao
muscular para um comportamento de teste higido.

Todos os demais parametros da equacdo reflexa permaneceram

constantes em valores fixos.

3.2 SIMULACOES PARA COMPARACOES ENTRE FUNCOES CUSTO

Devido a existéncia de diferentes funcdes custo, levantou-se a questao de
gual delas seria mais indicada para as simulacdes, considerando que as trés
funcdes disponiveis utilizam sistemas de equacionamento diferentes ou

aprimorados, relativos a resisténcia muscular e ao consumo energético.

Assim, as trés funcdes custo relativas ao esforco muscular presentes nas
bibliotecas do software SCONE foram testadas com o objetivo de identificar as
diferencas entre elas e determinar qual seria mais adequada para obter os
parametros de teste de um individuo saudavel. Os critérios foram escolhidos com
base na capacidade de reproducdo da cinematica do teste de péndulo e na
obtencdo dos menores niveis de ativacdo muscular. Também foram avaliados
parametros relativos a eficiéncia de cada uma das fungdes frente ao processo

de otimizacao.

Outra investigacao importante envolveu os valores iniciais dos parametros

de limiares para a condi¢cdo de um individuo saudavel. Nessa primeira etapa das



simulacdes foram definidos os valores indicados nos indices de menor ativagéo

muscular, calculados pelo processo de otimizagao do software.

Portanto, as medidas de consumo energético metabdlico propostas por
Wang et al. (2012), Uchida et al. (2016) e a medida de resisténcia muscular
cubica (CUBED MUSCLE STRESS) proposta por Crowninshield e Brand (1981)

foram testadas durante este processo.

Nessa etapa, o cenario foi organizado de acordo com a rotina presente no
APENDICE 2. Estabeleceu-se um critério de parada ao atingir 200 geracdes
para cada otimizagao, organizando os valores de variagcédo dos limiares entre as

faixas de limiares de cada um deles, como citado no tépico 3.1.

3.3 SIMULACAO DA ESPASTICIDADE

Apoés encontrados os valores de limiares saudaveis para cada musculo,
foram realizadas reducdes nos valores dos limiares de comprimento muscular,
produzindo uma dindmica de computacao da excitagao de forma “errbnea”. Logo

abaixo, segue o esquema (figura 19) de reducéo da faixa de limiares.

Figura 20: representacéo da faixa de limiares de Feldman (2015), com reduc&o gradual do limite

M. Reto Femoral

Faixa biomecéancia
<0,45m —0,95m>

| )
0,045 Y

Zona espastica
060% < 70% < 80% < 90%< 100%

Redugdes da faixa de limiares

inferior em 10% para simular o processo espastico. FONTE: do estudo.



Para a representacdo da espasticidade, foi realizada a reducgéo da faixa
de limiares em 10% para baixo do limite superior como exemplificado na figura
20. Recriou-se um intervalo de ativagao precoce, que altera a configuracdo do
sistema referencial, ao promover ativacbes antes do limite inferior da faixa
biomecénica. Salienta-se que ndo foram alterados valores de comprimento

muscular, a faixa biomecanica permaneceu intacta.

Posteriormente, foram realizadas trés etapas de modificacOes
considerando as alterages dos musculos de forma individual e agrupada. Para
tanto, ocorreram cinco reducgdes de faixas de limiares apenas para o M. Reto
Femoral, cinco reducbes da faixa de limiares apenas para o M. Vasto Lateral e

cinco reducdes da faixa de limiares para ambos, de forma conjunta.

As reducdes realizadas em cada uma das trés etapas, foram feitas de
forma manual, alterando a organizag&o da rotina do simulador (APENDICE 2).
Nessa etapa, os valores de limiares obtidos na etapa 3.2 foram fixados, e

reduzidos conforme citado anteriormente.

3.4 PARAMETROS CINEMATICOS

Apés a realizacdo de cada uma das simulacdes, o software SCONE
disponibilizou uma tabela dos parametros otimizados, bem como seu desvio
padrao para minimizacdo da funcéo custo utilizada.

