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Resumo

O salto vertical ¢ um movimento balistico determinante para o desempenho de atletas em
diversas atividades esportivas, bem como uma avaliacdo que é utilizada para direcionar
cargas de treino, aptiddo e retorno ao esporte. Diversas pesquisas estudam este movimento
por meio de diferentes protocolos, padronizacdes e ferramentas de afericio de movimento.
Neste trabalho foi avaliado como o aumento de forca muscular pode alterar a altura do
salto agachado através de simulacdes preditivas de movimento. Além disso, quais outras
caracteristicas da coordenacdo intersegmentar sdo alteradas. A 4rea de simulagdes prediti-
vas voltadas para Biomecanica estd em ampliacdo devido ao avancos de ferramentas que
utilizacdo Direct Collocation, permitindo resultados em menor tempo de simulagdo (horas
ao invés de semanas). Metodologias envolvendo simula¢des permitem maior controle da
variabilidade dos dados, o0 que ndo é possivel em grande parte dos estudos com humanos
para teste de hipdteses. Os resultados das simulacdes preditivas de salto desenvolvidas neste
trabalho sdo promissores, pois todas as métricas dos saltos simulados poderiam fazer parte
de uma amostra de saltos de humanos. Além disso, foi possivel observar como o aumento
isolado de forga isométrica no tornozelo e joelho (20% de aumento na forca isométrica
maxima dos grupos musculares dessas articulagdes) repercute em saltos agachados com ou
sem sobrecarga ( 0%, 50% e 100% da massa corporal). Os resultados das multiplas simulacoes
apontam para maior sensibilidade do aumento de forca do tornozelo para altas sobrecargas,
e uma mudanca da estratégia 6tima de salto (coordenacio intersegmentar) na presenca de
sobrecarga. Esta mudanca de estratégia est4 diretamente ligada a capacidade de forca dos
extensores do joelho, ndo sendo observada no modelo com aumento de forca do joelho na
sobrecarga 50%. Hipotetizamos que, quando maior a dificuldade de utilizacdo dos extensores
de joelho (ndo sdo os principais contribuidores na aceleracdo vertical do centro de massa) em
saltos com sobrecarga, mais precoce serd a mudanca de estratégia de salto, e mais precoce
serd o movimento assincrono do tornozelo do final da propulsdo. Dessa maneira, o aumento
de forca ndo s¢ altera a altura final do salto em humanos, mas também deve ser estudado
como uma fonte de mudanca de estratégia de coordenacao articular para salto. Essa mudanca
de estratégia deve ser levada em conta em estudos com humanos como ferramenta adicional
na selecao de amostras e interpretacao dos dados.

Palavras-chave: salto vertical. modelo musculoesquelético. treino de forca.



Abstract

The vertical jump is a determinant ballistic movement for the performance of athletes in
various sports, as well as an assessment used to guide training loads, fitness, and return
to sport. Various research studies this movement through different protocols, standardiza-
tions, and movement measurement tools. In this work, we evaluated how the increase in
muscle strength can alter the squat jump height through predictive movement simulations.
Furthermore, what other characteristics of interlimb coordination are altered. The field of
predictive simulations in Biomechanics is expanding due to advances in tools that utilize
Direct Collocation, allowing for results in a shorter simulation time (hours versus weeks).
Methodologies involving simulations allow for greater control of data variability, which is
not possible in most human studies for hypothesis testing. The results of the predictive jump
simulations developed in this work are promising, as all metrics of the simulated jumps
could be part of a human jump sample. Furthermore, it was possible to observe how isolated
isometric strengthening of the ankle and knee (a 20% increase in the maximum isometric
strength of the muscle groups of these joints) affects squat jumps with or without overload
(0%, 50%, and 100% of body mass). The results from the multiple simulations indicate a
greater sensitivity of ankle strengthening to high overloads and a change in the optimal
jump strategy (interlimb coordination) in the presence of overload. This change in strategy
is directly linked to the force capacity of the knee extensors, not being observed in the model
with knee strengthening at 50% overload. We hypothesize that the greater the difficulty in
utilizing the knee extensors (which are not the main contributors to the vertical acceleration
of the center of mass) in overloaded jumps, the earlier the change in jump strategy will occur,
and the earlier the asynchronous ankle movement will be at the end of the propulsion. Thus,
strengthening not only alters the final jump height in humans but should also be studied as
a source of change in joint coordination strategy for jumping. This strategy change must
be taken into account in human studies as an additional tool in sample selection and data

interpretation.

Keywords: vertical jump. musculoskeletal model. strengh trainning.
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1 Apresentacao da Tese

Saltos verticais sio movimentos balisticos amplamente utilizados para avaliar a
funcido neuromuscular dos membros inferiores (MCMAHON et al., 2018; SAMOZINO;
MORIN etal., 2008; WATKINS et al., 2017; FRANCESCHI et al., 2020). O teste do salto vertical
¢ pratico, de facil administracdo, e altamente informativo sobre as adaptacdes induzidas
pelo treino, fadiga induzida pelo exercicio e recuperacdo pés-lesdo. Em alguns esportes,
como volei, basquete, e futebol, saltar mais alto oferece vantagem competitiva aos atletas
(BARTLETT, 2014; BREWER, 2017). Isso motiva o estudo de estratégias para otimizar o
desempenho do salto vertical.

Evidéncias sugerem que o aumento na forca produzida pelos musculos extensores
de quadril, joelho, e tornozelo (plantiflexores) pode ndo refletir em aumento na altura do
salto (BOBBERT; VAN SOEST, 1994; CHENG, 2008). Para melhorar o desempenho do
salto vertical, € sugerido que além do aumento na forca muscular também seja necessario
adaptacdes nos comandos neuronais (ANDERSON; PANDY, 1999; KIPP et al., 2019). Dessa
forma, para otimizar o desempenho do salto é necessario que o fortalecimento muscular
seja acompanhado por uma melhor coordenagdo temporal da acdo dos musculos que atuam
no tornozelo, joelho e quadril (VANDEWALLE,; PEERES; MONOD, 1987; PANDY; ZAJAC,
1991).

Devido a complexidade do estudo de estratégias para otimizar o desempenho do salto,
é relevante investigar o efeito do fortalecimento de grupos musculares isolados (por exemplo
flexores plantares). Estudos prévios avaliando saltos contramovimento utilizando sistemas
de captura de movimento tridimensional (mocap) foram capazes de analisar a cinética de
cada articulacdo individualmente. Com andlises de dindmica inversa, é possivel identificar
que velocistas sdo capazes de saltar mais alto quando realizando salto com contramovimento
comparado com saltos agachados, porém sem produzir momentos articulares resultantes
maiores (MACKALA et al., 2013). Além disso as varidveis cinéticas e cinemadticas possuem
poder de predicdo maior da altura do salto que apenas testes isométricos, salientando as-
pectos multiarticulares e treinamento de técnica de salto (MCERLAIN-NAYLOR, S.; KING,
M.; PAIN, 2014). No entanto, o custo elevado do equipamento/software e a necessidade de
pessoal altamente especializado para operar sistemas mocap, tem inviabilizado a utilizacdo
dessa ferramenta por profissionais das ciéncias do esporte, especialmente quando um ele-
vado namero de atletas precisa ser avaliado. Alternativamente, pesquisadores tém utilizado
plataformas de forca para a analise das forcas de reagdo ao solo (FRS) durante saltos verticais
(LINTHORNE, 2001; MCMAHON et al., 2018). Contudo, a FRS é apenas a resultante da
acdo dos musculos, ndo permitindo analisar a atuagdo das unidades musculotendineas
de tornozelo, joelho e quadril (UCHIDA; DELP, 2021; LIU; ANDERSON; PANDY et al.,
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2006). Embora os dados de FRS se correlacionem com testes isométricos e isocinéticos em
articulagdes isoladas (ROUIS et al., 2015; TSIOKANOS et al., 2002; HARRISON et al., 2013),
e métricas para retorno ao esporte (WATKINS et al., 2017), ndo é possivel estabelecer uma
relacdo direta da FRS e a forca muscular dos membros inferiores (UCHIDA; DELP, 2021).

Consequentemente, também ndo ¢ possivel observar diretamente o efeito do treino de forca.

E importante reconhecer que mesmo com a utilizacio de sistemas tridimensionais
mocap e plataformas de forca, conduzir investigacdes robustas (e.g., ensaios clinicos contro-
lados e randomizados) em seres humanos é desafiador. O controle de multiplos fatores de
confundimento requer uma cuidadosa selecdo da amostra de participantes, o engajamento
dos participantes com o protocolo experimental (e.g., interrup¢do de treinos cotidianos),
familiarizacdo e a preparacio para os testes, entre outros (ATTIA et al., 2017; VIEIRA; BLA-
ZEVICH et al., 2021; VIEIRA; RIBEIRO et al., 2023). Diante disso, emerge a possibilidade
do uso de modelos computacionais para simular, por exemplo, o fortalecimento muscular
devido a varias semanas de treinamento fisico (ZINKOVSKY; SHOLUHA; IVANOV, 1996;
MCERLAIN-NAYLOR, S. A.; KING, M. A.; FELTON, 2021). Cheng (2008) utilizou a simula-
cdo computacional para quantificar o efeito do torque produzido pelos membros superiores
sobre o desempenho bidimensional do salto vertical. As simulacdes neste estudo também
possibilitaram investigar o efeito de aumentos e reducdes no torque articular, isolando a
contribuicao de tornozelo, joelho, quadril e ombro. Os resultados reportados por CHENG
(2008) sugerem que o fortalecimento da musculatura do joelho e do tornozelo seja priorizado
para otimizar o desempenho do salto vertical. Contudo, as limitacées do modelo computaci-
onal utilizado nlo permitiram uma conclusdo definitiva sobre o tema. O torque maximo
de cada atuador ideal de tornozelo, joelho, quadril e ombro foi otimizado com dados de
salto a partir de funcdes de atenuacio em relacdo a velocidade e posi¢do angular de outros
estudos. Contudo a rotina de fortalecimento de musculos (aumento do torque maximo dos
atuadores) nio considera o efeito de musculos biarticulares (por exemplo: gastrocnémio
medial, gastrocnémio lateral, reto femoral, e isquiotibiais). A sincronizacdo da ativacio
muscular desses musculos durante a propulsdo precisa potencializar o efeito de contragdes
concéntricas (favoraveis ao salto) e ao mesmo tempo minimizar o efeito excéntrico em ou-
tras articulacdes. Dessa maneira, néo ¢ possivel estabelecer que os novos valores de torque
méximo dos atuadores ideais do modelo biomecanico nio precisam de ajuste na funcio de
atenuacdo. Este comportamento do musculos biarticulados ja foi demonstrado em outros
estudos com simulag¢oes preditivas (VAN SOEST et al., 1993).

O avanco computacional tem permitido o uso de modelos humanos mais complexos.
Por exemplo, a ferramenta OpenSim (SETH et al., 2018) permite a criacdo de modelos com-
putacionais biologicamente mais precisos, implementando aspectos da dindmica muscular,
arquitetura muscular, bracos de alavanca, cinética e cinematica. Além disso, o OpenSim
possui ferramentas nativas que permitem um melhor escalonamento de modelos muscu-

loesqueléticos, cinematica inversa, dindmica inversa possibilitando estimativas das forcas
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musculares. Todas essas funcionalidades sao compativeis com dados capturados ou simu-
lacoes preditivas. O OpenSim tem demonstrado resultados promissores em simulagoes da
marcha humana (SETH et al., 2018; DEMBIA et al., 2020a; FALISSE; SERRANCOLI et al.,
2019a,b; FALISSE; PITTO et al., 2020; FALISSE; AFSCHRIFT; DE GROOTE, 2022; WATER-
VAL et al., 2023; RAJAGOPAL et al., 2016; HAMNER; SETH; DELP, 2010; PITTO et al., 2019;
UCHIDA; HICKS et al., 2016). Diante disso, vislumbramos a possibilidade da utilizacdo do
OpenSim para investigar o efeito do aumento na forca das articulacdes dos membros inferio-
res, de forma isolada, sobre o desempenho do salto vertical. Esse tipo de metodologia inédita
permite maior controle sobre a variabilidade da amostra, e total acesso as variaveis internas
que definem e caracterizam a altura do salto vertical agachado. Sendo assim, permitem
trazer novas interpretacdes sobre como parametros musculares influenciam a cinematica e

cinética do salto vertical.

Para atingir esse objetivo, esta pesquisa adotou um divisdo dos achados cientificos em
dois capitulos, com suas respectivas secoes de introducdo, metodologia, resultados, discussdo

e conclusao.

O Capitulo 2 efetua um resumo do arcaboucgo teoérico utilizado ao longo desta pesquisa,
explorando os detalhes mais importantes na modelagem musculoesquelética, rotinas de
otimizacdo e andlise de dados utilizadas.

O Capitulo 3 realiza a validacdo dos resultados de simulagao preditiva do movimento
de salto agachado, com ou sem sobrecarga. Esta etapa ¢ fundamental para permitir validade

externa da metodologia de otimizacdo de trajetdria e dos dados produzidos.

O Capitulo 4 registra a comparacdo entre simulacoes de saltos agachados onde
modificamos o modelo referéncia, simulando aumento de forca isolados dos plantiflexores
e extensores do joelho. Cada um destes modelos musculoesqueléticos foi modificado para
também simular sobrecargas de 50 e 100% da massa corporal. Para todas variacdes de modelos,
¢ utilizada a mesma rotina de predi¢do de salto, minimizando as variaveis confundidoras que

influenciam no salto, facilitando a andlise das diferencas de desempenho entre situacdes.

O Capitulo 5 apresenta a Conclusio final do trabalho.
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2 Fundamentacao teorica

2.1 Analise de movimento humano

O movimento humano ou animal instiga a curiosidade humana desde os trabalhos
de Aristoteles sobre a marcha dos animais (KLETTE; TEE, 2008). O “pai” da Biomecanica,
Giovanni Alfonso Borelli, teve como professor Benedetto Castelli, discipulo de Galileo, e
publicou o livro “De motu animalium” em 1680, no qual registra a aplicacdo da metodologia
analitica e geométrica de Galileu no campo da mecanica, Figura 2.1, na biologia (POPE,

2005).

Figura 2.1 - Diagrama de corpos livres editado por Borelli. Retirado de (KLETTE; TEE, 2008).

Desde o século 17, diversos outros avangos tecnoldgicos auxiliaram no desenvolvi-
mento da Biomecéanica como estamos familiarizados atualmente: inicio da cronofotografia
com Pierre Janssen e Eadweard Muybridge, andlise de marcha com marcadores por Otto
Fisher, e avaliacio do movimento de velocistas de Archibald Vivian Hill (KLETTE; TEE,
2008). Atualmente as principais linhas de pesquisas em analise do movimento humano se
iniciaram em meados de 1970 impulsionadas pelos desenvolvimentos recentes em robotica,
a expansdo de programas espaciais, bem como a busca por estilos de vida mais saudaveis via
exercicio fisico (ZINKOVSKY; SHOLUHA; IVANOV, 1996).

Um dos campos de pesquisa em Biomecanica € a andlise do movimento humano,
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uma partes inerente ao treinamento esportivo e reabilitacdo motora. As ferramentas de
andlise de movimento permitem avaliar coordenacio, técnica, eficiéncia e desempenho de
acordo com diferentes objetivos: competicao; retorno ao esporte; melhora da qualidade de
vida; melhora em atividade de vida diaria.

Apesar dos avangos tecnologicos em andlise de movimento, o acesso a aparelhos
que capturam e analisam movimento (cinemadtica e/ou cinética) limitam e norteiam as
abordagens metodoldgicas de cada pesquisa. Atualmente os método padrdo-ouro para ana-
lise de movimento sdo sistemas tridimensionais de captura de movimento via cameras
infravermelhas e marcadores (3D mocap) aliados a plataformas de forca. No entanto, sdo
ferramentas com precos elevados e que requerem profissionais altamente especializados

para configuracdo e execucdo dos testes.

Contudo, diversas linhas de pesquisa continuamente investem no desenvolvimento
de métodos alternativos que possibilitem a massificacdo da analise biomecanica, bem como
sua aplicacdo fora do ambiente laboratorial. Grande parte desses recursos foca na utilizacio
de cameras de video coloridas (UHLRICH; FALISSE et al., 2023; ADERINOLA et al., 2023;
STENUM; ROSSI; ROEMMICH, 2021; SILSUPADOL; TEJA; LUGADE, 2017; VAN HOO-
REN; PECASSE et al., 2023; DRAZAN et al., 2021; WADE et al., 2022), crondmetros para
salto (PUEO et al., 2017; ATTIA et al., 2017), unidades de medida inercial (IMU) (KOOIMAN
et al., 2015; AL-AMRI et al., 2018).

2.2 Modelagem musculoesquelética

Modelos musculoesqueléticos sdo representacdes matematicas das estruturas es-
queléticas e musculares do corpo humano. Caracteristicas de excitacdo neuronal, ativagdo
muscular, forca muscular, momento articular e movimento dos segmentos corporais sdo de-
terminadas individualmente para cada componente do modelo: unidades musculotendineas,
segmentos corporais e sistemas articulares.

Modelos musculoesqueléticos tem suas origens na fundacio da Sociedade Internaci-
onal de Biomecanica na década de 70, e até hoje sdo utilizados para testar hipoteses e suple-
mentar dados de sensores de movimento (UHLRICH; UCHIDA et al., 2023; WAKELING;
FEBRER-NAFRIA; DE GROOTE, 2023). Com essas relacdes matematicas determinadas, é
possivel desenvolver rotinas de otimizagdo para estimar varidveis internas ao sistema mus-
culoesquelético que respeitam diversas condigdes: dinamica de corpos conectados; forca da
gravidade; amplitudes articulares; fisiologia muscular. Como resultado, sdo obtidas as séries
temporais das ativacdes musculares do modelo que sdo capazes de reproduzir o movimento
capturado (UCHIDA; DELP, 2021). Este fluxo de trabalho é amplamente utilizado no campo
da analise de marcha. Os dados de cinematica capturados sdo o ponto de partida para obter
as estimativas de excitacdo neuronal (simulagdes inversas).
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Além das simulagdes inversas, € possivel utilizar otimizadores de trajetoria, para gerar
movimento com caracteristicas humanas. Tal estratégia pode gerar movimentos otimizados
para tarefas esportivas (correr, saltar, arremessar, remar, pedalar), permitindo trazer novas

abordagens sobre treinamento e técnica.

A ferramenta OpenSim (SETH et al., 2018) destaca-se desde 2007 em pesquisas
em biomecanica que utilizam modelos musculoesqueléticos, sendo citada em centenas de
trabalhos primordialmente com foco em marcha e corrida (DEMBIA et al., 2020a; FALISSE;
SERRANCOLI et al., 2019a,b; FALISSE; PITTO et al., 2020; FALISSE; AFSCHRIFT; DE
GROOTE, 2022; WATERVAL et al., 2023; RAJAGOPAL et al., 2016; HAMNER; SETH; DELP,
2010; PITTO et al., 2019; UCHIDA; HICKS et al., 2016). Alguns procedimentos de anélise pré-
cirurgica ja utilizam dados de alongamentos de unidades musculotendineas obtidos através
da ferramenta OpenSim (KAY et al., 2022). As facilidades em edicdo e compartilhamento de
modelos, gratuidade, algoritmos especializados para analise de movimento (capturado com

sistemas tridimensionais mocap ou IMU) explicam o grande namero de usudrios.

Nesta secdo serdo abordados aspectos teoricos relevantes dos modulos que compde
uma modelagem musculoesquelética com a ferramenta OpenSim. A Figura 2.2 traz um
diagrama de como estes se conectam para gerar um modelo final que pode ser utilizado em

simulacdes inversas ou preditivas.

Sensory feedback
Velocities,

Excitations Muscle forces Moments Accelerations  Angles

Musculoskeletal
geometry

Skeletal
dynamics

Muscle-tendon
dynamics

Figura 2.2 - Fluxogramas dos mddulos que compde uma simulagio direta (preditiva) com modelo
musculoesquelético. Do estimulo neuronal, ativacio muscular, até a cinética e
cinemadtica dos corpos conectados. Retirado de (UCHIDA; DELP, 2021)

2.2.1 Dinamica musculotendinea

Um musculo pode ser subdividido desde fasciculos (estruturas que sio medidas em
centimetros), fibras, miofibrilas, até sarcomeros (estruturas que sio medidas em nanometros).

Além disso, as unidades musculotendineas sio caracterizadas por forcas mecanicas passivas
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e ativas. A forca muscular pode ser estimada a partir da ativacdo muscular, comprimento da
fibra, velocidade da fibra, angulo de penacdo, e rigidez da fibra e tenddo. Usualmente, modelos
matematicos com essas subdivisdes sio chamados de modelos de Hill (em referéncia aos
modelos desenvolvidos por Archibald Vivian Hill, ganhador do prémio Nobel de Fisiologia e
Medicina) e foram inicialmente utilizados em simula¢ées biomecanicas em 1989 (ZAJAC,
1989; UHLRICH; UCHIDA et al., 2023).