Para a cinematica, foram disponibilizados graficos referentes as curvas da
angulacédo do joelho em relacdo ao tempo de simulacéo, aos niveis de ativacao
e aos comprimentos musculares (APENDICE 2).

Apoés realizadas as simulacdes, as tabelas referentes a cinematica foram
elaboradas. O software SCONE gerou arquivos de em formato “.sto”, os quais
foram manipulados através de rotinas no software MatLab versdo 2021b, para
os calculos dos valores relativos aos indices de relaxamento propostos em Bajda
et al. (1984), com a relacdo dos angulos da primeira oscilacdo e o angulo de

repouso 61/6r (figura 6).



4 RESULTADOS

Este capitulo sera apresentado de forma a reportar os resultados obtidos

pelas simulacdes, de acordo com os objetivos especificos.

4.1 DETERMINACAO DA FUNCAO CUSTO E LIMIARES SAUDAVEIS

Como descrito anteriormente, foram testadas fungdes custo com intuito
de selecionar qual das trés funcdes disponiveis pelo software SCONE melhor se
aplicaria para a obtencéo dos parametros saudaveis na tarefa selecionada.

A tabela 2, apresenta os dados da eficiéncia de cada uma das funcdes

custo durante o processo de otimizagao.

Funcéao Progresso Curvade Melhor Melhor
Custo tendéncia Geracao fitness
Cubed 2.33816e-06 -478279 144 2.044588+11
Wang 2.22002e-06 -3.62025e-06 79 1.62959
Uchida 2.75164e-06 -4.17735e-06 61 1.51706

Tabela 2: Parametros de eficiéncia do processo de otimizacdo para cada uma das trés funcdes

custo disponiveis. Fonte: do estudo.

De acordo com a avaliacdo da tabela 2, descartou-se a funcdo Cubed
devido ao valor alto da curva de tendéncia; a demora para encontrar a melhor
geracdo de combinacdes e por apresentar um “fithess” muito alto, indicando que
talvez esta ndo seja uma funcéo adequada para a investigacao proposta.

Em contrapartida, foram encontrados valores préximos entre Wang e
Uchida, com uma diferenca apenas na velocidade para o encontro da melhor
geracdo de parametros. A seguir, sdo expostos os valores de limiares obtidos
para as fun¢des custo de Wang e Uchida, em comparacao aos valores das faixas

biomecanicas por musculo (Tabela 3).



Musculo LO (m) LO (m)

Reto Femoral 1.04/0.001 1.04/0.003

lliopsoas 0.96/0.006 1.26/009
Gluteo Maximo 1.14/0.004 1.18/0.006
Isquiotibiais 1.53/0.003 1.49/0.006
Vasto Lateral 1.39/0.003 1.34/0.007
Gastrocnémio 1.16/0.003 0.98/0.005
Soleo 0.82/0.005 1.32/0.001
Tibial Anterior 1.14/0.003 1.16/0.007

Tabela 3: Valores de limiares obtidos pos otimizagdo com utilizacdo das duas fungGes custo

diferentes (Wang e Uchida). Fonte: o autor.

Os valores obtidos em ambas as funcdes custo, também indicam valores
préximos, sendo que ambas fornecem valores proximos aos limites superiores,
além da faixa biomecénica.

A seguir, também sdo expostos dados sobre as variaveis de teste
calculadas durante a execug¢do, como mencionado no tépico da revisdo da
literatura, com relacéo a cinematica angular e a ativacdo muscular (figura 21).

As simulacg@es realizadas com as diferentes funcdes custo de Uchida e
Wang, mostraram que as cinematicas de teste foram similares, nao
diferenciando significativamente os valores angulares da primeira incursdo, do
angulo de repouso e o numero de oscilagdes. Dessa forma, para uma analise
mais criteriosa, foram investigados os niveis de ativacdo muscular que se
mostraram diferentes entre as medidas de energia metabdlica e resisténcia
muscular.

O grafico acusa apenas a ativacdo muscular do musculo Reto Femoral
pelo fato de este ter sido o Unico musculo ativado na simulacdo quando os
parametros atingiram o platd durante a otimizacao.

A tabela 2 expdem os valores calculados nos testes, para melhor

comparacao dos dados obtidos na cineméatica apresentados na tabela 1.
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Figura 21: Cinematicas e ativacBes comparativas entre funcdes custo Wang (2012), Uchida
(2016) e Cubed (CROWNINSHIELD E BRAND, 1981).

Tabela de comparacado cinematica com diferentes funcdes custo

Funcéo oi or RI No°

Custo oscilacdes
Wang 2012 116° 71° 1,63 4
Uchida 2016 115° 71° 1,62 4

Tabela 2: Tabela comparativa entre os testes de péndulo, apresentando as medidas avaliadas
no teste, referentes ao angulo da primeira incursdo (6i), angulo de repouso (6r), o index de
relaxamento Rl e o nimero de oscilagdes em cada uma das simulagdes com func¢des custo
diferentes. FONTE: do estudo.

Observa-se na Tabela 2 que as duas fun¢cdes sdo muito similares quanto
as trés medidas apresentadas para uma cinematica caracteristica de um

individuo higido, atestado por um Rl > 1.6 segundo Bajd and Vodovnik (1984).



O critério de escolha para funcdo custo foi definido pela eficiéncia do
processo de otimizagéo. Optou-se, portanto, pela fun¢éo custo Uchida.

4.2  SIMULACAO DA CONDICAO DE ESPASTICIDADE.

De acordo com o segundo objetivo especifico, foram investigados padrdes
cinematicos do teste a fim de reproduzir uma condicdo espéstica. Dessa forma,
empregou-se as reducdes aplicadas gradualmente do limite superior da faixa de
limiares, nos musculos envolvidos no teste (Ms Reto Femoral e Ms. Vasto
Lateral), foram testadas simulagdes com os limiares alterados de cada um dos

musculos individualmente e em conjunto.

A figura 21 apresenta a cinematica com as ativagdes para a condicao de
alteracdo apenas do M. Reto Femoral (RLO). E possivel notar a tendéncia de
resultado compativeis com um teste de péndulo clinico. Conforme as reducdes
da faixa de limiares sao intensificadas, tanto os angulos da primeira oscilacéo
como o numero de oscilacbes sao reduzidos. Apenas ativacdes do M. Reto

Femoral foram observadas durante a avaliacao.

Assim como para as primeiras simulagdes, também foram feitas as
tabelas comparativas entre testes, considerando os parametros cinematicos e os
céalculos dos indices de relaxamento para identificacdo da condicdo espastica.
Os resultados para as alteracfes do M.Reto Femoral sdo expostos na tabela 4
e confirmam os comportamentos do teste na cinematica. Por meio do calculo do
indice de relaxamento, notou-se a tendéncia apds as reducdes, de que o teste

siga um padrao de espasticidade.
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Figura 22: Condic&o de alteragdo da faixa de limiares apenas para o M. Reto Femoral (RLO).
100%, 90%, 80%, 70% e 60%, sdo as reducdes progressivas da faixa de limiares, representada

em cada uma das curvas. FONTE: do estudo.

Tabela de Comparacao entre Simulacdes para Reducdes de Faixa de

Limiares apenas para o M. Reto Femoral

Faixa de oi or RI N°
limiares oscilacbes
100% 115° 71° 1,64 5
90% 112° 68° 1,62 5
80% 107° 68° 1,56 4




70% 100° 64° 1,56 3

60% 96° 60° 1,55 3

TABELA 4: dados referentes aos parametros de teste analisado entre as simula¢gfes, com reducao da faixa
de limiares apenas para o M. Reto Femoral (RLO), para cada reducdo sdo enumerados os limiares do
Musculo avaliado (90%, 80%... 60% sucessivamente), mostrando a tendéncia de redugéo do angulo da

primeira oscilagdo, bem como a reducéo do nimero de oscilagdes. FONTE: do estudo.