Em modelos de Hill, cada musculo pode ser modelado por quatro curvas adimensio-
nais que representam o comportamento da forca ativa (dependente da ativacdo muscular,
comprimento da fibra e velocidade de contracio), e forcas passivas da fibra muscular e do
tenddo. Utilizar curvas adimensionais produz uma representacdo compacta, pois permite
que apenas cinco parametros sejam necessarios para modelar a unidade musculotendinea
i
6timo, ¢,; forca isométrica méaxima, FY; velocidade maxima de contragdo, v, e com-

de qualquer musculo: comprimento de fibra 6timo, [} ; &ngulo de penacido no comprimento
primento do tendao, lg (UCHIDA; DELP, 2021). Dessa maneira, toda forca, comprimento
ou velocidade pode ser normalizado (dividido) por FY, I} (ou I{) e vy, respectivamente.
Varidveis normalizadas s3o indicadas neste trabalho pelo operador ~

A Figura 2.3 representa como essas forcas se organizam em um modelo musculoten-
dineo, no qual a forga gerada passivamente no tenddo, FT, é igual a componente horizontal
da forca muscular (passiva e ativa), FM. Os demais graficos representam a relacdo de forca-
velocidade ativa f"(0M); forca elastica do tenddo f7(I"); relacdo forca-comprimento ativa
fL(IM) e passiva fPE(IM) .

Contudo, a usabilidade de modelos mateméticos como esse ¢é limitada se nao for
possivel estimar os cinco parametros que caracterizam uma unidade musculotendinea.
Para tal, alguns trabalhos utilizaram diferentes metodologias como: avaliacio de cadéveres,

imagens médicas, experimentos mecanicos in vivo e in vitro (CHEN; FRANKLIN, 2023).

A forca isométrica maxima muscular possui uma relagdo linear com a area de seccdo

transversa fisiolégica do musculo (ASTF), eq 2.1.

FM = ASTF.c}) (2.1)

Além da ASTF, a forca isométrica maxima muscular € proporcional a tensio especifica
muscular (também conhecida como peak isometric stress), alg . A tensio especifica muscular
indica qual a forca maxima que uma sec¢do muscular pode produzir (tensao, do inglés
mechanical stress, tem a mesma unidade de pressdo ja que ¢ computada como a forca sobre
uma seccdo de area do corpo em estudo). Um valor tipico para musculos saudaveis é de
0,3MPa (UCHIDA; DELP, 2021).

A ASTF pode ser adquirida diretamente via exames de ultrassom ou ressonancia

magnética, mas pode ser estimada pelo volume muscular e o0 comprimento muscular 6timo,
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Figura 2.3 - Diagrama de forcas de um modelo tipo Hill (A) e as correspondentes curvas
adimensionais que descrevem a dindmica de seus trés componentes: a curva
forca-velocidade (B), a curva de forca passiva do tendao(C) e as curvas de
forca-comprimento ativa e passiva da fibra muscular (D). Retirado de (UCHIDA; DELP,
2021).

eq 2.2. Usualmente a medida de volume muscular mais adequada seria oriunda de imagens
de ressondncia magnética do participante da pesquisa ou paciente, contudo isso pode também
ser inacessivel e exige muitas horas de processamento. Uma das maneiras de contornar essa
situacdo € utilizar regressoes lineares entre varidveis mais acessiveis como massa e estatura
para estimar volumes musculares (HANDSFIELD et al., 2014).

volume muscular

ASTF = 2.2
o (2.2)

O comprimento muscular 6timo, lf,"[ , € determinado pelo namero de sarcomeros em
série que compde o comprimento muscular total. Dessa maneira, essa medida é amplamente
influenciada pelo comprimento 6timo do sarcomero, IS, usualmente definido como 2.7um,
e o comprimento do sarcomero de cada musculo, [°. Este comprimento de sarcomero pode
ser medido com microendoscopios (UCHIDA; DELP, 2021), podendo variar de 2,1 a 3,31us
(WARD et al., 2009). A equagao 2.3 pode ser utilizada para determinar lg pois 0 comprimento

6timo do musculo ¢ um multiplo da razdo entre I e I5.

=g (2.3)

A definicdo do angulo de penagdo para o comprimento 6timo muscular, ¢, parte

do pressuposto que o volume muscular se mantém constante na presenca de aumento ou
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diminuicdo do comprimento longitudinal do musculo , equacio 2.4 (RAJAGOPAL et al.,
2016).

¢o = sin™' (I, sin(¢)) (2.4)

O comprimento do tendao lg € responsavel por indicar em qual posi¢do articular a
forca isométrica maxima pode ser atingida. Sua determinacdo é complexa, e a utilizacdo de
cadéveres para tal tem limitagdes metodologicas, pois aferir o comprimento do tenddo no
repouso pode gerar resultados invalidos. Usualmente este valor € definido através de rotinas
de otimizacdes. Tais rotinas podem utilizar nas suas fun¢des de custo a diferenca entre
forcas esperadas e medidas, bem como os valores dos comprimentos musculares esperados
(RAJAGOPAL et al., 2016; CHEN; FRANKLIN, 2023). Quanto maior o comprimento do
tendao, maior seu alongamento absoluto diante de uma contracdo, ocasionando menor

comprimento muscular e dai menor forca.

A velocidade de contracdo maxima para fibras musculares em mamiferos varia de 3
a 10 comprimentos 6timos de fibra por segundo (I}s™*) para fibras lentas e fibras rapidas,
respectivamente. A razio entre fibras rapidas e lentas em cada musculo € utilizada em rotinas
que utilizam modelos musculoesqueléticos para avaliar gasto energético a (UCHIDA; HICKS
et al., 2016).

2.2.2 Geometria musculoesquelética e geracdo de movimento

A producio de movimento humano advém da iteracdo entre unidades musculotendi-
neas e o sistema esquelético, e consequente aplicacdo de torque em uma ou mais articulagoes.
Estes torques produzidos podem gerar (contragdes concéntricas) ou frear (contracdes excén-
tricas) movimento articular. Como indicado na Figura 2.3, musculos e tenddes sdo atuadores
lineares, e dessa maneira, a forca aplicada no esqueleto estd alinhada ao tenddo da unidade
musculotendinea.

A Figura 2.4 representa a forca linear do soleus e seu braco de alavanca em relagdo a
articulac@o do tornozelo. Como a origem e insercdo do soleus no sistema musculoesquelético
(pontos P, e P;) cria um vetor que cruza apenas no tornozelo, o soleus ndo gera torque

diretamente em outras articulacdes do corpo humano.

O momento muscular produzido em uma articulagcdo pode ser calculado pelo produto
vetorial entre o vetor de forca muscular, F, e um vetor de posicdo, r (brago de alavanca),
que liga o fulcro da articulacdo ao vetor de forca (equacdo 2.5). Neste trabalho, vetores sdo
indicados pelo operador, .

1=

Il
]
X
fes!

(2.5)
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P

Figura 2.4 - Braco de alavanca do soleus no tornozelo, retirado de (UCHIDA; DELP, 2021)

Na ocasido de que tanto o vetor r quando o vetor de forca F estiverem no mesmo
plano (assim como na Figura 2.4) e existir um angulo a entre os mesmos, 0 momento escalar
na direcdo ortogonal a este plano ¢ determinado pela equacédo 2.6. O produto ||r|| sin(x) €

substituido por r, a distancia perpendicular da linha de agdo do musculo até o fulcro.

—ortogonal = ||E||||K” Sll’l(O()

(2.6)
= [IE|l.r

—ortogonal

Dessa maneira, € intuitivo esperar que musculos com maiores bracos de alavanca
contribuem mais para o movimento articular. Uma maior vantagem mecanica gera mais
torque a partir da mesma forga de contragdo. Contudo, quanto maior o brago de alavanca,
maior o alongamento muscular para o mesmo deslocamento angular da articulacéo, e quanto
maior o alongamento, menor a possibilidade de geracdo de forca. Além disso, o vetor do
bracgo de alavanca depende da posicao articular, que varia na ocasiao de movimento.

Realisticamente, a determinacdo do brago de alavanca r entre o fulcro e o vetor de
forca muscular sé poderia ser feita via exame de imagem, e ainda assim desprezadas as
condicdes em que a imagem ndo ¢ perfeitamente alinhada com o plano de acdo da forga.
Dessa maneira, outro meio de se obter r € analisar a taxa de variacdo de comprimento da

unidade musculo tendinea a partir do movimento articular.

Utilizando-se do conceito de trabalho virtual, o braco de alavanca de uma unidade
musculotendinea ¢é igual a derivada, 6 ,do comprimento da unidade musculo tendinea em
relacdo ao angulo da articulacdo 6 (AN et al., 1984). Em outras palavras, € possivel determinar
o braco de alavanca pela taxa de variacdo do comprimento articular em relacdo a mudanca

de 4ngulo da articulacgao.
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5lMT
r= 56 (2.7)

Contudo, para musculos biarticulares, que desempenham funcdo sobre mais de uma
articulacdo (como o gastrocnémio medial), existem outras metodologias de cdlculos podem
ser empregados (SHERMAN; SETH; DELP, 2013).

2.2.3 Dinamica de corpos conectados

A aceleragdo de um corpo livre (translacdo ou rotacdo) € determinada através do
calculo da resultante das forcas e momentos, bem como da inércia e massa (ROBERTSON
et al., 2013). A Figura 2.5 apresenta um modelo biomecanico com nove segmentos corporais
(corpos livres) e seus respectivos conjuntos de forcas gravitacionais e internas.
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Figura 2.5 — Representacio de corpos livres de um modelo biomecéanico do corpo humano e suas
forgas. Retirado de (ROBERTSON et al., 2013).

Para uma andlise cinética (dinamica), cada segmento do modelo musculoesquelético
precisa ter o seus parametros inerciais determinados: massa (m) e momento de inércia (I).
Contudo estas medidas antropométricas ndo sdo facilmente determinadas em sistemas vivos.
Para contornar essa limitacdo, muitas das tabelas antropométricas disponiveis, notadamente
de Dempster e colegas, utilizam medidas e ensaios in vivo, bem como em cadaveres. A tabela
representada na Figura 2.6 apresenta as estimativas para massa e centro de massa de cada
segmento corporal a partir da massa do sujeito e de sua estatura (ROBERTSON et al., 2013;
WINTER, 2009).
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Segment Center of Mass/ Radius of Gyration/
Weight/Total Segment Length Segment Length
Segment Definition Body Weight Proximal Distal C of G Proximal Distal Density
Hand Wrist axis/knuckle IT middle finger 0.006 M 0506 0494P 0297 0587 0577TM 1.16
Forearm Elbow axis/ulnar styloid 0.016 M 0430 0570P 0303 0526 0647M 1.13
Upper arm Glenohumeral axis/elbow axis 0.028 M 0436 0564 P 0322 0542 0645M 107
Forearm and hand Elbow axis/ulnar styloid 0.022 M 0.682 03I8P 0468 0827 0565P 1.14
Total arm Glenohumeral joint/ulnar styloid 0.050 M 0.530 0470P 0368 0645 0596 P 1.11
Foot Lateral malleolus/head metatarsal II 0.0145 M 050  0s50P 0475 0.690 0.690 P 1.10
Leg Femoral condyles/medial malleolus 0.0465 M 0433 0567P 0302 0528 0643 M 1.09
Thigh Greater trochanter/femoral condyles 0.100 M 0433 0567P 0323 0540 0653 M 105
Foot and leg Femoral condyles/medial malleolus 0.061 M 0606 0.394P 0416 0735 0572P 1.09
Total leg Greater trochanter/medial malleolus 0.161 M 0447 0553 P 0326 0560 0.650P 1.06
Head and neck C7-T1 and lst rib/ear canal 0.081 M 1.0000 — PC 0495 0.1l16 —PC 111
Shoulder mass Sternoclavicular joint/glenohumeral axis — 0.712  0.288 — — — 1.04
Thorax C7-T1/T12-L1 and diaphragm* 0.216 PC 0.82  0.18 — — — 0.92
Abdomen T12-L1/L4-L5% 0.139 LC 0.44 0.56 — — — —
Pelvis L4-L5/greater trochanter* 0.142 LC 0.105  0.895 — — — —
Thorax and abdomen C7-TI/L4-L5* 0.355 LC 0.63 037 — — — —
Abdomen and pelvis T12-L1/greater trochanter® 0.281 PC 0.27 0.73 — — — 1.01
Trunk Greater trochanter/glenohumeral joint*  0.497 M 0.50  0.50 — — — 1.03
Trunk head neck Greater trochanter/glenohumeral joint*  0.578 MC 066 034P 0503  0.830 0.607 M —
Head, arms, and Greater trochanter/glenohumeral joint*  0.678 MC 0.626 0.374 PC 0496 0798 0.621 PC —
trunk (HAT)
HAT Greater trochanter/mid rib 0.678 1.142 - 0903  1.456 — —

Figura 2.6 - Tabela antropométrica contendo posicoes estimadas de centro de massa e massa de
segmentos corporais. Retirado de (WINTER, 2009).

A ferramenta OpenSim permite a personalizacdo das dimensdes dos segmentos cor-
porais, massas e momentos de inércias a partir da ferramenta de escalonamento, Scaling
Tool '. Usualmente sdo utilizadas informacoes de posicdo tridimensional sobre pontos anato-
micos (protuberancias 6sseas) registrados a partir de sistemas mocap. Estas informacdes sdo
utilizadas para ajustar as propor¢des do modelo escalonado em relagdo ao modelo referéncia.
Contudo estas razdes também podem ser calculadas a partir de medidas diretas dos membros

ou até imagens médicas.

2.2.3.1 Dinamica inversa

Informacdes sobre a translacdo e rotacdo de cada um dos segmentos do modelo
musculoesquelético podem ser obtidas por meio do rastreamento do movimento humano via
sistemas tridimensionais mocap . A partir dessas medidas é possivel calcular quais foram as
forcas que produziram esse movimento. Esse processo de cdlculo chama-se dindmica inversa
e baseia-se na solucdo de uma sequéncia de diferentes diagramas de corpo livre, levando-se
em conta as forcas que realizam translacao, bem como os momentos que realizacio rotacao.
A Figura 2.7 representa a primeira etapa desta sequéncia: solu¢do do diagrama de corpo

livre do pé.

O processo comeca pelo corpo livre do segmento do pé pois o numero de varidveis
a serem determinadas ¢ igual ao namero de equacdes. No caso do modelo 2D da Figura
2.7 as equacgoes sdo: somatorio de forcas horizontais ZFp,, somatorio de forcas verticais

1 https://simtk-confluence.stanford.edu:8443/display/OpenSim/Scaling
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Wity = (Xigp Vo)

Center of PIessUre = (X, Vyoure)

Figura 2.7 - Diagrama de corpo livre 2D para pé. Modificado de (ROBERTSON et al., 2013).

ZFp, e somatorios de momentos em torno do centro de massa do pé M . As incognitas sao:
componentes horizontal da forca de contato no tornozelo F;,, componente vertical da forca

de contato no tornozelo Fr,, momento livre no tornozelo M - Notadamente é necessario

conhecimento prévio da posicdo do centro de massa do pé, da massa e inércia do pé, da
magnitude e direcdo do vetor de forca de reacdo ao solo FRS.

Os somatérios de forcas e momento que atuam no diagrama de corpo livre do pé,
equagoes 2.8, determinam as relacdes das componentes de aceleragdo translacional, (a,, a,),
e rotacional, (), combinadas com massa, m, e inércia, I, e demais variaveis: forca peso,
(mp.g), forga de reagdo ao solo, (FRS,, FRS,), vetor de posi¢ao ligando centro de massa do
pé ao tornozelo, (rr,, rry), € vetor de posi¢do ligando centro de massa do pé a forca de reacao

a0 8010, (Frrsy» 'rrsy)-

ZFPX = mP.ax = FRSx + FTX
2Fp, = mp.a, = FRS, + Fr, + mp.g (2.8)
ZMP = Ip.a = MT + l"FRSx.FRSy + I"FRSy.FRSx - I"Tx.FTy - I"Ty.FTx

Com a soluc¢do das equacdes 2.8 é possivel utilizar as forcas e momentos no torno-
zelo para resolver o diagrama de corpo livre da perna. E dessa maneira todas as forcas e
momentos internos dos segmentos do modelo podem ser determinados. A mesma sequéncia
de solugdes ¢é necessaria para modelos com movimento tridimensional. Uma representacdo
mais compacta do somatoério de forcas e momentos em uma articulacio seguem as equacoes
2.9. E possivel entdo determinar as forgas internas e momentos internos de cada articulagio
Jj avaliando os m segmentos distais na cadeia cinematica, levando-se em conta: massa, m,
aceleracao, a, vetor de gravidade, g momento resultante dos segmentos, ZM . bracos de
alavanca entre a articulacdo e centro de massa, e bracos de alavanca entre a articulacio e
FRS, Kj,FRS’ e FRS.
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As forcas internas e momentos internos sdo uma medida resultante de todas as forcas
que atuam nas articulacées: forcas musculares, forcas de contato, ligamentos e forcas de
atrito. A dindmica inversa niao tem informacdes suficientes para estimar forcas musculares
individualmente. Uma das maneiras de contornar este problema de redundancia de forcas
(UCHIDA; DELP, 2021) ¢ utilizar ferramentas de otimizacio que podem encontrar combina-
coes de ativacoes musculares que resultem nas forcas e momentos internos calculados pela
dindmica inversa, a0 mesmo tempo que respeitam as restricdes do modelo e os pardmetros

das unidades musculotendineas.

A ferramenta Computed Muscle Control - CMC (THELEN; ANDERSON, 2006) dis-
ponivel no programa OpenSim, permite a solu¢do do problema de redundancia ao montar
uma regra de otimizagao (problema de controle 6timo). O sistema determina que as solucdes
véalidas devem minimizar a diferenca entre as aceleracdes angulares experimentais estimadas
e as aceleracoes coletadas em laboratorio (equacgoes 2.8). Além disso, sdo privilegiadas solu-
coes nas quais as mesmas aceleracoes sdo possiveis com a menor intensidade de ativacées
musculares (Figura 2.8), o que privilegia movimentos mais eficientes e inibe que a solucoes

com maior cocontracgoes, menos eficientes.

Figura 2.8 — Resultado da ferramenta CMC para solucionar a ativagdo muscular de membro inferior
durante a marcha privilegiando solucdo com menor intensidade de ativacdo muscular.
Musculos e vermelho indicam ativagdo maxima, em azul inativacio. Retirado de
(UCHIDA; DELP, 2021).
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2.2.3.2 DinAmica direta

Todo o arcabouco de parametrizacdo matematica dos momentos de inércia, posicoes,
velocidades, aceleracgdes, producdo de forca e torque musculares citados acima ¢ utilizado
para andlises inversas de movimento tridimensionais capturados. Neste contexto, aceleracdes,
velocidades e posi¢coes sao conhecidas a priori via sistemas de captura da movimento com os

mais variados sensores (cAmeras e marcadores, cAmeras sem marcadores e IMU).

Contudo, em diversas aplicacdes € importante a determinacdo de efeito de cada
unidade musculotendinea para o movimento geral do corpo humano. As equacoes 2.9 (re-
presentacdo Newton-Euler) podem ser reformuladas para se obter os vetores de coordenadas
generalizadas (angulos articulares), q s velocidades articulares, ¢ s € aceleracoes, § i, em
cada instante de movimento. Como entrada para estas fungoes utiliza-se as posicdes, q;,
e forcas externas e internas que agem no modelo. Esse tipo de representacdo é muito util
para simulacdes de dinadmica direta (Forward Dynamics), pois € possivel calcular como um
conjunto de séries temporais das excitacdes musculares gera movimento da cadeia de corpos

conectas a cada instante de tempo.

A equacdo 2.10 representa como € modelado matematicamente cada acoplamento di-
namico entre as aceleracdes ¢, matriz de inércia M(q), forcas gravitacionais F “(q), pseudofor-
cas Ec(q,q') (centripeda e Co_riolis), forcas externas_EE (q,9) e momento musculgr R(q)ET(g).
Esse tip_oge representacdo compacto, forma matricial das equacoes de Euler—Lag;ange, ¢
utilizado tanto na solu¢do de problemas relacionados a biomecanica do corpo humano
(UCHIDA; DELP, 2021; ROBERTSON et al., 2013), quanto para sistemas roboticos (CORKE,
2023; SPONG; HUTCHINSON; VIDYASAGAR, 2020; SICILIANO et al., 2010). Indepen-
dente da origem ou finalidade, sistemas de corpos rigidos conectados serdo governados pelas
mesmas leis da mecanica cléssica.

0 =M @{E@ + Ea.0) + ROE W + E*(g.0)] 210

Simulacdes diretas que contemplam todos esses fatores que governam a dinamica
de corpos conectados podem explicar como o acoplamento dinAmico entre as variaveis
provoca resultados nao intuitivos. Quantificando por exemplo como o musculo soleus induz
movimento de extensdo do joelho mesmo sendo apenas um plantiflexor (UCHIDA; DELP,
2021).

2.3 Predicao de trajetoria

A partir de um sistema dinAmico modelado com forma matricial das equacdes de
Euler-Lagrange, secdo 2.2.3.2, bem como regras matemadticas para definir e avaliar um

movimento desejado, € possivel realizar simulacdes preditivas de movimento.
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2.3.1 Algoritmos de otimizacdo

Algoritmos de otimiza¢do permitem encontrar solugdes que atendem as condicdes
iniciais do problema de maneira 6tima, ou seja, convergindo para o melhor valor possivel a
partir das condicoes determinadas. Usualmente essas condi¢oes tem um formato matematico
como da equagdo 2.11, no qual, diante de um conjunto de possiveis solugdes X (fung¢des, ou

varidveis), deseja-se encontrar x que obtém um valor minimo para a funcdo f(x).

minex f(x) (2.11)

A equacdo 2.11 pode ser solucionada de algumas maneiras diferentes. Conhecendo-se

a fungdo f(x) € possivel encontrar o valor x que a minimiza através da solucdo de

dfx)
dx

Ff@=o. (2.12)

Pois todo valor minimo de uma funcio continua (vale) acontece quando sua derivada

se iguala a zero.

Alguns problemas de controle 6timo possuem solucdes analiticas, ou seja, sdo en-
contradas diretamente das férmulas matematicas que os descrevem. Quando isto nfo é
possivel, outras metodologias podem se aproximar do valor minimo de maneira iterativa
(notadamente o método do gradiente descendente), se obtivermos estimativas do valor da
derivada para o vetor de estados x, (UCHIDA; DELP, 2021). H4 mais de 300 Newton prop0s
seu método de otimizac¢do utilizando-se da primeira e segunda derivada (BETTS, 2010),
acelerando o processo de convergéncia. Ambas metodologias precisam de um valor inicial
no qual se iniciard a busca pela solucdo via gradiente descendente.

Na Figura 2.9 temos uma representacio dos valores de uma funcio f(x) e de quatro
diferentes sequéncia de iteracoes, e seus respectivos valores iniciais. Cada iteracdo pode
convergir em solucdes 6timas locais. Ou seja, sempre que o método inicia no mesmo local, o
mesmo ird convergir para a mesma solucao, e ao redor desta nfo existem outras solucdoes
que obtém um valor menor para equacdo 2.11. Contudo, pode-se notar na Figura 2.9 que
existe apenas uma solucdo 6tima global, e varios minimos locais. Algoritmos numéricos de

otimizacdo local devem ser utilizados com esta limitacdo em mente.

Outras implementacdes de algoritmos para otimizacdo global buscam contornar estas
limitacdes, utilizando a distribuicdo de densidade de probabilidade de valores para a funcio
de custo. E o que acontece com o método CMA-ES (Covariance Matrix Adaptative Evolution
Strategy). A Figura 2.10 mostra como o mesmo espaco de solucgdes da Figura 2.9 é explorado
a cada iteracdo do algoritmo, que amplia e reduz sua area de buscas pela solucdo 6tima a
partir da média e covariancia entre as diferentes solu¢des encontradas a cada iteragao.
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v

Figura 2.9 - Visualizacdo do algoritmo de gradiente descendente. Retirado de (UCHIDA; DELP,
2021).

Generation 1 2 3

Figura 2.10 - Visualizacdo do algoritmo CMA-ES. Retirado de (UCHIDA; DELP, 2021).

Na ocasido de f(x) ser ndo linear, ¢ comum a utilizacdo de otimizadores NLP (Non
Linear Programming Solvers) (KELLY, M., 2017). A biblioteca IPOPT é muito utilizada na
area de Biomecanica pois consegue solucionar problemas com centenas de parametros e
estados, apesar de ser um método de optimizacao local (BIEGLER; ZAVALA, 2009).

Na area de biomecanica nos deparamos com diversos problemas de simulacdo ou
estimacdo de dados em que ferramentas de otimizacdo sdo utilizadas, vide o problema de
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redundéancia muscular tratado na se¢do 2.2.3.1. Contudo, ao invés de encontrar um ponto x
para minimizar uma funcao, é necessario encontrar fun¢des de ativacdes musculares que
minimizam a func¢do de custo. Usualmente estes problemas possuem centenas de estados,
o que inviabiliza determinar valores de ativacdes musculares com base em angulos articu-
lares ou velocidades articulares, para qualquer possivel estado do sistema (controladores).
Diante disso, muitas solucdes se restringem a encontrar séries temporais das ativacdes. Tal
metodologia é chamada de otimizacao de trajetoria (KELLY, M., 2017).

Um exemplo simples de otimizacdo de trajetéria é representado na Figura 2.11. O
objetivo é encontrar a série temporal de valores para a forca horizontal que empurra (ou
freia) um corpo de massa unitaria sobre uma superficie sem atrito. A dindmica do sistema
apenas determina que a aceleracdo do corpo € igual a forca que o propulsiona. A solucdo
valida deve respeitar as condi¢des de velocidade inicial e final nulas. A Figura 2.11 também
representa as condicdes iniciais e finais que devem ser respeitadas durante a otimizagao

(KELLY, M., 2017), por exemplo, velocidades inicial e final iguais a zero.

P —

Start | Finish |

’E’L) time = 0 I time = 1 I
position = 0 no friction position = 1

velocity = 0 /_ W _velocity=0_

Figura 2.11 - Parametros para otimizacdo de trajetoria de um bloco deslizante sem atrito
(KELLY, M., 2017).

Diversas séries temporais para os valores da forca horizontal do problema da Figura
2.11 podem atender as condices iniciais e finais do problema, bem como sua dindmica,
Figura 2.12.

the optimal
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of farce-squared
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Figura 2.12 - Otimizacdo de trajetoria de um bloco deslizante sem atrito (KELLY, M., 2017).

Contudo se a funcdo de custo escolhida para o problema do bloco deslizante for
definida pela equacio 2.13, estamos adicionando ao problema de controle 6timo uma infor-
macao sobre o valor da forca f. Ao realizarmos a integral dos valores de f, privilegiamos
solucdes que levam o bloco da posicdo inicial a final da maneira mais eficiente, pois quanto
menor f em valores absolutos, menor J, que procura ser minimizado pelo algoritmo de
otimizacao.

J= / fdt (2.13)
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Em outras palavras, apesar de existirem diversa solucdes possiveis par ao problema
da Figura 2.11, apenas uma solucao, Figura 2.12, atenderd de maneira 6tima a equacdo de
custo 2.13.

2.3.2 Direct collocation

Apesar das ferramentas de solucido de problemas de otimizacdo citadas em 2.3.1, é
desafiador a configuracdo das mesmas para solucdo em tempo hdbil de um problema de
estimacdo de trajetdria. Diversas metodologias podem ser empregadas para esse fim, mas
nos ultimos anos, sistemas que usam Direct Collocation tem se destacado devido a redugdo
drastica do tempo para convergéncia (UCHIDA; DELP, 2021; DEMBIA et al., 2020b; PORSA;
LIN; PANDY, 2016). Mesmo com maior poder computacional disponivel nos computadores
atuais (velocidade de processamento e nimero de nucleos), simulagdes de movimento breves
(segundos) anteriormente duravam semanas, e agora podem convergir em horas (PORSA;
LIN; PANDY, 2016).

A metodologia de Direct Collocation consiste em transcrever um problema complexo
de otimizacdo de séries temporais para um problema de otimizacdo numérica que pode ser
solucionado via um NLP. Assim como no gradiente descendente, a solucdo inicia-se a partir
de uma proposta inicial de trajetdria, seja esta obtida de maneira aleatéria ou baseada em
outros dados. Tal trajetoria serd dividida em alguns trechos e nestes serd avaliada a diferenca
entre a derivada dos estados X da solugdo proposta, e a funcdo que define a dinamica de
estados para o problema f(¢,x,u). Figura 2.13 apresenta simplificadamente este processo.

Direct Collocation
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- Hermite Polynomial
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Point——
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Figura 2.13 - Representacdo de Direct Collocation. Retirado de (KELLY, M. P., 2017).

Em 2016, Porsa e colaboradores demonstraram como a metodologia de Direct Col-

location pode acelerar a convergéncia de um problema de otimizacao de trajetoria para
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um salto vertical agachado (PORSA; LIN; PANDY, 2016). Seu modelo de salto 2D com 48
musculos convergiu para um salto de 36cm em 3,4h com Direct Collocation, sendo 249 vezes
mais rapido que uma simulacdo via Multiple Shooting, outra metodologia de otimizacio de
trajetoria para modelos com menos estados.

O processo de transcri¢do pode ser feito por ferramentas dedicadas como CasADi
(ANDERSSON et al., 2019) aproximando essas ferramentas de usuarios sem a experiéncia

matematica nos fundamentos da otimizacédo de trajetdria.

2.3.3 OpenSim Moco

Diante da popularidade e acessibilidade de modelos musculoesqueléticos codifi-
cados para ferramenta OpenSim, surge em 2019 a ferramenta OpenSim Moco (DEMBIA
et al., 2020a) destinada a popularizar a utilizacdo de Direct Collocation para problemas

biomecanicos.
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Figura 2.14 - Ferramenta OpenSim Moco. Retirado de (DEMBIA et al., 2020a).

Apesar de exigir experiéncia com programacdo (MATLAB, Python ou C++) os mddu-
los da ferramenta facilitam a utilizacdo de NLPs pois requerem do usudrio um conhecimento
de alto nivel sobre o problema de pesquisa: projetar um modelo OpenSim para sua pergunta;
selecionar dentre as func¢des objetivo (denominadas na API Moco Goals) as que melhor
definem o desempenho da solucio; estabelecer as restricdes de inicio e fim para os estados do
sistema; avaliar os resultados com base no movimento esperado e critérios de convergéncia.

Atualmente o OpenSim Moco ja foi citado em mais de 140 trabalhos e podemos
destacar sua aplicacdo na predi¢do do resultado de drteses de tornozelo (BIANCO et al., 2023),
padrdes de assimetria e gasto energético em marcha hemiplégica (JOHNSON; BIANCO;
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FINLEY, 2022), e variacdo de gasto energético na marcha diante da utilizacdo de protese
transtibial (MILLER; ESPOSITO, 2021).

2.4 Saltos Verticais

No contexto de reabilitacdo ou treinamento esportivo, saltos verticais estdo entre as
avaliacdes do sistema neuromuscular mais utilizadas (LARA et al., 2006; VANDEWALLE;
PEERES; MONOD, 1987) .

A altura de salto, bem como outras variaveis coletadas durante o movimento, podem
ser utilizadas para avaliacao de prontidao ao treino (FRANCESCHI et al., 2020), prescri¢ao
de treino (READ et al., 2016), e marcador para retorno ao esporte (JORDAN et al., 2020;
O’MALLEY et al., 2018).

Uma das principais caracteristica mecanicas da altura do salto € a sua utilizagao para
avaliar poténcia de membros inferiores (DAVIES; YOUNG, 1984), apesar de ser uma medida
direta de trabalho mecanico (VANDEWALLE; PEERES; MONOD, 1987).

Contudo, ao contrario de movimento uniarticulares (VANDEWALLE; PEERES; MO-
NOD, 1987), o salto requer uma coordenacio entre ativagcées musculares, e consequen-
temente, entre articulacdes do quadril, joelho e tornozelo. Além disso, altura de salto é
dependente do tipo de salto em estudo (com ou sem movimento dos bragos, com ou sem
contramovimento) (VANDEWALLE; PEERES; MONOD, 1987).

Desde a década de 80, saltos verticais sdo utilizados em trabalhos de pesquisa para
aperfeicoamento do arcabouco computacional de simula¢ées preditivas, além de trazerem
varidveis internas ao modelo biomecanico humano que sdo impossiveis de aferir diretamente
(BOBBERT; VAN SOEST, 1994; PANDY; ZAJAC et al., 1990; PANDY; ZAJAC, 1991; PORSA;
LIN; PANDY, 2016; BOBBERT; LINDBERG et al., 2023; CHENG, 2008; ANDERSON; PANDY,
1999; VAN SOEST et al., 1993). Por exemplo, a Figura 2.15 apresenta dois modelos para
simulacdo configurados para simulagdo preditiva do salto agachado utilizando modelos
musculoesqueléticos.

Saltos com sobrecarga sdo uma variacdo de saltos verticais, usualmente utilizando-se
de uma barra e anilhas para realizar protocolos de avaliacdo que buscam mensurar perfis
forca-velocidade dos membros inferiores. O principio da relagdo forca-velocidade remonta
aos modelos Hill-type muscles, secdo 2.2.1, e a relacdo fisioldgica estudada por Archibald
Hill na década de 30, na qual a quantidade de forca produzida por um sistema muscular
decai com o aumento da velocidade. Isso pode ser averiguado seja em musculos isolados ou
sistemas musculares uni ou multiarticulados, em cenarios de corrida, ciclismo, remo, saltos
verticais (ALCAZAR et al., 2019).
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Figura 2.15 - Modelos com movimentagdo no plano sagital utilizado em simulacdes preditivas de
salto. Adaptado de (LINTHORNE, 2001; PANDY; ZAJAC et al., 1990; PORSA; LIN;
PANDY, 2016).

2.4.1 Impacto do treinamento na altura do salto

A altura do salto vertical agachado apresenta uma correlacdo direta com func¢do
neuromuscular e sua aplicacdo em avaliacdo fisica é rotineira (MCMAHON et al., 2018;
SAMOZINO; MORIN et al., 2008; WATKINS et al., 2017; FRANCESCHI et al., 2020).

Contudo, a relacdo de forca (seja ela avaliada de maneira isométrica ou isocinética) e
altura do salto tem uma correlacio baixa. Usualmente apenas andlises de correlagdo, com
valores baixos, moderados e altos, € utilizada para discutir a aplicacdo de treinamento com
objetivo de aumentar a altura do salto (ROUIS et al., 2015; TSIOKANOS et al., 2002), ou
regressdes multiplas com valores de r? proximos de 0,5 (HARRISON et al., 2013).

Métodos computacionais ja foram utilizados para estudar estes efeitos com diferentes
metodologias e com resultados similares. O aumento da forca maxima nos modelos (ou
torque maximo) ndo necessariamente estd associado ao salto mais alto, sem que ocorra
um replanejamento motor para execucao do salto (BOBBERT; VAN SOEST, 1994; CHENG,
2008).

2.5 Analise de dados funcionais

A andlise de dados funcionais permite realizar testes estatisticos a partir de "popula-
coes de curvas”. Ou seja, ao invés da escolha de pontos ou estatisticas descritivas como médias,

pontos maximos, pontos minimos, € possivel utilizar todos os dados variantes no tempo,
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curvas, de diferentes sujeitos. Para tal, esse conjunto de curvas precisa ser representando,
decomposto, em funcoes (curvas) primitivas (bases). Esta representacio matemaética permite
a reconstrucdo destas curvas a partir da combinacio de pesos das componentes primitivas, e
dessa maneira realizar andlises estatisticas diversas, notadamente: reducdo de dimensao,
reconhecimento de outliers, regressdes funcionais e ANOVA funcional (RAMSAY; HOOKER;
GRAVES, 2009; GERTHEISS et al., 2024).

Essa representacdo de base varia conforme a andlise e a origem dos dados. Podemos
citar a utilizacio de séries de Fourier, séries de B-splines, e autovetores de uma base ortogonal
que representa as curvas (Decomposi¢cdo em valores singulares, SVD). A Figura 2.16 traz
um exemplo de uma base de B-splines utilizada para reconstruir uma curva da aceleracdo
da flexdo de joelho. Apesar da base de B-splines compor funcdes simples (com apenas um
pico) é possivel reproduzir uma série temporal complexa, com oscilacdes com amplitudes e
frequéncias diferentes.

B-spline basis

Reconstruction of knee axial rotation acceleration / 10000

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 0.0 02 0.4 0.6 0.8 1.0

Relative time Relative time
RMS residual = 0.0019242

Figura 2.16 — Base de 10 n6s de B-splines (esquerda). Reconstrucdo de dado de uma amostra de
aceleracdo do angulo de flexdo do joelho utilizando 30 B-splines. Retirado de
(GERTHEISS et al., 2024).

2.5.1 Decomposi¢do em componentes principais e SVD

Uma representacido de base mais compacta de dados funcionais pode ser obtida a
partir da propria amostra de dados (usualmente normativos). Esta base pode ser utiliza
a-posteriori para representar os coeficientes(pesos) esperados de uma populacdo (centroide).
Um exemplo dessa metodologia ¢ a andlise de componentes principais funcionais, FPCA,
(RAMSAY; HOOKER; GRAVES, 2009). Ao ndo removermos a média da amostra, temos
uma representacdo em decomposicao de valores singulares, no qual cada autovetor € uma
curva se considerarmos que cada instante de tempo € uma dimensdo do espaco amostral
(BRUNTON; KUTZ, 2019).

Essa técnica ¢ utilizada no célculo do indice de marcha GDI, um dos indicadores
quantitativos da marcha mais utilizados no mundo (SCHWARTZ; ROZUMALSKI, 2008).
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Schwartz e Rozumalski (2008) utilizaram um vetor de movimento composto pelos angulos da
pelve (3), quadril (3), joelho (1), tornozelo (1) e linha de progressdo (n=459) para caracterizar
os eixos mais relevantes para marcha de criangas com paralisia cerebral. A decomposi¢do
SVD permitiu gerar 15 autovetores (n=459) que sdo ortogonais e representam a marcha,
reconstruindo os dados amostrais com 95% da variabilidade dos dados. Um exemplo dessa

representacao (reconstrucao) esta registrado na Figura 2.17.

A projecdo de qualquer outro vetor nesta base de 15 autovetores constitui um coefici-
ente que pode ser utilizado para célculo de semelhancas entre amostras e entre a média. A
norma (tamanho) deste vetor de coeficiente determina uma medida de similaridade. Quanto

menor a diferenca entre coeficientes de curvas diferentes, mais estas sdo parecidas.
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Figura 2.17 - Exemplo do uso da decomposicido SVD para reconstru¢do de dados cineméticos
normalizados pelo percentual do ciclo de marcha. Retirado de (SCHWARTZ;
ROZUMALSKI, 2008).

2.6 Avaliacao de aceleracao induzida

A relacdo indireta de cada unidade musculotendinea no sistema musculoesquelético
como um todo é complexa, vide equagado 2.10. A avaliacdo de aceleragdo induzida (LIU;
ANDERSON; PANDY et al., 2006; LIU; ANDERSON; SCHWARTZ et al., 2008) permite que
seja estimada a contribuicdo de cada unidade musculotendinea na aceleracdo do centro
de massa do sistema musculoesquelético. A Figura 2.18 apresenta alguns resultados de
Liu, Anderson, Schwartz et al. (2008) na avaliacdo da aceleracdo do CoM durante marcha
em diferentes velocidades. A FRS foi decomposta nas contribui¢des de grupos musculares
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nos eixos vertical e antero-posterior. A diferenca entre as forcas induzidas (consequente-
mente aceleragdes induzidas) por grupos musculares e a FRS deve-se ao sistema esquelético
(skeleton alignment), indicando o feito do modelo pendular da marcha na economia de

energia.
\\\\\\h B 1 /// “ | I \X\\W////////L\“.

Figura 2.18 - Resultados de algoritmo de aceleragdo induzida retirado de Uchida e Delp (2021).

Esse tipo de ferramenta pode, por exemplo, identificar exatamente quais sdo os
grupos musculares que realizam a maior parte da aceleracdo do CoM em movimentos
esportivos, o que nio fica claro analisando dados de cinética ou EMG. Permitindo assim
direcionar treinamentos, sem desconsiderar a contribuicdo de controle postural das unidades
musculotendineas que ndo contribuem percentualmente na aceleracdo do CoM.

A aplicacdo desse algoritmo no OpenSim necessita que o modelo nio apresente forcas
de contato modeladas para aquisicdo da forca de reagdo ao solo, o que pode requerer uma
modificacdo em modelos utilizados em simulagées diretas. Toda forca de interagdo com o
meio deve ser modelada por meio de um arquivo de forca externa para cada segmento do

corpo submetido a forcas de contato.

2.7 Vector coding

A andlise de coordenacdo intersegmentar € uma ferramenta utilizada em movimentos
ciclicos, e busca analisar a relacdo interarticular ou a relacio de fase (posicio vs velocidade)
de uma unica articulacio (ROBERTSON et al., 2013). Este tipo de andlise permite relacionar
duas séries temporais de maneira acoplada, o que ndo seria intuitivo ao se analisar seus

gréficos a partir do tempo como variavel independente (eixo x).

A ferramenta de vector coding emprega o calculo do Angulo de acoplamento y, definido
como angulo em relacdo a horizontal entre a taxa de mudanca do eixo Y vs e a taxa de

mudanca do eixo X para cada instante de tempo, equacdo 2.14.
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Yir1 =Wt ) (2.14)

y, =tan”! (
Xiy1 — X

Este angulo y tem o comportamento de uma nova série temporal e pode ser interpre-
tado a partir dos seus valores codificados. A Figura 2.19 apresenta as etapas de anélise de

um movimento coordenado entre pernas direita e esquerda durante caminhada.
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Figura 2.19 - Processamento de angulos da coxa (plano sagital) de ambas as pernas durante
caminhada. Representacio temporal, em grafico Angulo-angulo, e angulo y. Retirado
de (ROBERTSON et al., 2013).