Seguindo a mesma métrica, foram realizadas simula¢6es para reducéo da
faixa de limiares do M. Vasto Lateral, sendo apresentados os resultados obtidos

na figura 23.

Para o comportamento do M.Vasto Lateral, sdo apresentadas
carateristicas divergentes quando constatado o oposto do obtido nas simulagdes
com o M. Reto Femoral. Observou-se a diminuicdo do angulo da primeira
oscilacdo nas reducbes de 90%, e 60%. Porém, entre esses intervalos, nao
ocorreu a diminuicdo do numero de oscilacbes, conforme foi observado nas
simulacdes envolvendo o M. Reto Femoral, tornando pouco plausivel a
comparacao com um teste de péndulo clinico, apresentados em Fowler (2000)

por exemplo.

O que pode indicar que talvez no M. Vasto Lateral ocorram alteracdes

significativas em algumas angulacdes especificas de sua faixa biomecéanica.

Além disso, ainda foram encontradas supressfes nos valores de
ativacdes do M. Reto Femoral nas reducdes de 80%e 70%, induzindo que talvez
0 M. Vasto Lateral assuma o comportamento da cinematica por um determinado

arco de movimento.
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Figura 23: Condi¢éo de alteracédo da faixa de limiares apenas para o M. Vasto Lateral
(VLO), sendo os valores de 90%, 80%, 70% e 60%, as reducdes progressivas da faixa de limiares,

representada em cada uma das curvas. FONTE: do estudo.
Abaixo, segue a tabela comparativa entre testes para a condicédo de alteracéo
apenas do M. Vasto Lateral (tabela 5). Os dados foram calculados com base na

cinematica.

Tabela de Comparacgao entre Simulacdes para Reducdes de Faixa de

Limiares apenas para o M. Vasto Lateral



Simulacéao Oi or RI N°

oscilagdes
100% 115° 71° 1,64 5
90% 114° 68° 1,62 5
80% 108° 68° 1,58 4
70% 91° - - -
60% 80° - - -

Tabela 5: dados referentes aos para@metros de teste analisado entre as simulagfes, com reducéo
da faixa de limiares apenas para o M. Vasto, mostrando que o comportamento diverge do teste
clinico ao ndo apresentar indices de individuos espasticos, bem como néo calculos nas Ultimas
reducdes pela auséncia de angulo de relaxamento e permanéncia do musculo em movimentos
ondulatérios. FONTE: do estudo.

Na figura 24, sdo expostos os graficos referentes as cinematicas e
ativacOes apds a combinacéo das alteracdes de limiares em ambos os musculos.
Nota-se caracteristicas similares a cinematica da figura 22, quando apenas o M.
Vasto Lateral estava com limiares alterados. Supfe-se que o M.Vasto Lateral

possa comandar a caracteristica do teste a partir de 80%.

Porém, o cenario das ativacdes difere-se, por estarem presentes ao longo
de todo o teste as ativacdes do M. Reto Femoral, que acompanham as ativacfes

do M. Vasto Lateral em seus picos.
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Figura 24: Condicdo de alterac&o da faixa de limiares para ambos os Ms. Vasto Lateral e Reto

Femoral, sendo os valores de 90%, 80%, 70% E 60%, as redugbes progressivas da faixa de

limiares, representada em cada uma das curvas. FONTE: do estudo.

A tabela abaixo (tabela 6) mostra os parametros calculados a partir da
cinematica para alteracdo em ambos os musculos de forma similar. Sendo
identificadas algumas caracteristicas similares a um teste clinico convencional,
com reducédo da primeira angulacédo e relacdo do indice de relaxamento abaixo
de 1.6. Entretanto, para caracterizar o teste, o numero de oscilacbes deveria

diminuir, posicionando o membro em uma posicao de relaxamento completo.