A codificacdo do angulo y € feita com base na Figura 2.20. Existe um intervalo de
valores para o angulo de acoplamento que indicam movimento em fase (ambas varidveis
aumentando ou diminuindo de maneira conjunta), ou antifase (variaveis com movimentos

opostos). Além disso é possivel verificar quando apenas uma delas tem seu valor alterado
com o tempo.

Leg
extension

Coordination pattern Coupling angle definitions

Anti-phase 112.5° < ¥ < 157.5°, 292.5° < y < 337.5°

5 In-phase 22.5° <y < 67.5° 202.5° < y < 247.5°
58 Thigh phase 0<y <225° 157.5° < y < 202.5°, 337.5° < y < 360°
= % Leg phase 67.5° =y < 112.5° 247.5° 5 y < 292.5°

Leg
flexion

Figura 2.20 - Diagrama referéncia para rotulacdo de angulos de acoplamento retirado de
(ROBERTSON et al., 2013).
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3 Validacao de simulacoes preditivas
para salto

3.1 Introducao

Apesar da facilidade de acesso a ferramentas para simulacio preditiva de modelos
humanos musculoesqueléticos, notadamente OpenSim Moco, é de suma importancia a
capacidade de cada pesquisa em validar seus achados. Isto é feito ao compararmos dados
obtidos em simulacio, in silico, com dados oriundos de pesquisa em humanos, in vivo.

No contexto de saltos verticais, temos a facilidade de delimitar o que é um salto
"humano” a partir de varidveis descritivas do salto, afinal saltar ¢ um evento comum. Contudo,
além de andlises multivariadas, a maneira como aplica-se a for¢ca no solo durante a propulsdo
também ¢ de suma importante para validarmos um salto in silico, bem como o movimento
coordenado de tornozelo, joelho e quadril.

Embora a andlise de dados para validagao seja intuitiva, ndo € trivial definir matemati-
camente, via funcoes de custo, o que é um salto "humano”. No campo de simulagdes preditivas,
essa etapa de ajustes da funcio de custo € tdo importante e custosa computacionalmente que
recomenda-se iniciar as pesquisas com modelos mais simples (com atuadores rotacionais nas
articulacoes). A partir destes modelos, é possivel para produzir movimentos semelhantes aos
esperados e utiliza-los como palpites iniciais (initial guesses) para otimizacdes com modelos
mais complexos e realistas (UHLRICH; UCHIDA et al., 2023).

Neste Capitulo, desenvolvemos a metodologia para obter simulacdes preditivas de
saltos verticais agachados, apresentamos os resultados com objetivo de validacdo diante de
dados de humanos e discutimos como a estratégia proposta foi efetiva.

A rotina de validacdo utilizou-se de uma caracteristica de algumas avaliacoes de
saltos, a sobrecarga (SAMOZINO; REJC et al., 2012; MORIN; SAMOZINO, 2016; BOBBERT;
LINDBERG et al., 2023). Saltar com sobrecarga oferece uma situacio controlada para vali-
dacdo da metodologia, pois de maneira inequivoca, modelos com sobrecarga maior devem
saltar menos, mesmo diante de contragcdes maximas. Acreditamos que essa ¢ uma maneira

de validacdo ampla da metodologia, indo além de um tnico salto sem sobrecarga.



3.2 Materiais e métodos

3.2.1 Modelos musculoesqueléticos

O modelo musculoesquelético que foi empregado neste trabalho é baseado em traba-
lhos desenvolvidos para simulagdes preditivas ou inversas de marcha (DEMBIA et al., 2020a;
FALISSE; AFSCHRIFT; DE GROOTE, 2022; HAMNER; SETH; DELP, 2010; ONG et al.,
2019; RAJAGOPAL et al., 2016; SETH et al., 2018), bem como simulagdes preditivas de saltos
(PORSA; LIN; PANDY, 2016). O modelo biomecanico desenvolvido possui: compatibilidade
com OpenSim; musculos implementados compativeis com Direct Collocation (DE GROOTE
et al., 2016); 19 graus de liberdade (tornozelos (2), joelhos (2), quadris (6), pelve (6), tronco
(3)); membros superiores bloqueados; superficies de contato no pé para estimar as forgas de
reacdo do solo (FRS); barra e anilhas olimpicas para simulacdo de saltos com sobrecarga.

Os membros superiores sdo fixos em uma posicdo para simular o suporte da barra
sobre os ombros. A barra (2,2m de comprimento, 28 mm de didmetro) e anilhas (450 mm
de diametro, 30 mm de altura) tém dimensodes seguindo padrdées olimpicos. A Figura 3.21
apresenta o modelo referéncia em pé e na posicao inicial do salto agachado.

No decorrer deste trabalho, este modelo sera referenciado como modelo REF.

Figura 3.21 - Modelo musculoesquelético para pesquisa em saltos verticais agachados. Na esquerda
em posicdo ereta, na direita em posicdo inicial para salto vertical agachado.
Sobrecargas sdo implementadas variando-se a massa e momento de inércia do
conjunto de barra e anilhas.
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3.2.1.1 Modificacdo de pardmetros do modelo referéncia

A simulacio sem sobrecarga foi implementada com barras e anilhas possuindo
massa e momento de inércia nulos. Todas as sobrecargas inferiores ou iguais a 20 kg sdo
implementadas alterando a massa e momento de inércia da barra. Na ocasido de mais de
20 kg de sobrecarga, a massa necessaria acima de 20 kg foi adicionada igualmente a duas
anilhas colocadas a 70 cm do centro da barra. Seguida a alteragdo de massa de sobrecarga,
foram feitas as correspondentes alteracdes no momento de inércia dos corpos.

3.2.2 Simulacdo preditiva de salto vertical agachado

As simulagdes preditivas de salto foram implementadas através da customizacio das
funcionalidades da ferramenta OpenSim Moco 4.5.1 (se¢do 2.3.3), ja presentes na instalacio
do OpenSim 4.5. Estas ferramentas incorporam algoritmos de Direct Collocation e Non
Linear Programmers (NLP) para solucdo de um problema de otimiza¢do de trajetéria. Estes
algoritmos (secoes 2.3.1 e 2.3.2) permitem definir quais regras devem ser respeitadas durante
a simulacdo (Leis de Newton, gravidade, dindmica muscular, forcas internas, dentre outras)
e efetivamente predizer uma trajetoria. Nesta pesquisa, este problema de controle 6timo
¢ definido para que seja encontrado o salto mais alto a partir de uma posicdo agachada
pré definida. Ao total, sdo encontradas séries temporais de 222 varidveis de estados e 92
sinais de controle gerados pelo programa IPOPT (BIEGLER; ZAVALA, 2009), um NLP. Os
resultados respeitam as restricdes de inicio, fim, caminho (ao longo do tempo de simulacdo)
e amplitudes dos sinais de controle, otimizando uma funcao de custo projetada.

3.2.2.1 Configuracoes para Direct Collocation

Para obtencdo de simulagoes preditivas de saltos verticais, € necessario estabelecer
diversos parametros que determinam como o salto pode ser executado e como seu desempe-
nho deve ser medido. A definicdo destes pardmetros é importante pois necessitamos que
a unica diferenca entre simulacdes seja sobrecarga dos modelos. Estes pardmetros estdo
apresentados com mais detalhes na se¢do 2.3.2.

Resultados preliminares e outras referéncias (FALISSE; SERRANCOLI et al., 2019b;
FALISSE; PITTO et al., 2020; FALISSE; AFSCHRIFT; DE GROOTE, 2022) apontam para a
utilizacdo de malha com 40 nds para colocacdo e no maximo 1000 iteracdes. Para reduzir
o tempo de processamento sem comprometer a trajetoria resultante, a tolerancia da con-
vergéncia foi definida como 0,001, enquanto a tolerancia da restricao serd definida como
0,0001. O palpite inicial, parametro initial guess, para o solucionador de NLP serd mantido o
mesmo durante todas as simulacdes. Este foi definido a partir de simulagées sem palpite
inicial de modelos com apenas movimentagdo no plano sagital (demais graus de liberdade
bloqueados).
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As tabelas 3.1 e 3.2 apresentam o conjunto de restricdes de bordas e de caminho,

respectivamente, utilizadas em todas simulacdes. Todas as velocidades articulares iniciais

tem valor definido em 0,00 m/s. Devido a utilizacio das esferas de contato nos pés, € esperado

que diferentes massas do sistema (sobrecarga) implicam em maior penetracdo das esferas no

plano de contato (solo). Tais diferencas, se ndo levadas em consideragdo, originam pequenas

fases de queda livre do modelo, o que ndo deve se esperar no inicio do salto agachado.

Aliado a isso, a diferenca da posicdo do centro de massa global é alterada com a sobre-

carga, necessitando de pequenas alteracoes nos angulos das articulacées para manutengdo

do centro de pressdo, CoP, dentro da base de suporte.

Tabela 3.1 - Valores de restri¢des de borda iniciais determinadas para simula¢ées preditivas de salto

agachado.
Estados Restricoes de bordas iniciais
Articulacdo Sobrecarga 0%  Sobrecarga 50%  Sobrecarga 100%
Lombar flexdo (°) 10,00 -2,00 -4,50
inclinagio (°) 0,00 0,00 0,00
rotagao (°) 0,00 0,00 0,00
Pélvis inclinacao (°) 35,00 35,00 35,00
obliquidade (°) 0,00 0,00 0,00
rotagdo (°) 0,00 0,00 0,00
translacdo eixo-x (m) 0,00 0,00 0,00
translacdo eixo-y (m) 0,65 0,647 0,645
translacao eixo-z (m) 0,00 0,00 0,00
Quadril flexao (°) 94,00 94,00 94,00
aducio (°) 0,00 0,00 0,00
rotagdo (°) -3,00 -3,00 -3,00
Joelho flexdo (°) 94,00 94,00 94,00
Tornozelo dorsiflexdo (°) 0,00 0,00 0,00

Aliada a estas restricoes, a funcdo de custo, equacgado 3.1, quantifica o desempenho

do salto, direcionando a convergéncia da solu¢do de otimiza¢do. Na sua constru¢do sao

utilizados termos referentes posicédo vertical do CoM, pc,uy, velocidade vertical do CoM,

Ucomy € tempo de simulagao f;,.

J total

tsim

= pCoMy(tsim)

UéOMy(tsim)

9,81

(3.1)

Esta formulacdo baseia-se na publicacio de Porsa, Lin e Pandy (2016) e Pandy, Zajac

et al. (1990), contudo para obter saltos com o minimo de alteracdo entre os pardmetros, foi
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Tabela 3.2 - Valores de restricoes de caminho determinadas para simulagdes preditivas de salto

agachado.
Estados Restricoes de caminho
Articulagio Min. Max.
Lombar flexdo (°) -14,00 30,00
inclinagéo (°) -5,00 5,00
rotagdo (°) -5,00 5,00
Pélvis inclinacdo (°) -90,00 5,00
obliquidade (°) -5,00 5,00
rotagdo (°) -5,00 5,00
translacdo eixo-x (m) -2,00 2,00
translacdo eixo-y (m) 0,5 2
translacdo eixo-z (m) -1,00 1,00
Quadril Flexdo(°) -120,00 160,00
aducdo (°) -5,00 5,00
rotagdo (°) -5,00 -5,00
Joelho flexdo (°) 0,00 138,00
Tornozelo dorsiflexdo (°) -40,00 35,00

Tabela 3.3 - Restricoes de posi¢éo vertical final do CoM aplicadas para diferentes sobrecargas.

Sobrecarga  Restricdo final para posicéo vertical CoM (m)

0% [1,26 - 10]
50% [1,34 - 10]
100% [1,35-10]

necessaria adicionar as restricdes de borda para a posicdo vertical CoM, Tabela 3.3. Esta
medida foi util para escapar de regides de minimos locais nas quais o modelo ao invés de saltar
apenas levanta-se. Apesar do CoM ndo ser uma variavel de estado do sistema, sua utilizacao
€ necessaria pois os modelos com sobrecargas tem essa posicao variada substancialmente,
além de saltarem menos em relacdo aos modelos com sobrecarga 0%.

No entanto, o controle de tempo de simulacido nio foi efetivo como referenciado
em Porsa, Lin e Pandy (2016). Esta limitacdo do OpenSim Moco foi contornada por uma
busca manual do intervalo ideal de tempo de simulacdo utilizado para cada condicio de
sobrecarga. Durante o desenvolvimento da pequisa, percebeu-se que tempos de simulagdo
menores implicaram em movimentos mais explosivos. Simulacées com mesmos paradmetros,
porém com menos tempo limite de simulagdo, resultaram em salto com maiores ativacoes

musculares, e consequentemente maior altura do salto do que suas comparacoes diretas.

3.2.3 Validacao

A rotina de otimizacdo para geracdo de saltos verticais agachados maximos foi vali-
dada através da comparagdo com dados coletados no Laboratoério de Pesquisa em Treina-
mento de Forca, LPTF - UnB (registro CONEP numero 3.796.898) (VIEIRA; UGLIARA et al.,
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2025).

3.2.3.1 Saltos sem sobrecarga

A comparacdo dos dados simulados com os dados de atletas foi feita a partir das
variveis obtidas com processamento do sinal de forca de reaclo ao solo simulados e regis-
trados por plataforma de forca, respectivamente. As varidveis escolhidas sdo: forca média,
forca maxima, impulso, poténcia média, velocidade vertical média, deslocamento vertical
do CoM durante a fase de propulséo (h,,), duragdo da propulsao (¢ prop) e altura do salto
(h) (calculado através da velocidade de decolagem).

A distribuicdo de probabilidade de cada varidvel em diferentes sobrecargas (0%,
50% e 100% da massa corporal) da amostra de humanos foi estimada e observado se os
valores simulados sio considerados outliers. A multicolinearidade entre as variaveis (afinal
todas estdo interligadas por regras da mecanica classica) foi avaliada utilizando matriz de
correlacdo e teste de normalidade multivariado (teste Henze-Zirkler).

Para anélise univariada, em condicdes de distribuicdes consideradas normais utili-
zando o método de Shapiro-Wilk, foi utilizado o z-score para identificacdo de outliers, pontos
fora do intervalo [—3, 3]. Caso contrario, a abordagem nio paramétrica a partir do intervalo
interquartil (ITQ) [—1,5 X I1Q, 1,5 X I1Q] foi utilizada.

Para andlise multivariada, diante de uma distribui¢do multinormal (teste Henze-
Zirkler (KORKMAZ; GOKSULUK; ZARARSIZ, 2014)), a distincia de Mahalanobis pode
ser utilizada, sendo, a abordagem de identificacdo de outliers por arvores bindrias, isolation
forest (AGGARWAL, 2015).

Como o gréfico de forga de reag@o ao solo tem um formato caracteristico para saltos
agachados, os saltos simulados foram classificados como validos ou néo a partir de um "Jump
Score”. Essa metodologia baseia-se na andlise do grafico de aceleragdo vertical do centro de
massa, normalizado de 0 a 100% do tempo de propulsio, a partir de uma decomposicao em
valores singulares (SVD) (AGGARWAL, 2015; BRUNTON; KUTZ, 2019). Ao aplicarmos o
SVD, temos um espaco vetorial ortonormal (constitui um sistema de coordenadas reorien-
tado) alinhado na direcdo dos vetores singulares que melhor representam a variabilidade
da amostra. Ao aplicarmos as projecdes dos vetores de aceleracdo (n=101) neste espago
vetorial, temos um indice de distancia para o vetor médio (centroide) que representa todos os
saltos da amostra. Essa medida de distancia pode entdo ser utilizada para identificar outliers
levando em conta todos os pontos coletados. O uso do SVD para constru¢do de um indice é
inspirado no gait deviation index (GDI) criado por Schwartz e colaboradores (SCHWARTZ;
ROZUMALSKI, 2008), amplamente utilizado para avaliacdes de marcha em pessoas com
paralisia cerebral.
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3.3 Resultados

Para a etapa de validacdo, foram utilizados os dados de salto agachado realizados
por atletas de combate extraidos da pesquisa Categorical agreement between measured and
estimated force-velocity—power profiles in free-weight squat jumps among combat athletes
(2025), (VIEIRA; UGLIARA et al., 2025). Apenas os saltos agachados com peso corporal
(sobrepeso 0%) em que ndo houve identificacdo de contramovimento (reducdo da forca de
reacdo ao solo em menos do que 10% do valor maximo de forca resultante registrado na fase
de propulsdo), n=39, compuseram a amostra de dados de referéncia.

A Figura 3.22 apresenta a aceleracido do centro de massa do melhor salto de cada
um dos 39 participantes da pesquisa e do salto simulado a ser validado. Além do sinal
de aceleracdo, a forca de reagdo ao solo também foi utilizada para encontrar as varidveis
representativas do salto vertical agachado para validacdo de constructo.
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Figura 3.22 - Sinal de aceleracgio obtido em amostra de humanos, n=39 (preto) e salto simulado
(vermelho) durante fase de propulsdo de salto agachado com 0% de sobrecarga. Em (a)
temos os sinais sobrepostos em relacio ao tempo, e em (b) os sinais sobrepostos em
relacdo ao percentual de tempo de propulsio.

3.3.1 Variaveis representativas do salto vertical agachado

Tabela 3.4 apresenta dados estatisticos que descrevem a amostra de validacdo, bem
como os valores simulados. Apenas as variaveis h,,, J € poténcia média apresentam dis-
tribuicdo ndo normal segundo teste Shapiro-Wilk (p-valor abaixo de 0,05) (BROWNLEE,
2018). Dessa maneira, a identificacio de outliers para variaveis com distribuicio normal
baseou-se no valor do z-score, sendo considerados valores extremos aqueles com z-score
fora do intervalo [-3, 3] (AGGARWAL, 2015).

A andlise ndo paramétrica de outliers por intervalo interquartil (boxplot) corrobora
com os valores da tabela 3.4. A Figura 3.23 apresenta os dados populacionais da amostra em
formato de boxplot e o dado simulado obtido sobre esta distribui¢do. Outliers sdo considerados
fora dos limites de dados [Q1 — 1,5.11Q, Q3 + 1,5.11Q].
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Tabela 3.4 - Resultados para validagdo do salto simulado com sobrecarga 0%.

Amostra h(cm) hpo(cm) Forcamax.(N) Forcaméd.(N) Vel.méd.(m/s) J(N.s) Pot.méd.(W) tprop(s)
n=39
Shapiro-Wilk (W) 0,98 0,93 0,97 0,96 0,97 0,92 0,93 0,98
P-valor 0,73 0,02* 0,34 0,17 0,37 0,01* 0,02* 0,79
Média 29,94 35,66 1821,37 1301,02 1,04 185,88 1368,38 339,79
Desvio padrao 5,72 4,68 248,50 192,36 0,12 32,78 312,66 39,89
Valor simulado 31,33 33,77 1843,38 1396,49 1,23 186,10 1717,00 275,00
Z-value 0,24 -0,40 0,09 0,50 1,53 0,01 1,12 -1,62
Varidveis que nio possuem distribui¢io normal segundo o teste de Shapiro-Wilk tem seus p-valores indicados com *.
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Figura 3.23 - Distribuicdo de variaveis descritivas de saltos para populacdo de humanos utilizada na
validacdo. Em vermelho dados obtidos de salto simulado.
A tabela 3.5 apresenta a correlacio entre as variaveis de salto e a multicolinearidade
pode ser observada em valores altos de correlacio (intervalo de 0,5a 1)
Tabela 3.5 - Matriz de correlagdo entre variaveis descritivas do salto.
h(cm) hpo(cm) Forcamax.(N) Forcaméd.(N) Vel. méd.(m/s) J(N.s) Pot.méd.(W) tprop(s)
h 1 - - - -
hpo 0,578 1 - - - -
For¢a méx. 0,317 0,095 1 - - - -
Forca méd. 0,371 0,255 0,945 1 - - -
Vel. méd. 0,864 0,546 0,303 0,444 1 - -
J 0,581 0,579 0,839 0,919 0,55 1 - -
Pot. méd. 0,683 0,466 0,784 0,893 0,792 0,902 1 -
tprop -0,201 0,558 -0,216 -0,193 -0,382 0,065 -0,29 1

Em negrito estdo destacadas as correlagdes altas (0,5 a 1).

A andlise multivariada paramétrica (distincia de Mahalanobis) foi descartada devido

a ndo normalidade multivariada da amostra segundo teste Henze-Zirkler, hz

valor=2.88e~2°.

1.25, p-

O método de isolation forest aplicado identificou o salto simulado como pertencente

a amostra. Devido ao numero de variaveis (8), a visualizacdo do resultado dessa analise

ndo paramétrica multivariada s6 € possivel via uma reducio de dimensdo via andlise de



51

componentes principais (Principal Components Analysis, PCA). Na Figura 3.24 temos a
representacao das varidveis escolhidas para descrever o salto vertical em dois componentes
principais, CP1 e CP2. A rotula¢do dos dados foi efetivada a partir do resultado do algoritmo

isolation forest.
Analise de outlier multidimensional
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Figura 3.24 - Representacdo grafica do espaco multivariado das variaveis descritivas do salto (n=8)
com dois componentes principais. Grupos foram identificados com algoritmo de
isolation forest aplicado sobre todo espago (n=8).

3.3.2 Andlise de padrdo de movimento - Jump Score

A Figura 3.25 apresenta a sobreposicao do sinal de aceleracio do centro de massa do
salto simulado sobre a distribuicio de dados (percentil 95%) calculados para cada percentual
do tempo de propulsio (normalizacdo com 101 pontos). O sinal de aceleracdo para o salto
simulado permanece dentro da zona da nuvem de distribuicdo por 57,4% da fase de propulsao.

A partir da decomposicido em valores singulares, SVD, o “Jump Score” foi computado.
Os dados de aceleracdo dos 39 atletas de combate foram utilizados para criacdo da matriz
ortonormal U e da matriz de valores singulares S. Para reconstrucdo dos saltos, foram
selecionados 4 dos 39 valores singulares (obtendo mais de 99% de variabilidade acumulada
dos dados).
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Figura 3.25 — Anélise de padrdo de movimento. A, valores de aceleracdo do salto simulado
sobrepostos a distribuicao de valores (percentil 95%)a cada instante do percentual de
tempo de propulsdo. B, valores de A subtraidos da média populacional.

A Figura 3.26 apresenta um exemplo de reconstru¢do de um dos dados de aceleracdo
de centro de massa da amostra de humanos. A cada novo vetor da matriz U adicionado,
melhor a reconstrucdo do sinal. A técnica do SVD j4 cria autovetores ordenados da maior
para menor variabilidade encontrada na amostra.
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Figura 3.26 - Exemplo de reconstrucdo de curva de aceleracdo do centro de massa de atleta de
combate da amostra de validacdo a partir de decomposi¢cdo em SVD. Cada curva com
rotulo R representa uma reconstrucao diferente a partir de vetores da principais da
matriz U.

A Figura 3.27 apresenta a distribuicdo do logaritmico da distancia entre curvas (n=39)
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dos dados de humanos. Essa distancia ¢ calculada através da projecdo das aceleracoes de
cada salto em cada um dos quatro primeiro vetores da matriz U que representam os valores
singulares selecionados. Os coeficientes calculados para cada projecdo sdo utilizados para
compor um novo vetor de caracteristicas (n=4) e a norma desse vetor é a distincia da curva de
aceleracdo ao centroide da amostra. O logaritmo dessa medida de distancia tem distribuicdo
normal, e o z-score, denominado "Jump Score”, para a curva de aceleragcdo do salto simulado
¢ de 1,06, ndo sendo considerado com outlier.

Jump Score

Figura 3.27 - Distribuicdo dos valores de "Jump Score” desenvolvido a partir de decomposicdo SVD.
Em vermelho "Jump Score” da curva de aceleracio do salto simulado.

3.4 Discussao

3.4.1 Determinacgado de problema de controle 6timo

As simulacdes realizadas utilizaram uma funcio de custo e restricées de caminho ou
borda tnicas que permitem simular um salto agachado. E importante obter configuragoes de
simulacoes que produzam resultados compativeis (altura de salto) sensiveis a caracteristicas
conhecidas dos modelos. Em outras palavras: devemos simular saltos com nosso modelo de
referéncia semelhantes a saltos humanos; saltos com sobrecarga devem ser menores do que
seus respectivos modelos de referéncia.

Este trabalho optou por adaptar a funcdo de custo implementada em Porsa, Lin e
Pandy (2016) e Pandy, Zajac et al. (1990), para a ferramenta OpenSim Moco. Esta fung¢éo de
custo maximiza a posicdo de decolagem (altura méxima do CoM) e velocidade maxima de
decolagem (elevada ao quadrado) ao fim da simulacdo (t;,,).

1
Jtotal = _Jp - g‘]v

]p = pCoMy(tsim)

Jv = véoMy(tsim)

(3.2)
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Vale ressaltar que em Porsa, Lin e Pandy (2016) a rotina de otimizag¢do com direct col-
location ainda minimiza o tempo de simulacgdo f;,,, e impede o contramovimento restringindo
a aceleracdo do centro de massa a apenas valores positivos no inicio da simulagao.

A funcdo de custo da equacio 3.2 ainda é conveniente, pois ao multiplicarmos ela por
mg, temos exatamente a energia na direcdo vertical do sistema (energia potencial e cinética).
A minimizacao do tempo de simulacao se trata neste caso de uma maneira de termos um
movimento explosivo, grande poténcia no movimento dos membros inferiores, no qual o
modelo nio realiza paradas, e a tripla extensdo coordenada de quadril, joelho e tornozelo
(plantiflexdo). Em um caso especial de ¢, ser exatamente o tempo de propulsio, a altura do

salto é exatamente h = v,/ (tsim) /28

Com as ferramentas disponiveis no Opensim Moco, ndo € possivel reproduzir exa-
tamente a funcdo de custo 3.2, pois a ferramenta ndo permite a otimizacdo do tempo sem
o0 mesmo estar inserido na func¢do de custo. Neste trabalho a minimizacdo do tempo de
simulagdo apenas foi possivel se o custo do tempo for somado aos demais termos da funcao
de custo, como apresentado na equacao 3.1.

A definicdo de w, (peso multiplicado ao tempo final de simulacio) é desafiadora
pois ele é correlacionada as variaveis da funcao de custo (posicdo e velocidade do centro
de massa). Foi necessario utilizar um valor baixo que nido penalizasse o0 movimento em
detrimento de apenas terminar a simulagdo o mais rdpido possivel.

No intuito de acelerar a convergéncia, outras estratégias de funcoes de custo foram
estudadas, principalmente aquelas que sabidamente influenciam positivamente a altura
do salto, como por exemplo, qualquer estratégia de integracao da aceleracao ou velocidade.
A primeira impressdo, sdo alternativas que teriam maior velocidade de convergéncia, ja
que a a operagdo de integracdo numeérica potencializa valores maiores de velocidade ou
aceleracao desde o inicio da simula¢do. Contudo, exigem um controle muito preciso do fim
da simulacdo. Isso acontece porque durante a fase de voo toda a transferéncia de energia
dos musculos para propulsio ja foi feita. Qualquer integracdo durante a fase de voo apenas
reduz o valor final da funcdo de custo que utiliza integracdes de aceleracdo e velocidade.

O controle do contramovimento foi feito por meio das restricdes de caminho da
posicao vertical da pelve (origem da nossa cadeia cinemdtica do modelo). As posicoes de
inicio do movimento sdo determinadas a partir da sobrecarga, todas maiores que 0,6m, e
todas as simulacoes foram feitas restringindo a posicdo vertical da pelve entre 0,5 e 2m. Nado
foi necessario estipular apenas velocidade vertical positiva para a pelve, o que auxiliou na

convergéncia das simulagdes.

Diante dessas caracteristicas aqui discutidas, a funcao de controle implementada na
equacao 3.1 possui todos os atributos das func¢des de custo de trabalhos anteriores e otimiza
a convergéncia utilizando a ferramenta Opensim Moco.
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3.4.2 Validacao de dados simulados

Os resultados da etapa de validacdo indicam que a simulacdo de salto agachado para
o modelo referéncia possui caracteristicas que seguem a média de uma amostra de atletas de
combate. Ou seja, os dados coletados da forca de reacio ao solo que impulsiona o modelo
verticalmente se misturam naturalmente com as demais registradas em humanos, ndo sendo

reconhecidos como outlier.

3.4.2.1 Anélise univariada e multivariada

A andlise de outliers foi feita no &mbito de varidveis cinematicas e cinéticas especificas
no campo da pesquisa de saltos verticais: forca média, forca maxima, impulso, poténcia
média, velocidade vertical média, deslocamento vertical do CoM durante a fase de propulsdo
(hp,),duragio da fase de propulsdo e altura do salto (calculado através da velocidade de

decolagem).

A andlise individual das variaveis, utilizada amplamente em estudos de saltos ver-
ticais, foi realizada utilizando-se do z-score para variaveis identificadas com distribuicao
normal no teste de Shapiro-Wilk. Os valores calculados para o salto simulados em todas
ficou dentro do intervalo [-3,3], sendo interpretadas como pertencentes a distribui¢do. Em
uma andlise ndo paramétrica via intervalo interquartil, todas as variaveis extraidas do salto
simulado também foram consideradas como pertencentes a distribuicao.

Contudo, como todas as varidveis sdo extraidas do grafico de forca de reacdo ao solo,
h4 de se esperar multicolinearidade entre as mesmas. Na tabela 3.5 podemos observar a

poténcia média como uma das varidveis mais correlacionadas com as demais.

Apesar de ndo ser tdo comum na pesquisa com saltos, a anélise multivariada de
outliers pode ser empregada para contornar essa multicolinearidade. Contudo, estratégicas
paramétricas (distdncia de Mahalanobis) ndo podem ser utilizadas com os dados disponiveis,

j& que eles ndo passaram no teste de Henze-Zirkler de normalidade multivariada.

O método ndo paramétrico utilizado, Isolation Forest, permite calcular a proximidade
n-dimensional entre os pontos da amostra (incluindo-se os dados obtidos do salto simulado)
e criar um classificador de outliers. Através desse método multivariado e ndo paramétrico,
os dados também foram classificados como pertencentes a amostra de humanos.

Devido a multidimensionalidade dos dados, n = 8, ndo ¢ possivel visualizar o re-
sultado do Isolation Forest. Contudo, ao realizarmos a reducdo de dimensdo com PCA,
apenas para visualizacdo, fica evidente que o salto simulado est4 préximo do centroide de
variabilidade da amostra.
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3.4.2.2 Andlise de Jump Score

Apesar dos resultados positivos da analise de outliers das varidveis cinéticas e cinema-
ticas descritivas do salto vertical agachado, a forca de reacdo ao solo (e consequentemente a
aceleracdo do CoM) do salto humano possui um formato caracteristico resultante da maneira
em que o corpo humano transfere a energia muscular ao sistema musculo esquelético, e
deste para o solo. Esse tipo de analise de curvas em biomecanica estd em ampla aplicacio
devido aos avangos em pacotes estatisticos de Andlise Funcional de Dados, notadamente o
SPM, Statistical Parametric Mapping.

Contudo, a maioria dessas estratégias realiza a comparacao de grupos, procurando
testar se a curva média de um grupo ¢ diferente da de outro, levando-se em conta suas
variabilidades. Este ndo ¢ o caso dessa pesquisa, na qual temos um grupo de curvas de
aceleracdo, e uma unica curva que devera ser testada em relacdo a este grupo.

Ao definirmos um novo espago vetorial composto pelos pontos da curva de aceleracdo
normalizada para o tempo de propulsio, temos um espaco vetorial n = 101. Caracterizando
ndo mais a curva de aceleracdo de cada salto, mas sim um tnico vetor de caracteristicas para
cada curva. Ao aplicarmos a decomposicao em valores principais, SVD, podemos determinar
uma base vetorial na qual podemos calcular a projecio de cada curva (vetor de caracteristicas)
neste espaco.

Em outras palavras, essa projecdo ¢ uma medida de distancia de cada vetor (salto)
para o centroide da populacdo de curvas. Essa distancia pode ser interpretada como um
jump score, pois quando maior o valor, mais distante estaremos de um salto que constitui
o centroide. Essa varidvel de distancia foi utilizada para céalculo do z-score e definicdo se
a curva simulada € considera outlier ou ndo. Ao utilizar o log da distancia, obteve-se uma
distribuicdo normal e entdo o calculo do z-score. A partir desse classificador, a curva de
aceleracio do salto simulado pertencente a amostra de saltos humanos.

Apesar da andlise das curvas via SVD ser redundante diante de todos os demais dados
de validacgdo, ela mostrou-se muito util diante da interpretacdo de intervalo interquartil
(Figura 3.25). O dado simulado permaneceu dentro do estado interquartil em aproximada-
mente 57% do tempo de propulsdo. Contudo, a anédlise SVD mostra que a regido onde esta
concentrada a diferenca apresenta pouca variabilidade para diferenciar as curvas, nio sendo

relevante diante da variabilidade de saltos humanos.

3.4.2.3 Comparacao com outros trabalhos simulados e outras referéncias de saltos humanos

O tracado da aceleracdo vertical do CoM do modelo REF, Figura 3.22, sera discutido
com maior detalhes a partir dos resultados dos saltos simulados de seus modelos derivados,
seja adicionando sobrecarga, seja com modificacdes nas forcas isométricas maximas dos
plantiflexores do tornozelo, modelo TOR, ou extensores do joelho, modelo JOE. Contudo, ja
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€ possivel comparar seu formato com outros trabalhos simulados, ou outros trabalhos com
humanos.

E possivel notar que existem dois picos de aceleracdo durante a fase propulsiva. O que
ndo acompanha o tracado médio do grupo de humanos utilizado para validacdo, contudo
acontece em atletas de combate da amostra, como registrado na Figura 3.26. Embora néo seja
comum a publicacdo de graficos de aceleragdo de centro de massa em todas as publicacoes que
utilizam salto agachado, € possivel encontrar na literatura outras referéncias que suportam o
raciocinio de que existe uma variabilidade inerente no formato da curva e este pode ser uma
ferramenta de diagnéstico e graduacio de condic¢des favoraveis ao salto. Por exemplo um
comportamento onde existe mais ou menos coordenag¢do intersegmentar entre tornozelo,
joelho e quadril.

Na Figura 3.28 temos uma coletanea de algumas publicacdes que registraram curvas
de aceleracdo vertical de CoM, ou forca de reacdo ao solo, de individuos, ou de grupos. Em (a)
temos um exemplo de uma forca de reacio ao solo de salto com sobrecarga (17kg) (JIMENEZ-
REYES et al., 2016). Observamos a presenca de dois picos, ou duas fases concéntricas, e a
dificuldade do saltador de fazer uma tripla extensdo (plantiflexdo do tornozelo) de maneira
coordenada em fase. Em (b) temos a avaliacdo com dados de plataforma de forca de pessoas
em reabilitacdo da lesdo do ligamento cruzado anterior do joelho, LCA. Percebemos que
existem também dois picos na fase de propulsdo, principalmente relacionados ao lado da
lesdo (JORDAN et al., 2020). Em (c), apesar de se tratarem de dados amostrais (média e
intervalo de confianga), para grupo PULL existe o comportamento de dois picos, ou um
patamar no centro da fase propulsiva. Um comportamento que é muito atenuado na fase
pos treinamento de forca (SUCHOMEL et al., 2020). Em (d) temos uma curva de FRS de um
individuo que tem uma caracteristica de salto mais coordenada (VAN HOOREN; BOSCH,
2016).

Comparando resultado simulado do modelo REF, Figura 3.22, com demais trabalhos
que utilizam simulacdes preditivas de salto, também observamos diferencas. Contudo, o
resultado deste trabalho acompanha melhor o perfil de aceleracdo (ou forca de reacio ao
solo) de dados humanos. O trabalho referéncia de Bobbert e Van Soest (1994) infelizmente
ndo registra a aceleracio do centro de massa, contudo traz dados de EMG para saltadores de
volei experimentes que se correlacionam com os dados apresentados no capitulo 4. O mesmo
ocorre no trabalho de Cheng (2008), registrando apenas dados de momentos articulares.

Os saltos simulados dos trabalhos de Porsa, Lin e Pandy (2016) e Anderson e Pandy
(1999) se diferenciam de suas respectivas amostras de validacdo por uma maior taxa de de-
senvolvimento de forca, Figura 3.29. Isso também ¢é observado nos resultados deste capitulo
(Figura 3.22). Contudo esta presenta na amostra de humanos um resquicio de contramovi-

mento que nio estad presente em nenhum dado simulado.
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Figura 3.28 - Exemplos de tracados de forca de reacdo ao solo vertical, ou aceleracdo vertical do
CoM. Dados retirados de: (a) JIMENEZ-REYES et al., 2016), (b) JORDAN et al.,
2020), (c¢) (SUCHOMEL et al., 2020), (d) (VAN HOOREN; BOSCH, 2016)

3.4.3 Limitacoes
3.4.3.1 Validagdo da cinematica do movimento

A comparacido com amostra de humanos apesar de vélida, carece de uma anadlise
cinematica. A utilizacdo da forca de reacdo ao solo permite estimar a cinemaética e cinética
do CoM, mas ndo € capaz de aferir a interacdo entre todos os corpos conectados que compde
o modelo biomecanico.

A utilizacdo de banco de dados de movimento, como o disponivel no dominio AddBi-
omechanics (WERLING et al., 2025), permitiria o acesso a toda cinemaética de saltos, contudo,
para garantir a validade externa deste estudo no contexto da andlise biomecanica em espor-
tes, € estratégico utilizar uma base de dados de humanos capazes de saltar com 100% de
sobrecarga, ampliando a validade externa da metodologia de simulacdo, e o escopo dessa
pesquisa para outras avaliagdes, notadamente o perfil forca-velocidade. Este tipo de amostra,
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Figura 3.29 - Exemplos de tracados de for¢a de reacio ao solo vertical, ou aceleragdo vertical do CoM
de simulacdes preditivas e suas respectivas amostras de validagcdo. Dados retirados de:
(a) amostra cinza, dado simulado vermelho (PORSA; LIN; PANDY, 2016); (b) amostra

linhas finas, dados simulado linhas grossas (ANDERSON; PANDY, 1999)

até a edicdo deste documento, ndo € citado em bases de periddicos.

Dessa maneira, a validagdo proposta nesta pesquisa, apesar de nao utilizar sinais de
EMG, ou valores de angulos articulares (PORSA; LIN; PANDY, 2016), permite analisar como
o sinal de forca de reacdo ao solo do movimento simulado é compativel com o da amostra de
lutares em 0% de sobrecarga, considerando que todos foram capazes de saltar com 50% e
100% de sobrecarga.

3.4.3.2 Configuracdo do problema de otimizacao

Apesar da ferramenta OpenSim Moco ser gratuita e democratize o uso de ferramentas
de otimizacdo com NLP e direct collocation para simulacdes preditivas, a sua implementacdo

para movimentos esportivos ndo € trivial.

Além da lenta curva de aprendizado para utilizacdo da API OpenSim, ¢ necessario
esclarecer que a aplicacdo no estudo de movimentos diferentes de caminhada e corrida (onde
a maioria dos estudos se insere) requer: personalizacdo de modelos musculoesqueléticos;
uma traducdo das regras do movimento esportivo as restri¢cées de borda e caminho dos
estados e funcdo de custo. A personalizacdo pode envolver a adicdo de aparelhos que precisam
ser modelados e caracterizados, além de adicionadas as forcas de contato com o modelo
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musculoesquelético. Os parametros de otimizacdo devem restringir o espaco de busca das
solucdes preditivas, com o objetivo de escapar minimos locais, e a fun¢do de custo deve
ser obtida dentro do arcabouco da ferramenta, desconsiderando iniciativas de modificar o
codigo e recompilé-la.

Dessa maneira, apesar de utilizar inspiracdes em outros trabalhos, a caracteristica de
convergéncia do direct collocation como um otimizador local, a escolha dos parametros de
otimizagdo deste trabalho nio foi trivial. Principalmente porque a primeira vista, as funcoes
de custo de trabalhos anteriores pdde ser utilizada (em parte) para salto sem sobrecarga, mas
mostrou-se insuficiente para atender a todas variacoes de modelo e sobrecarga propostos na
metodologia.

Um determinante técnico primordial é a otimizacdo do tempo de simulacio presente
em (PORSA; LIN; PANDY, 2016) mas nao possivel de implementar. Com OpenSim Moco
(sem modificacdes) a otimizacdo do tempo precisa ser somada ao restante dos demais
termos da funcdo de custo. Como espera-se que o tempo de cada simulacdo com sobrecarga
modifique (notadamente o tempo de propulsdo) bem como a altura do salto, o ajuste inico

para todas as condicgdes desse peso tornou-se impraticavel.

O controle do tempo de simulacdo mostrou-se essencial nos resultados aqui apresen-
tados, pois ficou claro que hé uma transicdo entre os espagos de solucdes entre meramente
levantar-se da posicao agachada e saltar. Solucdes que meramente colocam o modelo em
posicdo de pé apenas foram excluidas da convergéncia ap0s a restricdo de altura minima
do CoM para término da simulacdo, bem como varredura dos valores de tempo final de
simulacdo. Trabalhos futuros podem se beneficiar de estratégias de otimizacdo numérica do
tempo final de simulacao, utilizando o OpenSim Moco apenas como parte do processo, e

nao como o unico otimizador do sistema.

3.4.3.3 Personalizacdo de modelo

O modelo utilizado para simulacdes ¢ um modelo genérico no qual apenas foram
adicionadas a barra e anilhas necessarias ao salto com sobrecarga, bem como modificadas

as forcas isométricas maximas de cada musculo.