Tabela de Comparacao entre Simulacdes para Reducgdes de Faixa de

limiares para ambos os Musculos

Faixa de oi or RI N°
Limiares oscilagcdes
100% 115° 71° 1,64 5
90% 112° 68° 1,63 5
80% 102° 67° 1,5 6
70% 84° 59° 1,41 8
60% 74° - - -

Tabela 6: dados referentes aos parametros de teste analisado entre as simulacfes, com reducéo
da faixa de limiares de ambos os musculos. E possivel notar que existe uma certa tendéncia em
seguir um teste clinico, porém, o nimero de oscilages ao invés de reduzir, aumenta. FONTE:

do estudo.

Dessa forma, sdo expostas as tentativas de aproximacdo de uma
condicdo patoldgica, sendo a primeira condicdo, quando alterada a faixa de
limiares do M. Reto Femoral, a que mais atende aos critérios de um teste clinico
convencional, pois, existem reducdes do angulo da primeira incursdo, reducao

do indice de relaxamento e diminuicdo do numero de oscilacdes.



5 DISCUSSAO

A espasticidade é um fenbmeno que acomete individuos que sofreram
algum tipo de desordem neuroldgica, e por essa razdo, necessitam de
intervencdo para reabilitar funcdes necessérias para a vida diéria. Entretanto,
ndo existe consenso sobre como os mecanismos fisioldgicos da espasticidade
geram padrbes de ativacdes alterados. Algumas hipéteses, como a do controle
referencial, oferecem uma abordagem simplificada que explicam como as
modulacdes do reflexo tonico de estiramento (RTE) podem estar envolvidas
nesses mecanismos, com base nos limiares do RTE, alvo de investigagdes.
Entretanto, ainda ndo existem formas de modelagem que utilizam essa hipotese
associada a modulacédo reflexa para a espasticidade. Apenas sdo expostos
estudos experimentais (TURPIN et al, 2016; Turpin et al, 2017), que
correlacionam essa hipotese a doencas neuroldgicas.

Existe uma lacuna na literatura sobre modelos computacionais com
representacdes do sistemas supraespinhais que poderiam ser uteis para a
investigacdo da ativacdo muscular relacionada ao RTE na espasticidade. Por
esse motivo, realizou-se uma tentativa de abordar um sistema referencial
simples (limiares do RTE e a resposta muscular), no intuito de identificar se
apenas os limiares reflexos dariam conta de explicar uma dinamica de ativacéo
alterada, como ocorre na espasticidade.

Os resultados obtidos na primeira etapa das simulacdes (figura 21)
sugerem que o SNC busca reducdo do esforco para realizacdo da tarefa,
utilizando os mecanismos de reducdo do gasto energético muscular. Essa
interpretacdo atribui-se as trés simula¢des que utilizaram fungdes custos para
minimizacao de esforcos, de formas diferentes. Foram identificadas divergéncias
guando comparados os valores equacionais das curvas de tendéncia (tabela 2)
indicando que a medida Cubed Muscle Stress nao deveria ser utilizada para a
tarefa adotada.

Em relacdo as premissas relativas a condicdo de relaxamento, ao ser
admitida uma condicdo inteiramente passiva, pouca ou nenhuma forca e

ativacoes foram observadas. Os resultados obtidos na figura 21 condizem com



os encontrados na avaliagdo de individuos saudaveis feita por LeCarvozin
(2001). Mesmo em condi¢bes saudaveis para o teste de pendulo, o autor
encontrou picos de ativacdes iniciais no angulo da primeira oscilagao.