Dessa maneira, ndo houve um ajuste sofisticado para encontrar diferentes distri-
buicdes musculares em relacdo ao modelo referéncia. Apenas um fator multiplicador foi
aplicado a todos os musculos permitindo o salto com sobrecarga 100%.

Esse tipo de abordagem deve ser melhorado em futuras pesquisas que buscam avaliar
melhorias no gesto motor ou predizer efeitos de treinamento de forca. No contexto de um
ensaio clinico randomizado, para cada atleta haverd um conjunto de varidveis anteriores a
intervencio (treino virtual) que devera ser mais sensivel a varidvel desfecho. Por exemplo,
em pesquisas que avaliam o perfil forca-velocidade, a forca isométrica maxima e a velocidade
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de contracdo devem ser ajustadas pois sdo o cerce desse tipo de estudo. Para movimentos
pliométricos, a rigidez do tenddo de Aquiles também ¢é um fator que ndo deve ser omitido.

O intuito deste trabalho foi avaliar como algumas modificacdes simples do modelo
musculoesquelético de referéncia poderiam produzir um sujeito com salto equivalente a
humanos inseridos dentro de um esporte, e isto foi possivel em diferentes condicoes de
sobrecarga.

3.5 Conclusao

Apesar de complexo, o desenvolvimento de rotina de simulacdo preditiva do salto
agachado com ferramenta OpenSim Moco foi possivel. A personalizacdo do modelo muscu-
loesquelético produziu um sinal de FRS compativel com um amostra de atletas de combate
capazes de saltar com 100% de sobrecarga. Essa compatibilidade foi analisada quantitativa-
mente por andlises estatisticas, tanto com varidveis relevantes para andlise de salto agachado,
quanto para analise do formato da curva.

As adaptacdes realizadas na rotina de otimizagao (funcao de custo, restri¢des) diferem
de trabalhos anteriores pois foram necessdarias para obter uma metodologia de simulacdo
genérica entre as condi¢des de saltos (explorado com detalhes no Capitulo 4). A implemen-
tacdo da metodologia proposta neste trabalho pode ser ampliada para outros movimentos
esportivos, contudo em movimentos explosivos € necessario salientar que o peso do tempo
total de simulacdo na funcdo de custo deve ser ajustado com base em estimativas realistas
do tempo de simulacgdo total. A presenca de minimos locais na func¢ao de custo, observado
nesta pesquisa, s6 pode ser contornada ao realizar este ajuste ou processo empirico de busca
do valor 6timo do tempo final de simulagéo.
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4 Comparacao de simulacoes predi-
tivas de salto entre modelos com
aumento de forca e sobrecarga

4.1 Introducao

Os resultados do Capitulo 3 suportam a utilizam de simulagdes preditivas a partir de
modelos musculoesqueléticos para avaliar saltos agachados. Utilizando a mesma metodolo-
gia para realizar as simulacgdes, podemos alterar as forcas isométricas maximas dos musculos

que atuam como plantiflexores do tornozelo e extensores do joelho de maneira isolada.

Ao mantermos apenas esta unica diferenca entre os modelos (referéncia:REF, au-
mento de forca simulado do tornozelo:TOR, aumento de forca simulado do joelho: JOE), e
mantendo todos os mesmos pardmetros necessarios para realizar a otimizacao de trajetoria
por Direct Collocation (funcio de custo, restricdes de caminho, inicio e fim) temos a possibili-
dade de isolar apenas a contribuicdo do aumento de forca ao analisarmos as diferencas entre
os saltos simulados. Além disso, os modelos terdo suas respectivas versoes que simulam salto
com sobrecarga (0%, 50% e 100% de massa corporal).

Dessa maneira, apesar de ndo trabalharmos com uma amostra de dados de humanos,
podemos garantir o controle de todas as varidveis confundidoras presentes na pesquisa. Um
dos maiores desafios ao desenvolver desenhos metodolégicos para pesquisas com dados de
saltos humanos. Esta situag¢do simulada ¢ uma condicao ideal para andlise de sensibilidade
do aumento de forca em relacdo ao salto vertical agachado.

O objetivo deste capitulo € descrever metodologia de alteracdo de modelos e simulacéo
de saltos agachados, bem como apresentar os resultados das varidveis que descrevem o salto
vertical, as diferencas nas curvas de aceleragdo, bem como todas as demais informacoes
disponiveis ao se utilizar modelos musculoesqueléticos: ativagcdo muscular; momento interno

articular; coordenacio intersegmentar e aceleracdo induzida.

4.2 Materiais e métodos

A Figura 4.30 apresenta um fluxograma da sequéncia do processamento de dados.
O modelo musculoesquelético referéncia (REF) desenvolvido na etapa 1 foi utilizado na
simulacdo de saltos com sobrecarga na etapa 2. Na etapa 3, os modelos resultantes do
aumento de forca para tornozelo (modelo TOR) e joelho (modelo JOE) foram utilizados em



63

simulacgoes preditivas de salto com mesmos parametros utilizados na etapa 2. Na etapa 4
os dados das simulacdes de salto foram reprocessados para anélise de aceleracdo induzida,
Induced Acceleration Analysis-IAA, da componente vertical da aceleracdo do centro de massa
(LIU; ANDERSON; SCHWARTZ et al., 2008).

Etapa 1 Desenvolver modelo
de salto referéncia
T

Etapa 2 - — * -
Estimar salto maximo em condigdes: sem
sobrecarga, sobrecarga 50% e
sobrecarga 100%

Etapa 3 l l

Novo modelo com 1,2 Novo modelo com 1,2
vezes a forca vezes a forca
isométrica de tornozelo isométrica de joelho
Estimar salto méaximo Estimar salto méaximo
em condi¢bes: sem em condicbes: sem
sobrecarga, sobrecarga sabrecarga, sobrecarga
50% e sobrecarga 100% 50% e sobrecarga 100%

mparacéo de

Figura 4.30 - Diagrama de blocos da metodologia para simulagdes preditivas de salto vertical
variando-se apenas a forca muscular resultante de aumento de forca articular isolado.

4.2.1 Modificagdo de pardmetros do modelo referéncia

Assim como no estudo de validagdo de simulacdes preditivas de salto, a simulagdo
sem sobrecarga foi implementada com barras e anilhas possuindo massa e momento de
inércia nulos. Todas as sobrecargas inferiores ou iguais a 20 kg sdo implementadas alterando
a massa e momento de inércia da barra. Na ocasido de mais de 20 kg de sobrecarga, a massa
necessdaria acima de 20 kg foi adicionada igualmente a duas anilhas colocadas a 70 cm do
centro da barra. Seguida a alteracdo de massa de sobrecarga, foram feitas as correspondentes

alteracdes no momento de inércia dos corpos.

A simulacdo do aumento de forca muscular foi realizada com o aumento da forca
isométrica maxima das unidades musculotendineas que atuam concentricamente no salto
por um fator unico de 20%. O valor de 20% de ganho de torque isométrico foi escolhido
com base em outras publicacdes que utilizaram simulacdes (BOBBERT; VAN SOEST, 1994,
CHENG, 2008). O incremento de 20% na for¢a isométrica também ¢é esperado apds periodos
curtos de treinamento resistivo (CANNON et al., 2007).
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4.2.2 Validacdo de constructo

Assim como no Capitulo 3, a rotina de otimizacao para geracao de saltos verticais
agachados maximos na presenca de sobrecarga, e/ou aumento da forca isolado de tornozelo
ou joelho foi validada através da comparacdo com dados coletados no Laboratério de Pesquisa
em Treinamento de Forca, LPTF - UnB (registro CONEP ntimero 3.796.898) (VIEIRA;
UGLIARA et al., 2025).

A comparacdo dos dados simulados com os dados de atletas foi feita a partir das
varidveis obtidas com processamento do sinal de for¢a de reacio ao solo simulados e regis-
trados por plataforma de forca, respectivamente. As varidveis escolhidas sdo: forca média,
forca maxima, impulso, poténcia média, velocidade vertical média, deslocamento vertical do
CoM durante a fase de propulsao (h,,), duracdo da propulséo (¢ prop) e altura do salto (h)
(calculado através da velocidade de decolagem). Além disso, foi feita uma analise qualitativa
do formato das curvas de aceleracio vertical do CoM.

4.2.3 Andlise cinematica e cinética

Os movimentos articulares também foram analisados quantitativamente por graficos
de fase e vector coding (ROBERTSON et al., 2013) mensurando a mudanga na coordenagao
intersegmentar dos movimentos de membros inferiores diante de: aumento da sobrecarga;
aumento de forca isolado para as articulacdes (ROBERTSON et al., 2013).

A aceleracdo induzida ao centro de massa produzida por cada musculo foi estimada
através do algoritmo IAA. Para cada articulacdo, os musculos flexores e extensores (no caso
do tornozelo plantiflexores e dorsiflexores) foram agrupados, de modo que as contribuigdes
individuais (vetores normalizados para o tempo de propulsdo) foram somadas. O mesmo foi
feito para os musculos biarticulares, agrupando musculos com ag¢ao flexora e extensora das
mesmas articulacdes. A tabela A.12 apresenta como cada grupo e subgrupo muscular foi
determinado, bem como suas abreviacoes utilizadas ao longo deste documento.

As forcas de contato simuladas pelas 6 esferas em cada pé foram utilizadas para
calcular um unico vetor de forca de contato definido para cada pé, aplicado ao segmento
corpo que representa o calcineo. Além desde pre-requisito para andlise IAA via OpenSim,
todas as forcas de contato foram desativas para permitir a execuc¢do utilizando-se a anélise
IAA disponivel no OpenSim.

4.3 Resultados

Nessa secdo, serdo apresentados os resultados das 9 simulacdes realizadas, resultado
da combinacao das trés situacdes de sobrecarga (0, 50 e 100% de massa corporal) e das trés
condicoes de modelos musculoesqueléticos: REF, TOR e JOE.
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4.3.1 Variaveis representativas do salto vertical agachado

A tabela 4.6 apresenta as varidveis representativas do salto vertical utilizadas nessa
pesquisa para todos saltos simulados: forca média, forca maxima, impulso, poténcia média,
velocidade vertical média, deslocamento vertical do CoM durante a fase de propulsao (h,,),
duracdo da fase de propulsio (¢t prop) e altura do salto (h) (calculado através da velocidade

de decolagem).

Tabela 4.6 — Varidveis descritivas do salto agachado para todos os saltos simulados.

n Carga(%) h (cm) hpo(cm) Forca max.(N) Forca méd.(N) Vel. méd. (m/s) J(N.s) Pot. méd.(W) tprop(s)

Amostra 39 0 29,94 +11,43 35,66 +£9,36 1821 +497 1301 + 385 1,04 +0,24 186 +66 1368 +625 0,34 +0,08
39 50 18,55 + 14,24 36,87 + 16,56 2139 + 630 1620 + 507 0,88 £0,30 212 +67 1409 +537 0,42 +0,12
22 100 9,35 £6,15 35,78 +£6,49 2478 + 539 1893 + 468 0,70 £0,19 206 £83 1326 +622 0,52 +0,20
REF 0 31,33 33,77 1843,38 1396,49 1,23 186,10 1717,00 0,27
50 16,26 33,95 1930,58 1614,01 0,89 200,80 1427,42 0,38
100 9,19 33,11 2309,52 1754,68 0,46 211,06 859,86 0,72
TOR 0 33,73 33,08 1953,20 1474,35 1,30 192,80 1900,48 0,25
50 18,88 33,74 2091,48 1671,50 0,91 216,49 1542,93 0,37
100 9,67 34,54 2363,19 1759,66 0,48 214,40 897,78 0,72
JOE 0 34,05 32,97 1881,14 1479,27 1,29 194,08 1907,23 0,25
50 18,02 34,71 2039,79 1698,77 1,00 210,95 1661,33 0,35
100 7,68 34,16 2184,53 1744,19 0,51 189,89 911,01 0,67

4.3.2 Curvas de aceleracdo vertical do centro de massa

Figuras 4.31 e 4.32 apresentam as curvas de aceleragdes verticais do centro de massa
para modelo REF, TOR e JOE, e eixo das ordenadas representando o tempo e percentual de
fase de propulsio, respectivamente. Cada figura também apresenta os dados de humanos
como referéncia.

Curvas de aceleracao vertical do centro de massa
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Figura 4.31 - Gréficos aceleragdo vertical do CoM para saltos com 0, 50 e 100% de sobrecarga.
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Curvas de aceleragao vertical do centro de massa (tempo normalizado)
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Figura 4.32 - Gréficos aceleracdo vertical do CoM para saltos com 0, 50 e 100% de sobrecarga (tempo
normalizado).

4.3.3 Andlise de aceleracdo induzida

A Figura 4.33 apresenta os graficos de aceleracdo vertical induzida estimados pelo
algoritmo de IAA. Para fins de validacdo da estimativa, foram aglutinados os valores que
contribuem positivamente e negativamente com a aceleracdo do CoM de cada musculo, bem
como a aceleracio vertical do centro de massa derivada da andlise cinematica e dados de

plataforma de forga (aceleraciao PF).

0% -- Controle 50% -- Controle
25 == aceleracao (PF) == aceleragao (PF)
—— soma IAA pos. s —— soma IAA pos.
20 —— soma IAA neg. —— soma IAA neg.
—— gravidade —— gravidade
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£ £ \
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15
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—— soma IAA neg.
10 —— gravidade
—— soma IAA

Iy
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% prop

(o) C

Figura 4.33 - Graficos de aceleracgdo vertical induzida do centro de Massa. A, B e C representam as
situagdes de modelo controle saltando com 0, 50 e 100% de sobrecarga,

respectivamente.

A Tabela 4.7 e Figura 4.34 apresentam os valores médios de aceleracdo vertical

induzida para cada grupo muscular determinado na tabela A.12.
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Tabela 4.7 - Valores de aceleracfo vertical do centro de massa induzida por grupos musculares.

QJext
Biarticular QJflex

Sobrecarga
Grupo Modelo 0% 50% 100%
Biarticular JT REF 28,72 27,00 19,36
TOR 27,01 23,08 20,68
JOE 28,71 27,83 26,81
Biarticular QJext REF 448 3,03 3,61
TOR 4,00 2,79 348
JOE 4,99 2,83 3,36
Biarticular QJflex REF -396 -1,61 -0,73
TOR -3,83 -1,30 -0,65
JOE -540 -2,61 -4,53
Joelho Flex REF -0,41 -0,15 -0,12
TOR -0,16 -0,13 -0,08
JOE -0,45 -0,15 -0,38
Joelho Ext REF 17,78 15,49 14,94
TOR 17,41 15,13 15,04
JOE 19,91 17,51 20,87
Quadril Ext REF -0,60 -0,95 -2,23
TOR -0,31 -0,83 -2,16
JOE -0,56 -0,64 0,06
Quadril Flex REF -0,09 -0,56 -0,36
TOR -0,13  -0,53 -0,29
JOE -0,19 -0,54 -0,48
Tornozelo DF REF -8,65 -9,27 -8,46
TOR -9,32 -9,70 -11,54
JOE -7,63  -7,46 -11,80
Tornozelo PF REF 60,55 65,13 71,86
TOR 63,20 69,64 73,40
JOE 58,39 61,28 63,97
Modelo = REF Modelo = TOR Modelo = JOE
) / /‘. /
Grupo
=@= Tornozelo PF
Joelho Ext
e ® Quadril Ext
g —®- Biarticular JT
3 — —o-
E '\—-\ .\'\. —o -
20 Tomozelo DF
=@~ Joelho Flex
Quadril Ext
— —_— — - -
° —_— — 3 — —
O‘”/a 50‘% lDb“& 0‘”/0 50‘% lDb“A: O‘% 50‘% lﬂb%

Sobrecarga

Sobrecarga

Sobrecarga

Figura 4.34 - Média da contribuicdo acumulada de cada grupo de musculos em diferentes
sobrecargas e grupos de aumento de forca.

4.3.4 Posicoes de decolagem

A Figura 4.35 apresenta a posi¢do tridimensional do modelo REF (plano sagital)

no momento da decolagem. Os valores das articulacées do quadril, joelho e tornozelo dos
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modelos REF, TOR e JOE estdo registrados na Figura 4.36.

Figura 4.35 - Posicdo de decolagem dos modelo REF. Da esquerda para direita temos os valores de
sobrecarga: 0%, 50% e 100%.

Devido a sobrecarga, a altura inicial do centro de massa ¢ diferente. Para cada sobre-
carga de 0%, 50% e 100%, respectivamente, temos em média alturas do CoM no momento da

decolagem de 1,08, 1,24 e 1,31 metros.
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204 1 1
09 1 1

Flexao de quadril Flexao de Joelho Dorsiflexao Flexao de quadril Flexao de Joelho Dorsiflexao Flexéo de quadril Flexéao de Joelho Dorsiflexao

Sobrecarga
- 0%

. 50%
= 100%

Figura 4.36 - Valores de flexdo de quadril, flexdo de joelho e dorsiflexdo no momento da decolagem.

4.3.5 Velocidade e momento interno articular

A tabelas 4.8 e 4.9 registram respectivamente valores médios para velocidade angular
e momento interno de extensdo de quadril, joelho e tornozelo (plantiflexdo). Valores médios
sdo utilizados para janelas de 0-50% e 50-100% da fase de propulsdo como medida de média
e variabilidade. Figuras B.40 a B.42 permitem a inspecao dos valores de velocidade articular
por meio de graficos, assim como figuras B.43 a B.45 os momentos internos.

4.3.6 Ativacdes musculares

A Tabela 4.10 apresenta os valores médios de ativagdes musculares de soleus, tibial

posterior, gluteo maximo, gluteo médio, reto femural, vasto lateral, vasto intermédio, vasto
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Tabela 4.8 - Valores médios para velocidade articular calculada para cada salto. Valores calculados
nos intervalos de 0-50% e 50-100%.

Sobrecarga 0% Sobrecarga 50% Sobrecarga 100%

Articulacao Modelo Méd. 0-50 (°/s) Méd. 50-100 (°/s) Méd. 0-50 (°/s) Méd. 50-100 (°/s) Méd. 0-50 (°/s) Méd. 50-100 (°/s)

Quadril REF 188,22 362,88 147,57 273,48 71,06 176,73
TOR 206,69 355,85 143,80 274,40 71,15 171,72
JOE 228,83 343,62 171,82 304,97 66,94 190,38
Joelho REF 37,47 486,21 51,07 384,70 8,11 243,82
TOR 65,28 480,21 51,24 379,82 8,95 242,40
JOE 35,15 506,19 54,82 427,83 31,84 238,01
Tornozelo REF 46,41 459,49 19,99 319,40 9,56 177,28
TOR 41,11 497,60 19,62 323,96 9,39 200,12
JOE 65,26 457,54 34,86 359,55 7,27 189,54

Tabela 4.9 - Valores médios para momento interno articular calculado para cada salto. Valores
calculados nos intervalos de 0-50% e 50-100%.

Sobrecarga 0% Sobrecarga 50% Sobrecarga 100%

Articulacio Modelo Méd. 0-50 (Nm) Méd. 50-100 (Nm) Méd. 0-50 (Nm) Méd. 50-100 (Nm) Méd. 0-50 (Nm) Méd. 50-100 (Nm)

Quadril REF 112,62 45,58 115,07 64,69 106,13 91,45
TOR 121,28 51,46 116,59 73,57 106,78 89,44
JOE 126,75 36,31 129,19 52,40 108,10 90,95
Joelho REF 72,38 93,47 102,89 82,62 117,75 100,04
TOR 76,76 90,63 104,37 85,76 117,83 101,24
JOE 72,95 109,95 109,64 96,67 127,03 80,00
Tornozelo  REF 95,40 90,23 91,71 116,39 89,51 125,75
TOR 97,48 97,13 90,84 123,74 90,99 124,30
JOE 106,47 89,99 104,22 115,32 72,97 124,05

medial, gastrocnémio medial, gastrocnémio lateral. Estes musculos foram escolhidos por
possuirem maiores forcas isométricas maximas em relagdo aos demais integrantes dos
seus respectivos grupos musculares (tabela A.12). As figuras C.46 a C.55 apresentam estas
ativacoes de maneira continua na fase de propulsdo. O valor 0 indica nenhuma ativacdo

muscular, e o valor 1 indica ativacdo muscular maxima.

As figuras C.56, C.57 e C.58, registradas no Anexo C, apresentam as ativacdes mus-
culares estimadas durante saltos do modelo REF. Os musculos do grafico foram escolhidos
pois possuem as maiores forcas isométricas maximas dentre o grupo que unidades musculo-
tendineas que realizam movimento em cada articulacdo (tabela A.12). Adicionalmente, as
figuras C.59 a C.64, registradas no Anexo C, apresentam as ativagdes musculares estimadas
durante saltos dos modelos TOR e JOE.
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Tabela 4.10 — Ativagdes médias de musculos com maiores forcas isométricas relativas aos seus
grupos musculares. Ativagdes foram calculadas nos intervalos de 0 a 50% e de 50% a
100% da fase de propulsdo. O valor 0 indica nenhuma ativacdo muscular, e o valor 1
indica ativagdo muscular maxima.

Sobrecarga 0% Sobrecarga 50% Sobrecarga 100%
Grupo Muscular Musculo Modelo Média 0-50 Meédia 50-100 Média 0-50 Média 50-100 Meédia 0-50 Média 50-100
Plantiflexores soleus REF 0,60 0,99 0,69 0,98 0,69 0,99
TOR 0,49 0,96 0,57 0,99 0,51 0,93
JOE 0,68 0,90 0,75 0,97 0,49 0,93
tib_post REF 0,99 0,95 0,75 0,95 0,63 0,97
TOR 0,97 0,96 0,73 0,97 0,54 0,93
JOE 0,98 0,96 0,85 0,96 0,58 0,86
Extensores de Quadril glut_max2 REF 1,00 1,00 0,99 0,95 1,00 0,98
TOR 1,00 0,99 1,00 0,97 1,00 0,98
JOE 0,99 0,99 0,99 0,94 0,97 0,89
glut_ med3 REF 0,76 0,99 0,97 0,91 1,00 0,98
TOR 0,80 0,98 0,98 0,95 1,00 0,98
JOE 0,75 0,97 0,97 0,91 0,84 0,75
Biarticular QJext rect_fem REF 0,21 0,97 0,18 0,69 0,57 0,69
TOR 0,11 0,93 0,16 0,67 0,56 0,70
JOE 0,09 0,93 0,08 0,58 0,38 0,57
Extensor de Joelho vas_lat REF 0,99 1,00 1,00 0,97 1,00 0,99
TOR 1,00 1,00 1,00 0,99 1,00 0,99
JOE 0,97 1,00 1,00 0,97 0,98 0,89
vas_int REF 0,99 1,00 1,00 0,97 1,00 0,99
TOR 1,00 1,00 1,00 0,98 1,00 0,99
JOE 0,96 1,00 1,00 0,97 0,98 0,87
vas_med REF 0,99 1,00 1,00 0,97 1,00 0,99
TOR 1,00 1,00 1,00 0,99 1,00 0,99
JOE 0,96 1,00 1,00 0,97 0,98 0,88
Biarticular JT med_gas REF 0,50 0,98 0,13 0,94 0,02 0,44
TOR 0,28 0,98 0,03 0,74 0,02 0,42
JOE 0,62 0,99 0,33 0,98 0,08 0,81
lat_gas REF 0,92 0,98 0,81 0,93 0,99 0,52
TOR 0,91 0,98 0,69 0,80 0,99 0,47
JOE 0,89 0,98 0,88 0,96 0,80 0,63

4.3.7 Andlise de coordenacgdo intersegmentar

A andlise de coordenacdo intersegmentar ¢ realizada a partir de uma andlise grafica
da sincronia entre os pares de articulacdes: tornozelo-joelho, tornozelo-quadril, joelho-
quadril. Realizando o grafico Angulo-angulo entre os pares, bem como o célculo do angulo
de acoplamento entre os mesmos. Estes resultados estdo registrados nas figuras 4.37 a 4.39.

Com o objetivo de facilitar a comparacdo numérica da coordenagdo intersegmentar,
os valores de acoplamento, y, sdo rotulados a cada percentual do tempo de propulsio e

compilados nos intervalos de 0-50% e 50-100% da fase de propulsao. Estes resultados estao
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Figura 4.37 - Gréficos angulo-angulo para saltos com 0, 50 e 100% de sobrecarga para modelo REF.
Graficos do angulo de acoplamento para mesmas situacgoes.
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Figura 4.38 - Graficos angulo-angulo para saltos com 0, 50 e 100% de sobrecarga para modelo TOR.
Graficos do angulo de acoplamento para mesmas situagoes.
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Figura 4.39 - Graficos angulo-angulo para saltos com 0, 50 e 100% de sobrecarga para modelo JOE.
Graficos do angulo de acoplamento para mesmas situacgoes.

registrados na Tabela 4.11, bem como nas figuras D.65 a D.67.

4.4 Discussao

4.4.1 Saltos sem sobrecarga

Os resultados da tabela 4.6 mostram as repercussdes da variacdo de sobrecargas
e aumento de forca as simulacdes. Como esperado, a altura do salto diminui a partir do
aumento da massa do sistema (sobrecarga). Os modelos passam a ser mais ineficientes
saltando mais baixo e realizando a propulsio por mais tempo. Em comparacio com dados
de humanos, percebe-se que na medida que ocorre a sobrecarga, todos modelos simulados
ficam mais distantes da média de altura do salto, o que € de se esperar devido aos critérios
de definicio do modelo de referéncia. O modelo REF foi criado a partir do trabalho de
Falisse, Afschrift e De Groote (2022) e modificado (aumento de forca isométrica de todos os
musculos) até conseguir realizar salto com 100% de sobrecarga, contudo, sem atingir algum
valor minimo pré-estabelecido.

Como esperado, o aumento de forca isométrica isolado, representado nos modelos
TOR e JOE, obtiveram saltos maiores que o modelo REF. Para 20% de acréscimo na forca

isométrica maxima dos plantiflexores, houve um acréscimo de 7,66% na altura do salto
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Tabela 4.11 - Percentual de rotulos de acoplamento durante fase de propulsio para saltos simulados.

Modelo Eixo X Eixo Y recar. Pr Mov X MovY Mov. F: Mov. Antif;
REF Tornozelo Joelho 0 0-50 1 28 19 2
50-100 0 0 50 0
50 0-50 0 35 15 0
50-100 0 0 50 0
100 0-50 6 32 12 0
50-100 0 2 48 0
Quadril 0 0-50 0 37 13 0
50-100 19 0 31 0
50 0-50 0 38 12 0
50-100 3 0 47 0
100 0-50 5 41 4 0
50-100 22 0 28 0
Joelho Quadril 0 0-50 0 39 11 0
50-100 3 0 47 0
50 0-50 0 19 31 0
50-100 8 0 42 0
100 0-50 6 28 16 0
50-100 25 0 25 0
TOR Tornozelo Joelho 0 0-50 0 33 16 1
50-100 0 0 50 0
50 0-50 0 29 18 3
50-100 0 0 50 0
100 0-50 2 34 13 1
50-100 0 5 45 0
Quadril 0 0-50 0 39 11 0
50-100 24 0 26 0
50 0-50 0 37 13 0
50-100 12 0 38 0
100 0-50 6 40 4 0
50-100 25 3 22 0
Joelho Quadril 0 0-50 0 34 16 0
50-100 7 0 43 0
50 0-50 0 17 33 0
50-100 10 0 40 0
100 0-50 8 29 13 0
50-100 27 0 23 0
JOE Tornozelo Joelho 0 0-50 2 17 28 3
50-100 0 0 50 0
50 0-50 0 28 17 5
50-100 0 0 50 0
100 0-50 0 43 5 2
50-100 0 0 50 0
Quadril 0 0-50 0 37 13 0
50-100 17 0 33 0
50 0-50 0 37 13 0
50-100 3 0 47 0
100 0-50 0 46 4 0
50-100 13 2 35 0
Joelho Quadril 0 0-50 0 45 5 0
50-100 13 0 37 0
50 0-50 0 33 17 0
50-100 3 0 47 0
100 0-50 5 19 26 0
50-100 9 0 41 0

(33,73/31,33). Para 20% de acréscimo de forca isométrica maxima nos extensores do joelho,
houve um acréscimo de 8,68% (34,05/31,33). Dessa maneira, modelo JOE se sobressaiu em
relacdo ao modelo TOR em aproximadamente 1%, vide Tabela 4.6.

Vale salientar outras pequenas mudancas entre modelos, como a redu¢do do hpo dos
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modelos TOR e JOE, explicado pelas posi¢oes de decolagem entre modelos, 4.36. A reducdo
do hpo também ¢ acompanhada da reducdo do tempo de propulsao, e consequentemente,
devido ao aumento a altura do salto, aumento no impulso e poténcia média.

A Figura 4.32 ressalta as diferencas entre saltos dos modelos REF, TOR e JOE em
relacdo a aceleracdo do CoM. Nota-se uma transicao da curva do modelo REF, com dois picos
de aceleracdo, para uma curva mais continua no modelo JOE, e patamar mais salientado no
modelo TOR. Esta diferenca de producio de forca é identificada analisando outros dados. A
Tabela 4.7 registra o aumento da aceleracdo induzida do CoM devido ao aumento de forca
de plantiflexores (modelo REF 60,55%, modelo TOR 63,20%) e a reducgao diante do aumento
de forca de extensores de joelho (modelo REF 60,55%, modelo TOR 58,39%). Os dados de
velocidade da articulacio do tornozelo e momento interno do tornozelo também apontam o
mesmo comportamento.

Os dados de ativacdo muscular ndo sdo elucidativos para este comportamento, con-
tudo a andlise de coordenacao intersegmentar captou diferencas na fase inicial da propulsao.
Diante do aumento de for¢a, modelo TOR apresentou menor movimento em fase do joelho
e tornozelo (16%), enquanto que modelo JOE apresentou um aumento (28%), dessa maneira,
um movimento mais coordenado entre as articulacdes. Este aumento da coordenagdo tam-
bém ocorre entre tornozelo-quadril. Contudo, em relacio a joelho-quadril, todos os modelos
que passaram por aumento de for¢a tiveram a coordenacdo diminuida. Vale salientar que a
coordenacdo em fase do joelho-quadril no inicio da fase de propulsdo € pequena, caracte-
rizando a prevaléncia do movimento do quadril em relagdo ao joelho. Podemos supor que
para saltos agachados sem carga, o movimento de extensdo do quadril antecede a extensdo

do joelho, otimizando a posicdo do corpo para segunda metade da fase de propulsio.

4.4.2 Mudancas dos padroes de salto devido a sobrecarga e aumento de

forca isolado
4.4.2.1 Efeito da sobrecarga em saltos com modelo de referéncia

Como esperado, o aumento da sobrecarga sobre modelo REF ocasionou em reducio
da altura do salto, contudo manteve-se dentro do intervalo de dois desvios padrdes estimado
da amostra de humanos. Além da reducdo da altura do salto, observa-se o aumento do tempo

de propulsdo (praticamente dobrando de 50% para 100% de sobrecarga).

Com o aumento da sobrecarga, observamos a mudanca de estratégia de um mo-
vimento acoplado entre quadril, joelho e tornozelo (sobrecarga 0%) para um movimento
tardio do tornozelo ao final da fase de propulsdo (sobrecarga 100%). Este comportamento
¢ identificado em alguns dados. Por exemplo, na posi¢do de quadril, joelho e tornozelo no
momento da decolagem. Na ocasido da sobrecarga, o do modelo decola em uma posicdo em
que articulacoes estdo mais estendidas (Figura 4.36). A posicido mais ereta otimiza o efeito
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do movimento do tornozelo no movimento vertical do centro de massa. Isto ocorre devido
ao contato direto do pé no solo e a massa reduzida do pé.

Os graficos de aceleragio vertical do CoM também manifestam esse comportamento.
Na Figura 4.32, percebe-se como com 100% de sobrecarga o modelo REF tem aceleragdo
proxima a zero durante quase toda a propulsdo, obtendo um valor de pico destacado ao final.
Ao analisados os dados de aceleracdo induzida, verificamos o aumento da contribuicdo dos
plantiflexores, atingindo até 71,86% da aceleragao vertical do CoM com 100% de sobrecarga.

Ao analisar a velocidade articular do tornozelo, bem como seu momento interno,
o mesmo padrio se repete. Ao aumentarmos a sobrecarga, menor velocidade na primeira
metade do tempo de propulsdo. Sobre o momento interno, percebe-se até significativo
aumento do seu valor na altima metade do tempo de propulsio, Tabela 4.9. Podemos rastrear
esse comportamento até as ativacdes musculares gastrocnémio medial (med_gas), Tabela
4.10.

A coordenacdo intersegmentar muda diante de tantas mudancas cinéticas, reduzindo-
se o movimento em fase do tornozelo-joelho durante inicio da propulsdo. Aumento do
movimento isolado do tornozelo em relagdo ao quadril, bem como do movimento isolado do
joelho em relac@o ao quadril durante fim da propulsao.

O dados Tabela 4.7 salientam como os grupos musculares de extensores de quadril e
isquiotibiais contribuem de maneira reduzida com a aceleragao vertical do CoM. Seus valores,
em todas as sobrecargas ndo ultrapassam 3%. Contudo, a ativacdo muscular dos extensores
de quadril , figuras C.56 a C.58, é muito proxima do maximo em toda fase de propulsdo. Esse
papel de estabilizador também ¢ observado no reto femural, cujos niveis de ativagdes aumen-
tam progressivamente com o aumento da carga, mantendo-se as contribui¢des reduzidas na
aceleracdo vertical do centro de massa.

4.4.2.2 Efeito do aumento de for¢a isolado em saltos com sobrecarga

A Figura 4.32 apresenta como as curvas de aceleragdo vertical do CoM dos modelo
TOR e JOE se diferenciam do modelo REF para diferentes sobrecargas. Como ja discutido
acima, os modelos TOR e JOE possuem comportamento semelhante para sobrecarga 0%
ao analisarmos as taxas de desenvolvimento de forca, contudo o modelo JOE néo apre-
senta comportamento bimodal. Para sobrecargas de 50% e 100% vemos uma migracdo de
comportamento da curva de aceleracio.

Assim como modelo REF, o modelo TOR se caracteriza por maior aceleracio na parte
final da propulsdo, intensificando este efeito em sobrecargas de 50% e 100% da massa corporal.
A explicacdo para esse formato de curva mais continuo, sem a presenca de patamares antes
da aceleracdo maxima, estd na maior contribuicdo dos plantiflexores para aceleracdo do
centro de massa, sendo as demais articulacdes mais responsaveis por controlar a posi¢ao de



76

decolagem do que propriamente desenvolver a velocidade de decolagem. Contudo, o modelo
JOE apresenta comportamento diferente com sobrecarga de 50%, a curva de aceleracdo
assemelha-se curva com sobrecarga 0%, contudo com menor taxa de desenvolvimento de
forca. Em outras palavras, apresenta um aumento da aceleracdo inicial até metade da fase
propulsiva, seguido de um comportamento de platd. Os dados mostram que o aumento
da forca isométrica do joelho permitiu que a tripla extensdo de quadril, joelho e tornozelo
(plantiflexdo) se mantivessem coordenadas, em fase, por maior tempo. E por fim, com 100%
de sobrecarga, o modelo JOE converge para o0 mesmo comportamento de pico de aceleracdo

destacado ao final da propulsao.

As curvas de aceleracdo complementam os resultados da Tabela 4.6. O modelo TOR
salta mais alto que os demais nas condic¢des de sobrecarga de 50% e 100%, 18,88cm e 9,67cm
(ganhos de 16% e 5% em relacdo a REF). O modelo JOE supera o modelo REF apenas na
sobrecarga 50% com 18,02cm (ganho de 10% em relacdo a REF).

Os dados de aceleracdo, bem como os demais dados relacionados a cinematica e
cinética, apontam na mesma direcdo de que, diante de grande ineficiéncia do modelo para o
salto (elevadas sobrecargas) existe uma natural migracio para uma estratégia de salto que
privilegia a utilizacdo do tornozelo em uma posi¢ao mais ereta ao final da propulsao, Figura
4.36. Quanto mais forte o modelo em outras articulagoes (vide modelo JOE), esta migracio
de estratégia de movimento ¢ adiada. Percebe-se que dentro da amostra, que possui elevada
variabilidade entre os atletas de combate (29,94cm + 11,43 para intervalo com dois desvios
padrdes), existem variadas estratégias de aceleracdo na Figura 4.32 diante da sobrecarga
de 100%. Existem estratégias com grande coordenac¢do (como em situagio sem sobrecarga),
estratégias bimodais (com mais de um pico identificavel ou patamar antes da aceleracdo
maxima), e estratégias como dos modelos simulados, onde ha um pico destacado ao final da
propulsao.

Os gréficos para andlise de aceleracdo induzida da Figura 4.34, e valores da Tabela
4.7 mostram como a aceleracdo induzida dos plantiflexores aumenta com a sobrecarga,
especialmente com modelos REF e TOR, mas também como modelo JOE. Também mostra
como a atuacdo para aceleracdo do centro de massa dos musculos biarticulares do joelho
e tornozelo, gastrocnémio medial e lateral, é reduzida com modelos REF e TOR, mas se
mantém com modelo JOE. Podemos hipotetizar que a presenca de extensores do joelho mais
fortes equilibra a ativacdo desses musculos, que podem ajudar a plantiflexdo, mas a0 mesmo
tempo flexionam o joelho. Os dados de aceleracio induzida destacam os grupos musculares
mais importantes para aceleracgdo vertical do centro de massa, contudo nao se pode dizer
que as demais musculaturas nio sdo relevantes e exigidas. Afinal, suas ativacées musculares
(Tabela 4.10) se mantém maximas por grande parte da fase propulsiva. Notadamente os
extensores de quadril.

Do ponto de vista da velocidade articular e momento interno, os valores médios nio
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apresentam valores significativamente diferentes entre modelos REF, TOR e JOE. Podemos
destacar que tanto os valores de velocidade quanto momento variam substancialmente entre
a primeira e segunda metades da fase de propulsdo. Os dados de ativacado muscular estdo
alinhados com os dados de cinematica e cinética, e podemos destacar como a ativacdo do
reto femural se reduz em todos os modelos com sobrecarga de 50% e 100%, mas para o
modelo JOE essa reducdo em 100% de sobrecarga ¢ ainda maior na fase inicial da propulsdo.
Como no modelo JOE esse musculo é mais forte que nos demais modelos, e pelo fato de
ser biarticular, supomos que, para facilitar a transi¢do para posicao ereta, o reto femural é
inibido para que nio dificulte a extensdo do quadril.

Os dados de vector coding, Tabela 4.11, conseguem mensurar a coordenacao inter-
segmentar do movimento do salto e atesta a falta de coordenacio de todos os modelos com
100% de sobrecarga, especialmente para articulacio do tornozelo e quadril. O movimento do
joelho do modelo JOE apresenta 7% mais tempo em fase com quadril com sobrecarga 50% do
que os demais modelos. O que explica o formato da sua curva de aceleracio vertical do CoM.

A correlagdo dos resultados obtidos com outras pesquisas que avaliam altura do salto
com avaliacdo de forca é desafiadora, pois, apesar de termos todos as variaveis internas dos
modelos musculoesqueléticos disponiveis, ndo temos versdes virtuais de testes de dinamodme-
tro isométrico ou isocinético. Contudo, podemos extrair algumas similaridades e diferencas.
Assim como em pesquisas que avaliam como o teste isométrico pode predizer a altura do
salto (MCERLAIN-NAYLOR, S.; KING, M.; PAIN, 2014), percebemos como essa correlagao
ndo é simples. Afinal, apenas para saltos com 100% de sobrecarga houve uma sensivel dife-
renca na altura do salto. Algo esperado, ja que neste contexto o movimento de avaliacao ¢
mais semelhante ao movimento do salto (menor velocidade articular e contribui¢ao final do
tornozelo na aceleracdo).

Outras pesquisas encontram correlagdes entre testes isocinéticos e a altura do salto,
contudo em especificas velocidades de teste isocinético, e apenas algumas varidveis, notada-
mente a poténcia de pico. Contudo, nesta pesquisa com simulacdes do salto, encontramos
velocidades articulares muito superiores as relatadas na literatura (em média 240°/s para
articulacdo do joelho) (TSIOKANOS et al., 2002; HARRISON et al., 2013; ROUIS et al., 2015;
IOSSIFIDOU; BALTZOPOULOS; GIAKAS, 2005), como podemos observar na Tabela 4.8.
Assim como a velocidade, o momento interno ¢ varidvel no decorrer da fase de propulsao,
sendo o quadril a articulagdo com valores mais constantes para velocidade e momento
interno (tabelas 4.8 € 4.9).

Assim como comentado no Capitulo 3, o formato das curvas de aceleracio do CoM
(ou FRS) obtidas nesse trabalho assemelham-se a outras pesquisas. Em diversos cendrios, é
possivel perceber que mesmo em amostras homogéneas temos variabilidade no formato da
curva (PORSA; LIN; PANDY, 2016; ANDERSON; PANDY, 1999; SUCHOMEL et al., 2020) e
essa variabilidade pode estar relacionada a técnica, sobrecarga, lesdes (J IMENEZ-REYES



78

et al., 2016; JORDAN et al., 2020). Todas situacdes em que ha um fator dificultante para
desenvolvimento do salto coordenado. Assim como em Suchomel et al. (2020), o aumento
de forca observado no modelo JOE modificou o tracado da curva de aceleracido, aumentando
a coordenacdo entre tornozelo, joelho e quadril. J4 que nesta pesquisa o unico fator que
modifica os modelos é a 0 aumento de forca isométrica, podemos hipotetizar que o modelo
REF j4 apresentava forca isométrica maxima nos extensores do joelho que nio eram capazes
de gerar movimento coordenado (em fase) durante o salto. O modelo TOR salientou esse
comportamento, especialmente em sobrecargas 0% e 50%, e o modelo JOE atenuou esse
comportamento em sobrecargas 0% e 50%.