Em relacdo aos métodos de gasto energético muscular, apesar de ambos
obterem resultados muito semelhantes, as solu¢gdes equacionais para a funcao
proposta por Uchida (2016) mostram-se mais rapidas para simula¢cdes com a
melhor geracdo, atingida antes quando comparada a outra fung¢do, como
apresentou a tabela 2. Fator este, que pode ser atribuido ao fato de que os
métodos de energia musculares elaborados por Uchida (2016) tém como base
preceitos fisiologicos mais atuais da dindmica de contracdo de fibras rapidas e
lentas, e de ser uma atualizag&o da funcéo proposta pro Wang (2012).

Outro achado importante da etapa de determinacao da funcao custo e dos
limiares saudaveis, é relativo aos valores de LOs obtidos quando a funcao custo
foi minimizada (tabela 3). Estes valores convergiram para os limites inferiores,
para além da faixa biomecéanica, condizendo com a hipétese do controle de
referéncia (FELDMAN, 2015). Esta hipétese supde que para um musculo atingir
um nivel de inatividade, seus valores de LOs devem estar fora da faixa
biomecanica, sem desencadear ativacao.

Ainda sobre a primeira etapa de simulagdes, que buscou uma
representacdo da condicdo saudavel, considerou-se plausiveis os dados
cinematicos obtidos (Tabela 2), pois os index de relaxamento ultrapassaram os
valores descritos em Badj et al (1984). Porém, um numero de oscilacdes
reduzidos foi observado em comparacdo aos testes reportados por Fowler
(2000), que caracterizou mais de 7 oscilacfes para um teste normal. Tal fator,
pode ser uma limitagcdo associada ao modelo muscular utilizado, visto que na
busca por um modelo que representasse as caracteristicas viscoelasticas, o
modelo de equilibrio amortecido foi selecionado. Essa caracteristica de
amortecimento proposta por Millard et al (2013), pode ter acrescido um
amortecimento adicional ao movimento, de modo que o teste acusasse menos
oscilacées.

Esses achados podem ser considerados uma limitagéo do estudo, o que
pode servir como motivagdo para estudos futuros que busquem explorar a

modelagem do teste de péndulo. Uma possivel comparacdo entre modelos



musculares disponiveis na literatura pode ser realizada, com integracdo de todas
as caracteristicas de um teste para condicao saudavel.

Na etapa de simulacdo da condicdo de espasticidade, foi observado um
comportamento similar aos testes em condi¢Bes patologicas realizados por
DeGroote et al (2018) e Fowler (2000), quando alterados os valores de LOs
apenas para o musculo Reto Femoral (figura 22). Nessa condicdo foram
constatadas reducdes do numero de oscilagdes, diminuicdo do angulo da
primeira oscilagdo e do periodo de oscilagbes. Diferentemente dos dados
encontrados na alteracéo dos LOs apenas do musculo Vasto Lateral e de ambos
0s musculos combinados. Esse fator pode levantar hipoteses para trabalhos
futuros sobre os limiares reflexos de musculos uni e biarticulares, pois de acordo
com comparacgOes na figura 23, as reducbes mostram que o M. Vasto Lateral
caracteriza o teste em determinados valores de limiares e em outros ndo. Outro
fator a ser destacado, observado na figura 24, é a evidéncia de que ambos os
musculos apresentam ativacao, porém, o comportamento das reducdes entre
80% e 70% adveém do M. Vasto Lateral.

Ao evidenciar que os métodos clinicos quantitativos para mensuracao de
fadiga e dos niveis de severidade espasticos ainda sdo pouco explorados,
sugere-se a adocdo dessa abordagem simplificada. Conciliar as premissas da
hipétese do controle referencial e da modelagem, como uma ferramenta para
exploracdo de condi¢cdes patoldgicas de forma simples, poderia evitar formas
mais complexas de modelagem, como as que envolvem torques reflexos,
torques viscoelasticos, rigidez de curto alcance, conforme encontradas na
literatura (HE, 1997; HE, 1998; KOO, 2006; DEGROOTE, 2018).

Outro fator importante, diz respeito a potencialidade para analise muscular
individual do movimento, capaz de diferenciar a acdo muscular entre os
musculos uniarticulares e biarticulares. Esta analise proporciona esclarecimento
para tomada de decisdo diante de intervencBes com antiespasticos, como por
exemplo, a definicdo do musculo alvo para recebimento de toxina botulinica.
Também oferece uma série de insights para investigacdo em estudos como o0s
de Wang (2018), considerando o comportamento do teste, pode sugerir que
talvez, o musculo que mais atende ao comportamento do teste seja o M. Reto

Femoral e ndo o M.Vasto Lateral.



Entretanto, o estudo também apresenta limitacbes que podem ser
superadas em estudos futuros, como por exemplo, a analise dos outros dois
musculos que compdem o grupamento do quadriceps (M. Vasto Intermédio e M.
Vasto Medial) para simular a dinamica de teste novamente. Outra sugestéo de
estudo futuro, seria a consideragdo da atuacao da velocidade na contragéo
muscular de forma explicita. Como apontado por Turpin et al (2016), a velocidade
relaciona-se com o limiar do reflexo de estiramento e interfere na ativacéo

muscular.



6 CONCLUSAO

As medidas de consumo energético propostas por Uchida (2016) foram
atribuidas como funcgéo custo mais adequada na condi¢cdo da tarefa passiva,
adotada durante o teste do péndulo no presente estudo.

Verificou-se que somente a alteracdo na modulacéo do limiar do RTE
pdde reproduzir o comportamento de um individuo com espasticidade durante o
teste do péndulo. Foram constatadas reduc¢des no angulo da primeira oscilagéo,
reducdo do nimero de oscila¢cdes e aumento do index de relaxamento, conforme
as caracteristicas patoldgicas presentes na literatura. Essas constata¢des foram
atribuidas as alteragbes de limiares do M. Reto Femoral, as quais foram
responsaveis pela reproducado do teste de péndulo patolégico, em comparacao
as alteracdes dos limiares apenas do M. Vasto Lateral e de ambos os musculos.

Porém durante o processo de investigacdo dessa questdo, o otimizador
utilizado proporcionou outra investigacao pertinente a fun¢des custo disponiveis
para calculo do processo de otimizacdo, sendo os resultados encontrados
importantes para apontar que as medidas de consumo energético proposta por

Uchida (2016) era a mais indicada para a tarefa adotada.
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APENDICES

APENDICE 1 — tela das bibliotecas do software SCONE.

SCONE

Predicting Biological Motion

Getting Started

What is SCONE?
Download & Instal

Learning SCONE

Documentation
Tutorials & Examples

Reference Manual

Troubleshooting

FAQ
What's New
User Forum

Report Issue

Additional Information

Publications using SCONE

Hyfydy
License & Contributing

Acknowledgements

[#]
o
=l

EffortMeasure

Measures the energy consumption of a model during simulation, according to various models.
Supported effort models:

+ Constant © CONstant energy measure

+ TotalForce . tofal muscle force

Hang2012 - metabolic energy measure as defined in [Wang et al. 2012]
Uchida2e16 © metabolic energy measure as defined in [Uchida et al. 2013
»  Sguaredtusclestress | summed squared muscle stress: (force / PCSA)2
B CubedMuscleStress | Sum

» SquaredbuscleActivation | SUMMed squared muscle activation: (activation)*2

s CubedMuscleActivation D summed cubed muscle activation: (activation)*3

+ MechnicalWork - mechanical work of muscles = sum of muscle moment * dof velocity

All effort models can be used to compute cost-of-transport, by setting use_cost_of transport = 1.

Inherits from IMeasure,

Public Attributes

Parameter Type Description

measure_type EffortMeasureType Energy model to be used, can be: Constant



APENDICE 2- Cenério de simulacdo da pesquisa.