4.4.3 Limitacoes

A variedade de condi¢Oes de sobrecarga e aumento de forca isolado exigiram mu-
dancas em relacido aos demais trabalhos publicados em simulacdo preditiva de saltos. A
ferramenta OpenSim, e principalmente o OpenSim Moco, apesar de facilitar a insercdo
de pessoas fora do Ambito da teoria de controle 6timo, e permitir que biomecanicistas e
cinesiologistas configurem uma das mas poderosas ferramentas de otimizacao de trajetoria
disponiveis, ndo ¢ trivial e nao possui, em sua formatacao original, todas as configuracdes
necessarias para este trabalho.

Além das metodologias de anélise de coordenacdo intersegmentar utilizadas, outras
andlises poderiam ser utilizadas para melhor entendimento do controle motor gerado por
meio da ferramenta OpenSim Moco. Podemos citar: Andlise de Sinergias Musculares (Muscle
Synergy Analysis) (BORZELLI et al., 2024), correlacido cruzada EMG-EMG (EMG-EMG
Coherence) (YAMANAKA; HORIUCHI; NOJIMA, 2021), e atraso temporal de ativagao
(Time-Lag Analysis) (SANJAYA et al., 2014).

Diversas estratégias para configurar o problema de controle 6timo e lidar com a
variabilidade de modelos foram testadas, sendo a mais robusta a descrita na secdo de me-
todologia deste trabalho. Contudo ainda pode ser melhorada. A busca manual pelo tempo
ideal de simulacdo se mostra a principal limitacdo metodolégica deste trabalho e poderia
ser solucionada futuramente aplicando rotinas de otimizacdo. Tais rotinas alteram, iterati-
vamente, os parametros de entrada da simulacdo (neste caso o tempo final de simulacio)
em busca da estimativa da derivada descendente da funcdo de custo. Permitindo entdo um
processo numeérico de busca pelo minimo local que otimizaria o tempo de simulacio com
base na altura do salto simulado. A metodologia empregada nesta pesquisa € uma versao
simplificada e manual dessa estratégia.
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4.5 Conclusao

Os resultados obtidos com as simulacdes dos modelos REF, TOR e JOE mostram
resultados que suportam a mudanca de controle de coordenacdo a partir de uma mudanca

de sobrecarga e de forca isométrica maxima entre modelos.

A sobrecarga trabalha ainda de maneira nlo linear em relacdo as modificacoes da
curva de aceleracdo vertical do centro de massa. Existe uma migragao, para todos os modelos
testados, de uma estratégia onde existe uma contracdo concéntrica em fase de plantiflexores,
extensores do joelho e quadril, para outra estratégia em que se privilegia o posicionamento
do corpo em posicao quase vertical, para uma final ativacido de plantiflexores. O que pode
se observar, com base em dados de ativacdes musculares, aceleracdo de centro de massa,
aceleracdo induzida de centro de massa, e analise de coordenacdo, foi a mudanca de estratégia
com base na forca de plantiflexores. Para o modelo TOR, essa mudanca j4 acontece com a
sobrecarga de 50%, enquanto que para o modelo JOE isso € apenas observado na sobrecarga
100%.

Dessa maneira, o efeito do aumento de forca isométrica mostra-se complexo, pois
depende da forca dos musculos das demais articulacdes. Modelos musculoesqueléticos (e
atletas) com forca isométrica "disponivel” em todas as articulacoes tem mais propensao para
realizar movimento coordenados, em fase, de todas as articulacdes do membro inferior.
Na medida que a tarefa de saltar torna-se mais dificil (sobrecarga), ou o sistema musculo-
esquelético menos eficiente (fadiga) é esperado que estratégias compensatoérias emerjam
naturalmente. Nas nossas simulagdes, ficou evidente que utilizar a forca dos plantiflexores
ao final da fase de propulsdo, em um salto com menos coordenacio das articulacdes, foi
mais efetivo.

A interpretacdo da articulacdo do quadril fica limitada pelo nimero de simulacdes
realizadas neste trabalho, mas a andlise de aceleracio induzida indica a fun¢do de controle
de posicdo dos extensores do quadris e do reto femural durante a fase propulsiva do salto

agachado.

Os dados levantados para os modelos REF, TOR e JOE registrados nessa pesquisa
podem abrir campos de pesquisa para avaliacdo de humanos na procura por essa mudanca
de estratégia de coordenacgdo visando maior altura do salto. A estratégia de tripla extensdo
coordenada de quadril, joelho e tornozelo (plantiflexdo) produz uma curva de aceleragio
continua, sem picos ou patamares anteriores a aceleracdo méaxima. Esta por sua vez produz
maior altura do salto para o mesmo tempo de propulsdao. Contudo, as condi¢ées muscu-
lares do atleta podem levar ele a uma estratégia diferente, privilegiando, por exemplo, os
plantiflexores ao final da fase em solo.
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5 Conclusao da Tese

Esta pesquisa buscou explorar como a ferramenta OpenSim e sua API OpenSim
Moco podem ser utilizadas para criar simula¢des preditivas de movimento esportivo como
salto vertical agachado. Além de explorar conceito de movimentos ideias, esse tipo de aborda-
gem mostra-se atrativo para explorar andlises de sensibilidade de mudancas nos modelos
musculoesqueléticos e quais repercussdoes no movimento, e varidveis cinematicas e cinéticas,
podem ocorrer.

Apesar de uma metodologia atual e em expansdo, sua implementacao € complexa e
necessita do dominio de diversos parametros relacionados a dinimica muscular, a dinamica
de corpos livres, e a configuragdo de problemas de controle 6timo via NLP e Direct Collocation.

Ainda assim, os resultados aqui descritos advém de uma situacdo que nio existe na
pesquisa esportiva com humanos. Testamos trés “sujeitos” entre os quais s6 haviam trés dife-
rencas. Os unicos fatores confundidores advém de pequenas limitagdes na implementacdo
do controle de tempo de simulagdo, que ndo estdo disponiveis da maneira necessaria no
arcabouco da API OpenSim Moco.

Os resultados trazem um alerta para pesquisas de saltos verticais agachados com
humanos que buscam por amostras homogenias e nao procuram classificar seus saltos com
base nas curvas de aceleraclo vertical do centro de massa. Individuos com distribui¢cdo
de forca isométrica maxima diferente entre articulagdes (desbalanceada) provavelmente
responderdo a estimulos para salto de maneira diferente, ficando ainda mais evidente essa
diferenca diante de sobrecargas.

Analisar esse movimento do salto, tio comum e tdo complexo, utilizando simplifi-
cacOes de outras avaliacdes uniarticulares pode levar a estudos inconclusivos. Dentro da
mesma amostra é muito provavel existirem padrdes de saltos diferentes, que responderam
a avaliacdes de maneiras diferentes. E principalmente, terdo sensibilidades a treinos de
maneiras diferentes.
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Apéndice A — Grupos musculares

Tabela A.12 - Grupos musculares para andlise em conjunto da aceleracdo vertical induzida do CoM.

Grupo [Abreviagio]

Misculo [ Abreviagio]

Quadril Flexores [Quadril Flex] | Adutor Curto [add_brev]
Adutor Longo [add_long]

Gluteo Médio 1 [glut_med1]

Gluteo Minimo 1 [glut_min1]

Iliaco [iliacus]

Pectineo [pect]

Psoas Maior [psoas]

Tensor da Fascia Lata [tfl]

Extensores [Quadril Ext] | Adutor Longo [add_long]

Adutor Magno 1 [add_mag1]

Adutor Magno 2 [add_mag2]

Adutor Magno 3 [add_mag3]

Gluteo Maximo 1 [glut_max1]

Gluteo Maximo 2 [glut_max2]

Gluteo Maximo 3 [glut_max3]

Gluteo Médio 2 [glut_med2]

Gluteo Minimo 3 [glut_min3]

Joelho Flexores [Joelho Flex] | Biceps Femoral - Cabeca Curta [bifemsh]
Extensores [Joelho Ext] | Vasto Intermédio [vas_int]

Vasto Lateral [vas_lat]

Vasto Medial [vas_med]

Tornozelo Dorsiflexores [Tornozelo DF] | Extensor Longo dos Dedos [ext_dig]
Extensor Longo do Halux [ext_hal]

Fibular Terceiro [per_tert]

Tibial Anterior [tib_ant]

Plantiflexores [Tornozelo PF] | Flexor Longo dos Dedos [flex_dig]

Flexor Longo do Halux [flex_hal]

Fibular Curto [per_brev]

Fibular Longo [per_long]

Séleo [soleus]

Tibial Posterior [tib_post]

Biarticular | Joelho(Ext)-Tornozelo(Plantiflex) [Biarticular JT] [Biarticular JT] | Gastrocnémio Lateral [lat_gas]
Gastrocnémio Medial [med_gas]

Quadril(Flex)-Joelho(Ext) [Biarticular QJext] | Reto Femoral [rect_fem]

Sartorio [sar]

Quadril(Ext)-Joelho(Flex) [Biarticular QJflex] | Semimembranoso [semimem]
Semitendinoso [semiten]

Biceps Femoral - Cabeca Longa [bifemlh]

Grécil

[grac]
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Apéndice B — Registro de
velocidades e momentos articulares

s ()% — 5% — ] 0%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1000
1000 1000 A
800
800 - 800 -
600 | 6007 600
£ L £
a o a
400 400 1 400 -
200 A 200 200 4
01 0 0
0 25 50 15 100 0 25 50 75 100 0 25 50 75 100
% prop % prop % prop
Figura B.40 - Velocidade de plantiflexdo do tornozelo.
— 0% — 50% — 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1200 | 1200 4
1200 A
1000 - 1000 A
1000 A
800 A 800 1
800 4
600 A 4
2 2 600 & 600 4
400 4 g
400 400 -
200 A 200+ 200
0 0 04
0 25 50 75 100 0 25 50 75 100 0 25 50 75 100
% prop % prop % prop

Figura B.41 - Velocidade de extensdo do joelho.
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s ()% — 5% — ] 0%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1000 A 1000 - 1000 -
800 A 800 - 800 -
600 600 600 4
L £
o a
400 4 400 400
200 A 200 - 200 -
0+ 01 04
0 25 50 75 100 0 25 50 75 100 0 25 50 75 100
% prop % prop % prop
Figura B.42 - Velocidade de extensdo do quadril.
— 0% = 50% = 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
150 |
150 4 140
125 120 -
125 +
100 100
100
75 80
E 751 £
2 2 oA
50 o
50 4
40
25 1 25
20
0 ]
0 o
~251 ~25 1 —20 |
T T T T T T T T T T T T T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura B.43 - Momento interno de plantiflexdo do tornozelo.
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s ()% — 5% — ] 0%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
125 - 125 | 1501
100 A
100 A
100
75 |
75 A
50 A £ £
= 50 A Z 504
25 A
25 A
0 o+
0 -
_25 -
_25 -
_50 _ T T T T T T T T T T T T _50 A T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop
Figura B.44 - Momento interno de extensao do joelho.
—_— 0% — 50% — 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
200 4
200 200 4
150 A 4
150 150 4
100 + 100 A 100 4
£ £
2 2
50 A 50 50 1
01 0- 0
—50 | _50 - —50 1
T T T T T T T T T T T T T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura B.45 - Momento interno de extensio do quadril.
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Apéndice C — Registro de ativacoes
musculares

O valor 0 indica nenhuma ativacdo muscular, e o valor 1 indica ativacdo muscular

maxima.
Ativagoes glut_max2
—_— 0% —— 50% —— 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 1.0 ﬁ 1.0
0.8 4 0.8 A 0.8 4
0.6 4 0.6 A 0.6 4
0.4 4 0.4 - 0.4 4
0.2 0.2 A 0.2
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop
Figura C.46 - Graficos comparativos de ativagcdes do musculo gliteo maximo.
Ativagoes glut_med3
— 0% —— 50% —— 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 1.0 1.0
0.8 4 0.8 A 0.8 4
0.6 0.6 - 0.6
0.4 1 0.4 0.4 4
0.2 4 0.2 A 0.2 4
0.0 1+ T ; T r — 0.0 1 T ‘ T ; — 0.0 1 T ; T r T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura C.47 - Gréficos comparativos de ativagdes do musculo gluteo médio.
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Ativagoes rect fem
s ()% — 5% — ] 0%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 A 1.0 A 1.0 A
0.8 0.8 0.8
0.6 0.6 § 0.6
0.4 4 0.4 4 0.4 A
0.2 1 0.2 1 0.2 1
T T T T T T 0.0 = T T T T T 0.0 T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura C.48 - Graficos comparativos de ativagdes do musculo reto femural.

Ativacoes vas_lat
— 0% = 50% = 100%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 1.0 A
— —\
0.8 0.8 A 0.8
0.6 0.6 0.6
0.4 1 0.4 - 0.4 4
0.2 0.2 0.2
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura C.49 - Graficos comparativos de ativacdes do musculo vasto lateral.
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Ativagoes vas_int
s ()% — 5% — ] 0%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 A 1.0 A 1.0 A
0.8 0.8 0.8
0.6 0.6 § 0.6
0.4 4 0.4 4 0.4 A
0.2 1 0.2 1 0.2 1
T T T T T T 0.0 = T T T T T 0.0 T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura C.50 - Graficos comparativos de ativacdes do musculo vasto intermédio.

Ativagoes vas_med
— 0% = 50% = 100%

Lo Modelo REF Lo Modelo TOR Lo Modelo JOE
.U 7— A .U
0.8 - 0.8 - 0.8 4
0.6 - 0.6 - 0.6 4
0.4 + 0.4 0.4
0.2 4 0.2 0.2
0.0 1+ T T T T — 0.0 1= T T T T — 0.0 -1+ T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100

% prop % prop % prop

Figura C.51 - Graficos comparativos de ativacdes do musculo vasto medial.
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Ativagoes med gas

—_— 0% —— 50% —— 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 1.0 1 1.0
0.8 4 0.8 A 0.8 4
0.6 4 0.6 A 0.6 4
0.4 1 0.4 - 0.4 1
0.2 4 0.2 A 0.2 4
0.0 — T T T T T 0.0 = T T T T T 0.0 T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop
Figura C.52 - Graficos comparativos de ativacdes do musculo gastrocnémio medial.
Ativacoes lat_gas
—_— 0% —— 50% —— 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 \ 1.0 4 1.0
0.8 4 0.8 A 0.8 4
0.6 4 0.6 - 0.6 4
0.4 4 0.4 - 0.4 1
0.2 1 0.2 A 0.2 4
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura C.53 - Graficos comparativos de ativacdes do musculo gastrocnémio lateral.
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Ativagoes soleus
s ()% — 5% — ] 0%

Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 1.0 1.0
0.8 4 0.8 A 0.8 4
0.6 1 0.6 - 0.6 1
0.4 4 0.4 4 0.4 4
0.2 4 0.2 A 0.2 4
0.0 — T T T T T 0.0 = T T T T T 0.0 — T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop
Figura C.54 - Graficos comparativos de ativacdes do musculo soleus.
Ativacgoes tib_post
—_— 0% —— 50% —— 100%
Modelo REF Modelo TOR Modelo JOE
1.0 1.0 4 1.0
0.8 4 0.8 A 0.8 4
0.6 4 0.6 - 0.6 4
0.4 4 0.4 - 0.4 1
0.2 1 0.2 A 0.2 4
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop % prop

Figura C.55 - Graficos comparativos de ativagcdes do musculo tibial posterior.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 0%, modelo REF

Extensores Quadril

Flexores Quadril

1.0 - N 1.0
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0.6 0.6
0.4 0.4
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—_—=
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1.0 ———— \ 1.0
0.8 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2 /
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
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—— vas_lat vas_int —— vas_med —— bifemsh
Plantiflexores Dorsiflexores
1.0+ W 1.0
0.8 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2 j
0.0 T T T T T T 0.0 T T T — T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop
—— soleus tib_post —— tib_ant ext_dig
Biarticular JT Biarticular QJ
1.0 10 \
0.8 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2 /
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100 20 40 60 80 100
% prop % prop
—— med_gas lat_gas — rect_fem semimem —— semiten

Figura C.56 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno
de cada articulacdo. Modelo REF, salto com 0% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 50%, modelo REF

Extensores Quadril
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T
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0.6 4

0.4+

0.2 4

0.0
0 2
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T T T T T
0 40 60 80 100
% prop
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1.0 4

0.8 4

0.6

0.4 1

0.2 4

0.0 —

——

0 2

T
0 40 60 80 100
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—— soleus tib_post

Biarticular JT

1.0

0.8 1

0.6 1

0.4 4

0.2 4

Y

0.0

0 2

T T
0 40 60 80 100

% prop
med_gas lat_gas

Flexores Quadril

1.0 H
0.8
0.6
0.4
0.2
0.0 T T T T T
0 20 40 60 80 100
% prop
—— psoas iliacus —— glut_medl
Flexores Joelho
1.0
0.8
0.6
0.4 1
0.2 1
0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100
% prop
—— bifemsh
Dorsiflexores
1.0 +
0.8 1
0.6 AN —
0.4 1 /
0.2 |
0.0 L . . —_—
0 20 40 60 80 100
% prop
—— tib_ant ext_dig
Biarticular QJ
1.0
0.8 1
0.6 1
0.4
0.2
0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100
% prop
— rect_fem semimem —— semiten

Figura C.57 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno

de cada articulacdo. Modelo REF, salto com 50% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 100%, modelo REF

Extensores Quadril

1.0
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—— soleus tib_post

Biarticular JT

10 N
0.8 1
0.6 1
0.4
0.2
0.0 10— . . ‘ .
0 20 40 60 80 100
% prop
—— med_gas lat_gas

Flexores Quadril

1.0 H
0.8
0.6
0.4
0.2
0.0 T T T T T
0 20 40 60 80 100
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—— psoas iliacus —— glut_medl
Flexores Joelho
1.0
0.8
0.6
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0 20 40 60 80 100
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—— bifemsh
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0.6 1 A o~
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0.2 1 j
0.0 T T T T T T
0 20 40 60 80 100
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1.0
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Figura C.58 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno

de cada articulagdo. Modelo REF, salto com 100% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 0%, modelo TOR

Extensores Quadril Flexores Quadril
1.0 - — 1.0 A
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0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2
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0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
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0.8 4 0.8 4 \
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: : - ‘ '
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0 20 40 60 80 100 0 100
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Biarticular JT Biarticular QJ

1.0 ~ 1.0
0.8 0.8 \
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T T T T T
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0.0 T T T T T 0.0 T
0 20 40 60 80 100 100
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—— med_gas lat_gas — rect_fem semimem —— semiten

Figura C.59 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno
de cada articulagcdo. Modelo TOR, salto com 0% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 50%, modelo TOR
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T T
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Figura C.60 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno

de cada articulagdo. Modelo TOR, salto com 50% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 100%, modelo TOR
Extensores Quadril

1.0 A

0.8 | |
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1.0
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0.6
0.4
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0.0 H,\‘_j T T T T
0 20 40 60 80 100
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Flexores Quadril

1.0 H
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0.6
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0.2 1 /
0.0 T T T T T
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0.6 1 | ——— I.'fﬂ
V i III
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1.0
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Figura C.61 - Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno

de cada articulag@o. Modelo TOR, salto com 100% de sobrecarga.
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Ativacoes musculares, sobrecarga 0%, modelo JOE

Extensores Quadril

Flexores Quadril

1.0 1.0 H
0.8 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2
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0.2 1 0.2 1
0.0 T T T T T T 0.0 T T T T T !I
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
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—— vas_lat vas_int —— vas_med —— bifemsh
Plantiflexores Dorsiflexores
1.0 — 1.0 +
0.8 1 0.8 1
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0.2 0.2 \
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0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
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Figura C.62 — Ativacdes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno

de cada articulacdo. Modelo JOE, salto com 0% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 50%, modelo JOE

Extensores Quadril Flexores Quadril
1.0 - \ 1.0
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0.4 0.4
0.2 0.2 J\_j
-
0.0 T T T T T T 0-0 I— I_ T T T T
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% prop % prop
—— med_gas lat_gas — rect_fem semimem —— semiten

Figura C.63 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno
de cada articulacdo. Modelo JOE, salto com 50% de sobrecarga.
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Ativagoes musculares, sobrecarga 100%, modelo JOE
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Figura C.64 — Ativacoes musculares de musculos com maiores forcas isométricas maximas em torno

de cada articulacdo. Modelo JOE, salto com 100% de sobrecarga.
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Apéndice D — Vector coding

Tornozelo(X) - Joelho(Y) Tornozelo(X) - Quadril(Y) Joelho(X) - Quadril(Y)
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Figura D.65 - Percentual de rotulos de acoplamento para cada salto em diferentes sobrecargas.
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Figura D.66 - Percentual de rétulos de acoplamento para cada salto em diferentes sobrecargas para
aumento de forgca de plantiflexores.
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Figura D.67 - Percentual de rétulos de acoplamento para cada salto em diferentes sobrecargas para
aumento de forca de extensores de joelho.
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