1 CmaOptimizer {

2 signature_prefix = DATE_TIME
4 SimulationObjective |
max_duration = 18

= ModelOpenSim3 |
18 model_file = data/H@914M_osim2.osim

11 state_init_file = data/InitStatelumpTeste3.zml
12 fixed_control_step_size = 8.81

$he = @.1

16 L8 = 1~B8.5

17 KL = 1~1

18 TKP = @~B.1

15 KV = @~B.1
SVDELAY = 8.88

21 $OFS = [ @ @.58 ]

22 $DIR 1

23 ZLEVAS= 1~8.5¢8.45,1.3>
24 ZL@REC= 1~8.5¢0.45,1>
ZLE@HAM= 1~8.5¢8.85,1.4>
26 ZL@ILIO= 1~B.5¢8.5,1.2>
27 2L8GAS= 1~8.5¢8.678,1.16>
4L@S0L= 1~8.5¢8.45,1.35>
ZLETIB= 1~8.5¢8.45,1.11>
ZL@GLU= 1~8.5¢8.5,1.2>

ReflexController {
name = pendulum
symmetric = 1

target = rect_fem L8 = ZLBREC KL =

1 delay = 2.818 allow_neg_ L =
MuscleReflex { target = iliopscas L@ = SL@ILIO KL = 1 delay = ©.218 allow_neg_L
MuscleReflex { target = glut_max L® = %L8GLU KL = 1 delay = ©.818 allow_neg_ L =

48 MuscleReflex { target = hamstrings L@ = $L@HAM KL = 1 delay = @.8818 allow_neg L = @7

{
{
{
41 MuscleReflex { target = vasti L@ = %L8VAS KL =1 delay = 8.828 allow_neg L = @}
{
{
{

42 MuscleReflex { target = gastroc L8 = $L8GAS KL = 1 delay = ©.828 allow_neg_L = @}
43 MuscleReflex { target = soleus L@ = $L8SOL KL = 1 delay = ©@.835 allow_neg_L = @}
44 MuscleReflex { target = tib_ant L8 = SL@TIB KL = 1 delay = ©@.835 allow_neg_L = @}

483 EffortMeasure |

g name = Effort
weight = 8.1
measure_type = Uchida2ele
use_cost_of_transport = &
default_muscle_slow_twitch_ratio = 2.5




APENDICE 3- Janela de anélises do software SCONE, com as possibilidades de

analise da simulacéo.

M Ip

Optimization Results FIE  Analysis
Messages Filter d
1.517 -
Ewaluation Report pelvis_tilt
-993 pehvis_tx
631 pelvis_ty
Gait Analysis 2.129 hip_flexion_r
o040 knee_angle_r
Parameters 1731 ankle_angle_r
Coordinates 1632 hip_flexion_|
. knee_angle_|
Medel Info 1.631 ankle_angle_|
' Reset Window Layout _ FEIV!S—tIIt—u
. 1.585 pelv!s_tx_u
14 1.879 pehvis_ty_u
- hip_flexion_r_u
13 1525 knee_angle_r_u
36 1.681 ankle_angle_r_u
23 1.781 hip_flexion_|_u
7 99 1.522 knee_angle_|_u
ankle_angle_|_u
1 30 1562 rect_fem_r.activation
04) 41 1.825 rect_femn_r.fiber_length
35) 23 1.962 rect_femn_l.activation
82) 27 2.020 rect_fermn_Lfiber_length
hamstrings_r.activation
% 33 1.531 9=
VAs( D: 22 1.648 hamstrings_r.fiber_length
VAS (20%] ' glut_max_r.activation
WAS (30%) 30 1.884 glut_max_r.fiber_length
WAS (40% 16 2.054 iliopsoas_r.activation
VAS (509 29 2,145 iliopsoas_r.fiber_length

wasti_r.activation
wvasti_r.fiber_length
gastroc_r.activation
gastroc_r.fiber_length
soleus_r.activation
scleus_r.fiber_length
tib_ant_r.activation
tib_an i
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